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Introduction

L’imagerie optique diffuse de fluorescence est une technique utilisée de plus en plus
fréquemment par I'industrie pharmaceutique dans le cadre d’études précliniques ! et
bientot dans le domaine clinique. Elle permet de localiser, d’identifier et de quantifier
des cellules marquées au sein des tissus vivants. Le principe consiste a injecter au sujet
(patient ou petit animal) des marqueurs fluorescents qui se fixent sur des tissus cibles
comme par exemple des tumeurs cancéreuses. Comparée a des modalités d’imagerie
traditionnelles, 'imagerie optique de fluorescence présente ’avantage de ne pas utiliser
de rayonnement ionisant. Par rapport aux techniques plus récentes d’imagerie optique
basées sur les mesures d’absorption des tissus dans le proche infrarouge, la fluorescence
apporte un meilleur contraste, et la possibilité d’observer des phénoménes moléculaires
comme la biodistribution d’un médicament par exemple.

Le développement de techniques optiques permettant de localiser les marqueurs
fluorescents in vivo a connu un essor considérable durant les dix derniéres années. Le
principe consiste & utiliser une source de lumiére qui peut pénétrer a travers les tissus et
exciter les fluorophores. La fluorescence émise est détectée a la sortie des tissus par un
dispositif photosensible (photo-détecteur ou dispositif d’imagerie). Etant donné que la
fenétre de moindre absorption des tissus est située dans le proche infrarouge, la source
de lumiére et les fluorophores sont généralement choisis dans ce domaine dés lors qu’on
veut détecter des phénomeénes en profondeur.

Le Laboratoire d'Imagerie et de Systémes d’Acquisition (LISA) du CEA avait déja
développé un savoir-faire dans la réalisation de systémes d’imagerie de fluorescence. 11
disposait également dun réservoir de connaissances en méthodologie de reconstruction
et d’inversion dans le domaine des rayons X. Aussi a-t-il été décidé, en 2003, de tirer
parti de ces deux domaines d’expertise en lancant dans ce laboratoire un nouveau théme
portant sur la fluorescence in vivo.

Pour résoudre le probléme de la détection en profondeur, le laboratoire a orienté son
développement vers les techniques de tomographie optique de fluorescence. Le principe
consiste & combiner un balayage spatial de la source de lumiére avec une mesure de fluo-
rescence en plusieurs points répartis sur la surface de 'animal. A I'aide d’'un modéle de
propagation de la lumiére dans les tissus diffusants, il est alors possible de reconstruire
la carte de fluorescence en 3D.

La premiére partie de ce mémoire exposera les bases théoriques sur lesquelles repose
la tomographie optique. Pour cela, elle décrira les propriétés optiques des tissus vivants

1. préclinique — sur petit animal



et la théorie de la propagation de la lumiére dans ces milieux absorbants et diffusants : en
effet, de nombreux choix expérimentaux et méthodologiques reposent sur ces propriétés.
Cette premiére partie propose également un état de l'art des différentes techniques
de tomographie optique in vivo - avec ou sans marquage fluorescent - ainsi que leur
positionnement par rapport aux techniques d’imagerie conventionnelles (échographie,
scanner, IRM...).

Apreés avoir développé une premiére maquette de tomographe optique inspirée de
systémes existants, nous nous sommes rendu compte que les performances de détection
dans les organes de I’animal absorbant fortement la lumiére (poumons, foie) n’étaient
pas suffisantes. Les publications mettant en ceuvre des systémes de tomographie de
fluorescence portaient sur des tumeurs sous-cutanées, ou situées dans ’abdomen, mais
aucune sur le foie ou les poumons de 'animal. Or la détection dans ces organes est
essentielle : en raison de leur vascularisation importante, c’est 1a que se forment des
métastases dans le cas d’un cancer. Par exemple, si I'on injecte des cellules tumorales a
une souris immunodéprimée, c’est en priorité dans le foie et les poumons que se fixeront
et se développeront les métastases. Or, pour suivre, par exemple, la biodistribution d’un
médicament, il est indispensable d’obtenir la cartographie de fluorescence compléte du
corps de 'animal, ce que ne permettaient pas les systémes existants.

Dans la deuxiéme partie, nous déterminerons les conditions expérimentales opti-
males pour la détection dans ces organes trés absorbants. En premier lieu, nous dé-
crirons nos choix techniques : la source de lumiére optimale, le mode de filtrage et la
sensibilité de détection requise. Pour faire face a 1I’hétérogénéité des tissus, nous adopte-
rons une méthode d’adaptation automatique des temps d’exposition au niveau du signal
mesuré. Puis, nous évaluerons la capacité de 'appareil a localiser des inclusions dans
des tissus épais et absorbants a I'aide d’un fantome présentant des zones absorbantes.
Nous quantifierons également la résolution et la linéarité du dispositif afin de vérifier
que les caractéristiques du systéme satisfont aux exigences de la mesure in vivo sur
petit animal. Enfin, nous mettrons en ceuvre le tomographe ainsi optimisé sur un cas
préclinique concret en suivant 1’évolution de tumeurs pulmonaires.

Dans une deuxiéme étape, nous évaluerons si le tomographe continu optimisé peut
étre appliqué a 'observation de tissus plus épais, comme les organes humains (typique-
ment 4 4 8 cm). Aprés une étude de faisabilité présentée a la fin de la deuxiéme partie,
nous montrerons que 'approche continue permet bien de détecter des inclusions fluo-
rescentes, mais que la résolution obtenue est insuffisante pour convaincre les praticiens
d’adopter cette technique.

La troisieme partie portera sur le design et 'optimisation d’une chaine de mesure
résolue en temps pour 'observation des tissus épais. Nous rappelerons briévement le
principe d’une mesure résolue en temps et montrerons son apport sur la précision de
localisation d’une inclusion fluorescente avec un exemple concret. Puis, nous établirons
un état de I'art des systémes de mesure de fluorescence résolus en temps qui mettra
notamment en évidence les deux grandes familles de systémes employés : les caméras
rapides intensifices (HRI) et les chaines de comptage de photons résolues en temps

(TCSPC).



Le premier point consistera a déterminer quel est le dispositif expérimental donnant
la meilleure précision de mesure du temps de vol moyen. Nous établirons notamment que
cette précision dépend de la résolution termporelle du détecteur, mais aussi et surtout
du nombre de photons collectés, ce qui nous aménera également a comparer la sensibilité
des deux systémes. Cette étude s’appuiera d’une part sur des mesures expérimentales
réalisées sur deux chaines (HRI et TCSPC), et d’autre part sur des simulations basées
sur le modéle des fonctions de Green en milieu homogéne et infini. Nous proposerons
également une modélisation mathématique originale de certains parameétres expérimen-
taux, comme par exemple la part de photons comptabilisés par un systéme de fenétrage
temporel. Au vu de ces résultats, nous comparerons les performances respectives des
deux chaines pour la mesure du temps de vol moyen et déterminerons le systéme le plus
adapté en fonction des caractéristiques du milieu diffus et de la profondeur des objets
que l'on souhaite localiser.

En second lieu, a I'aide des modéles développés, nous proposerons une méthodologie
permettant d’optimiser les paramétres expérimentaux des deux chaines de mesure pour
obtenir une mesure des temps de vol aussi précise que possible.

Enfin, nous montrerons comment ces résultats peuvent étre mis en pratique pour
réaliser un instrument optimal répondant a une problématique clinique concréte : le
guidage de biopsies dans le cadre du diagnostic du cancer de la prostate.



Premieére partie

La tomographie optique de
fluorescence in vivo



Chapitre 1

Interaction de la lumiére avec les
tissus vivants

Nous allons introduire les concepts physiques qui permettent de modéliser la propa-
gation de la lumiére dans les tissus vivants. Ces notions interviennent directement dans
les algorithmes de reconstruction utilisés pour remonter a la carte de fluorescence des
tissus. Elles sont également indispensables au dimensionnement et a 'optimisation des
tomographes continus et résolus en temps présentés respectivement dans les deuxiéme
et, troisiéme parties.

Les trois principales propriétés optiques des tissus sont ’absorption, la diffusion et
la fluorescence.

L’absorption correspond a notre perception de la couleur du tissu : en effet, les dif-
férentes longueurs d’ondes du spectre visibles ne sont pas absorbées avec la méme
intensité, ce qui induit une modification du spectre de la lumiére qui parvient a
nos yeux.

La diffusion est la premiére caractéristique immédiatement observable : I'image
que I'on a d’un tissu provient de la lumiére qui est diffusée a la surface de celui-ci.
La fluorescence intervient lorsqu’on éclaire un tissu a une longueur d’onde donnée
et que celui-ci émet une lumiére moins intense et décalée spectralement vers le
proche-infrarouge (loi de Stockes).

1.1 L’absorption

1.1.1 Le coefficient d’absorption

D’un point de vue microscopique, ’absorption a lieu lorsqu’un photon interagit avec
un électron, placant celui-ci dans un état d’énergie supérieure. La desexcitation peut
avoir lieu de diverses maniéres, la plus courante étant la dissipation de chaleur.

De maniére quantitative, ’absorption d’un faisceau de lumiére d’intensité I, par un
milieu homogéne, isotrope et non-diffusant est décrite par la relation de Beer-Lambert.
Pour un faisceau lumineux monochromatique, on a :

I (z) = Ipexp (—fa (N) ) (1.1)



avec i, le coefficient d’absorption [cm™!'] du milieu a la longueur d’onde A et x la
distance traversée par la lumiére [cm].

Dans le cas d’un milieu composé de différents centres absorbeurs, la loi précédente
reste valable en écrivant p, = > p;o. avec o, la section efficace d’absorption du
diffuseur ¢ et p; sa densité dans le milieu.

L’inverse de p, correspond a la distance moyenne parcourue par un photon avant
d’étre absorbé. 11 s’agit du libre parcours moyen d’absorption que 1’on note :

1
l, = — 1.2
o (1.2)

1.1.2 Principaux absorbeurs présents dans les tissus

Parmi les différents constituants des tissus des vertébrés, c’est I’ hémoglobine qui
contribue le plus a 'absorption de la lumiére dans le rouge et le proche infrarouge.
Celle-ci, essentiellement présente dans les hématies, achemine 'oxygéne des poumons
jusqu’aux muscles et aux organes. Elle peut se présenter sous deux formes, I’'oxyhémo-
globine HbO, et la desoxyhémoglobine Hb qui ont des spectres d’absorption différents.
La figure 1.1 montre 'influence de la longueur d’onde sur leur coefficient d’absorption
molaire.
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FI1GURE 1.1 — Coefficient d’extinction molaire de I’hémoglobine oxydée et désoxydée en
fonction de la longueur d’onde [1].

Le sang contenu dans les tissus est généralement constitué d’un mélange de Hb et
HbO,. Le coefficient d’absorption du sang au point 7 peut étre déduit de la relation
suivante :

fa (A7) = 2,303 X (ap (A) [HO] (F) + avvo, (A) [HDO] (7)) (1.3)



avec A la longueur d’onde, apy;, et ampo, les coeflicients d’extinction molaire des
deux types d’hémoglobine (em™'M~'), [Hb] et [HbOs] leurs concentrations respectives
(mol/L).

Bien que la concentration totale en hémoglobine [Hb|] 4+ [HbOs] soit relativement
constante dans le sang adulte (valeur typique 2,33 x 10~mol.L1), le coefficient d’ab-
sorption dans le sang dépend de la longueur d’onde mais aussi des concentrations rela-
tives de Hb et HbO5. On définit ainsi la saturation en oxygéne de I’hémoglobine SOs,
donnée par :

[HbO]
[Hb] 1 [H0O,]

qui décrit la concentration relative des deux types d’hémoglobine. Par exemple, le
sang des artéres et celui des veines n’ont pas le méme coefficient d’absorption en raison
de leur différence de SOs.

On constate un comportement en longueur d’onde semblable entre 250 et 600 nm,
puis, au dela de 600 nm, une forte différentiation. On remarque I'existence d’un point
isobestique, longueur d’onde pour laquelle les courbes des coefficients d’absorption se
croisent, a 800 nm.

Le second absorbeur présent dans les tissus est 1’eau, qui constitue 80% de notre
organisme. [L’eau présente une bonne transmission dans le visible, mais celle-ci diminue
rapidement dés que I'on se rapproche du domaine infrarouge. Parmi les autres compo-
sants des tissus susceptibles d’avoir une influence sur le coefficient d’absorption on peut
citer la mélanine, qui joue un role dans le coefficient d’absorption de la peau. Celui-ci
a été caractérisée par S.L. Jacques et al. (voir la référence [2]). La figure 1.2 montre la
contribution de I'eau, du sang et de la mélanine dans le coefficient d’absorption moyen
d’un tissu humain.
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FIGURE 1.2 — Coefficient d’absorption de 'eau , du sang (pour une valeur de SOy = 80%
et une concentration d’hémoglobine totale de 2,33 x 1073mol/L, et de la mélanine
(tendance) [2].



Les lipides sont également présents dans la plupart des régions de I'organisme. Leur
absorption, caractérisée par Veen et al. [3| est du méme ordre de grandeur que I'eau
dans le proche infrarouge : 3.102 em~' & 700 nm.

On peut également citer le cytochrome ¢ oxydase qui joue un role dans le cycle
respiratoire de la cellule. Son coefficient d’absorption 0,5cm ™! a 700 nm est semblable
a celui de I’hémoglobine mais sa concentration dans les tissus est plus faible d’un ordre
de grandeur [4].

1.1.3 La notion de fenétre thérapeutique

Si 'on observe les valeurs d’absorption de l'eau et de I’hémoglobine en fonction
de la longueur d’onde, on constate que le minimum est atteint entre 650 et 800 nm.
Cet intervalle, appelé « fenétre thérapeutique » ou « fenétre optique », est donc le plus
adapté aux mesures en profondeur dans les tissus vivants. C’est une notion importante
car elle va orienter la plupart des choix instrumentaux (longueur d’onde des sources de

L’absorption constitue donc la premiére caractéristique optique des tissus vivants.
La seconde, toute aussi essentielle, est la diffusion.

1.2 La diffusion

Dans les tissus vivants, la lumiére ne se déplace pas en ligne droite : ¢’est a 'intérieur
des cellules, au niveau des sous-unités, les organelles, qu’ont lieu des diffusions [5]. Les
organelles sont séparées du reste de la cellule par des membranes lipidiques. De 1égéres
variations de salinité et de concentration de constituants entre les différentes organelles
expliquent ces phénoménes de diffusion en chaine.

Le type de régime de diffusion de la lumiére dépend de la taille des centres diffusant
par rapport a la longueur d’onde. Dans le cas des organelles dont la taille est évaluée
autour de 1 pm, proche ou légérement supérieure aux longueurs d’onde de la fenétre
thérapeutique, c’est le régime de diffusion de Mie qui s’applique.

Dans ce régime, la répartition spatiale de la lumiére diffusée n’est plus isotrope
et dépend fortement de la forme des diffuseurs et de leur taille. Plus le diamétre d’un
diffuseur sphérique augmente, plus la lumiére est diffusée vers ’avant. Le diagramme de
diffusion prend la forme d’un lobe ovoide et certaines directions sont alors privilégiées.
Enfin, I'intensité de la lumiére diffusée augmente avec la différence entre 1’ indice de
réfraction du centre diffuseur et celui du milieu d’accueil.

1.2.1 Le coefficient de diffusion

Par analogie avec 'absorption, on définit un coefficient de diffusion de telle sorte
que si 'on suppose un milieu homogéne et non absorbant, la partie non diffusée I(x) de
I’intensité lumineuse peut s’exprimer :

I (z) = Ipexp (—ps (A) x) (1.5)



avec p le coefficient de diffusion [cm™'] du milieu a la longueur d’onde \ et x la
distance traversée par la lumiére [cm].

On définit également [, le libre parcours moyen, qui représente la distance moyenne
parcourue par un photon avant d’étre diffusé. Il est donné par :

l= — (1.6)

1.2.2 L’anisotropie de diffusion

Dans les tissus biologiques, les photons ne sont pas diffusés de maniére isotrope par
les centres diffuseurs. Dans le régime de Mie, lors d'une collision, un photon a une plus
grande probabilité d’étre diffusé dans la direction incidente qu’a angle droit, ou vers
Parriére.

Le modeéle empirique le plus couramment utilisé pour décrire la probabilité pour un
photon d’étre diffusé suivant un angle 6 est donné par la fonction de Henyey Greenstein

H(#)ongel0l]: : !
H(H):—[ —J } (1.7)

2 |1—2gcosf + g2

avec g désignant le facteur d’anisotropie et correspondant au cosinus de I'angle de
diffusion moyen.

Cette fonction permet, en faisant varier le paramétre g, de décrire un grand nombre
de diffusions possibles, plus ou moins anisotropes comme le montrent les figures 1.3
et 1.4.

270

FIGURE 1.3 — Distribution angulaire H () avec g—0,1 (faible anisotropie).



FIGURE 1.4 Distribution angulaire H (6) avec g—0.9 (forte anisotropie).

1.2.3 Le coefficient de diffusion réduit

Dans le cas des tissus biologiques, le coefficient g est estimé typiquement a 0,90 et
peut varier entre 0,70 et 0,99. On est donc dans le cas d'une diffusion trés directive,
orientée vers I'avant.

Cependant, si 'on observe un volume de tissu suffisamment grand, la lumiére va
diffuser de plus en plus de telle sorte qu’on pourra considérer une diffusion isotrope a
la sortie du volume. On définit ainsi le coefficient de diffusion réduit g, par la relation :

ty = (1= g) ps (1.8)

Ce qui donne donc dans le cas des tissus biologiques : u. = pus/10. Le coefficient
de diffusion réduit p, correspond a un coefficient de diffusion isotrope équivalent. C’est
lui qui sera utilisé dans I’approximation de la diffusion. On définit également le chemin
parcouru par un faisceau collimaté avant qu’il devienne isotrope :

1

l/:ﬁ

s (1.9)
C’est aussi la distance au bout de laquelle le photon a perdu la mémoire de sa
direction initiale. Cette distance vaut environ 1 mm dans le cas de tissus biologiques (

pl = 10cm™"') dans le proche IR.

1.3 La fluorescence

La fluorescence est une propriété trés souvent exploitée dans les techniques d’ima-
gerie in-vivo. Nous la décrivons parmi les propriétés des tissus, car ceux-ci contiennent
naturellement des substances ayant la propriété de fluorescer. Dans la gamme de lon-
gueur d’onde de la fenétre physiologique, il s’agit principalement des protoporphyrines.
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La fluorescence se produit lorsqu’une molécule (le fluorophore) absorbe de la lumiére,
causant une excitation électronique. La relaxation de l'excitation qui s’ensuit produit
une émission de lumiére, celle-ci étant émise a des longueurs d’onde plus longues que
la longueur d’onde absorbée (décalage de Stokes). Le phénomeéne de fluorescence est
généralement illustré par le diagramme de Jablonski représenté sur la figure 1.5.

Etats excités
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FIGURE 1.5 — Etapes menant au phénoméne de fluorescence

Aprés absorption d’un photon, plusieurs phénoménes s’enchainent. Tout d’abord, la
molécule redescend au plus bas des niveaux énergétiques vibrationnels de 1’état consi-
déré. Ce phénomeéne est appelé conversion interne (IC) et se produit trés rapidement,
en moins de 107!? 5. Ensuite, la molécule retourne a 'état fondamental en émettant
un photon. Généralement, cette transition se fait vers des niveaux vibrationnels excités
correspondant & une méme dimension d’orbitale. Cependant, elle peut également se
faire vers un niveau inférieur, produisant alors un photon d’énergie plus élevée. Cette
plage d’énergie possible explique la largeur des spectres d’absorption et d’émission des
fluorophores, dont un exemple est représenté sur la figure 1.6. La durée moyenne avant
I'émission d'un photon de fluorescence est typiquement de 107%s. Cette durée de vie,
caractéristique du fluorophore utilisé entrera en jeu dans les phénoménes mesurés dans
la troisiéme partie. Enfin, derniére étape, la molécule retourne & 1’équilibre thermique
par le méme processus de conversion interne que précédemment.
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Etats excités
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FIGURE 1.6 — Illustration du diagramme de Jablonsky exprimant les étapes constituant
le phénoméne de fluorescence.

Le phénomeéne de fluorescence obéit & un certain nombre de régles décrites en détail
en réf. [6] et dont les principales peuvent étre résumées de la maniére suivante :

— le spectre d’émission est le plus souvent indépendant de la longueur d’onde d’ex-
citation,

— les spectres d’émission et d’absorption des composés fluorescents purs sont symé-
triques I'un de 'autre par rapport a un plan médian,

— la probabilité d’émission d’un photon par un fluorophore excité pur est générale-
ment modélisée par une exponentielle décroissante :

t

I(t) = Iyexp (—;> (1.10)

avec T désignant la durée de vie du fluorophore et I (¢) la variation d’intensité lumineuse
produite par le fluorophore excité par une impulsion laser.

La fluorescence intrinséque des tissus est due a la présence dans l'organisme de
certaines molécules, telles les porphyrines, les acides aminés tryptophane et tyrosine,
les coenzymes NADH et NADPH, et les flavines. Les coenzymes fluorescent dans le
bleu/vert et elles sont trés sensibles aux changements métaboliques dans les cellules.
Le niveau de fluorescence des tissus dans ces longueurs d’ondes est représentatif de
Pefficacité de la chaine respiratoire et de la présence éventuelles de lésions. Dans la
région du spectre orange/rouge, la fluorescence intrinséque est due principalement a
la présence de porphyrines et metalloporphyrines. Plusieurs types de microorganismes
pathologiques peuvent synthétiser des quantités importantes de ces substances dans les
tissus, et la fluorescence permet de les localiser .

Les propriétés optiques des tissus, absorption, diffusion et fluorescence ayant été
décrites, nous allons présenter la maniére la plus classique de modéliser la propagation
de la lumiére dans les tissus vivants.
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Chapitre 2

L’équation de la diffusion

La propagation de la lumiére dans un milieu diffusant obéit aux équations de Max-
well. Cependant, dans le cas de milieux aussi complexes et hétérogénes que les milieux
biologiques, ces équations sont impossibles a résoudre. Généralement, on fait abstraction
des phénomeénes d’interférence et de diffraction, pour ne s’intéresser qu’a la diffusion
de I'énergie lumineuse. Cette approche énergétique, appelée équation de transfert ra-
diatif, fait appel aux notions d’absorption et de diffusion que nous venons d’introduire.
Les sources de lumiére considérées sont celles de I'excitation, mais aussi de la présence
d’éventuels marqueurs fluorescents. Le principal avantage de cette équation c’est qu’elle
se simplifie avantageusement dans le cas de 'approximation de la diffusion. Cette ap-
proximation est valide si la distance entre I’'entrée et la sortie de la lumiére est grande
devant [’ (donné par I'équation 1.9 page 10) et si p, < pl.

Aprés avoir défini le repére et les grandeurs physiques utilisés dans cette approche,
nous présenterons I'équation de transfert radiatif et sa simplification dans le cadre de
I’approximation de la diffusion.

2.1 L’équation de transfert radiatif

Pour présenter la maniére par laquelle on modélise généralement la propagation de
la lumiére dans les tissus vivants, nous allons préciser le repére de travail, puis définir
deux grandeurs essentielles, la luminance et la densité de photons.

2.1.1 Grandeurs utilisées pour décrire la propagation de la lu-
miére
On définit la luminance L <F, Q,t) par :

dP =L (F, a, t) cos 9dSdS) (2.1)

ol dP représente la puissance lumineuse au temps t et au point r transitant par
I’angle solide df2 orienté suivant le vecteur unitaire O depuis ou vers la surface apparente
dS. Cette grandeur scalaire s’exprime donc en [W.cm™2.sr~!]. 6 représente I'angle entre
la normale & dS et €.
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On définit également le flur d’énergie diffusé exprimé en [W.m™2]

o (Fo1) = /L (F,Q,t) ) (2.2)

4

Le vecteur densité de fluz diffus J (r,t)) (photon fluz ou current density en anglais)
décrit la quantité d’énergie en circulation au point situé en r a l'instant ¢, et dans la
direction € (sa norme s’exprime également en [W.m2])

T (1) = / L (7.6.1) G (2.3)

A

2.1.2 Hypothése P,

D’aprés cette hypothése, la luminance peut se décomposer en une composante iso-
trope (luminance diffuse) et une composante dépendante de la direction O considérée.
On peut montrer que ces deux composantes dépendent respectivement du flux d’énergie
diffusé et du vecteur densité de flux diffus :

3 .

. 1 .
L <F,Q,t> = Co )+ —J (1) 0 (2.4)

Appelons p (7, t) la densité d’énergie telle que :

6 (Ft) = p(Fit) x (2:5)
n
Alors I’hypothése Py s’écrit :
L= p(rit)y e 3 -, =
L(,Q,t>:—— =T .0 2.6
" 4Tt n " 47TJ(T ) (2.6)

A T'aide des grandeurs définies ci-dessus, nous allons déterminer I'équation qui régit
la propagation de la lumiére dans les tissus. Cette équation fondamentale est appelée
équation de transfert radiatif.

2.1.3 L’Equation de Transfert Radiatif (ETR)

Cette équation a été introduite pour décrire les phénoménes de diffusion en astro-
physique |7] puis en diffusion de neutrons [8], avant d’étre appliquée au domaine de
I'optique en général [9]. C’est une alternative aux équations de Maxwell, et le lien avec
celles-ci peut-étre établi. Cette équation correspond a un bilan d’énergie dans un petit
élément de volume dV positionné en r. Elle s’écrit :

L (F,Q,t)
e

Q|



— Le terme %@

élément, de volume.

- Q. VL (7,€Q,t) correspond du flux sortant de I’élément de volume dans la direc-
tion §).
(o + ps) L (F, Q, t) correspond a la perte de puissance lumineuse par absorption

correspond a la variation temporelle de la luminance dans cet

ou diffusion.
— s f47r ph(0) L <F, , t) d€Y décrit I'intégrale de la puissance lumineuse provenant

de toutes les directions et diffusant vers la direction §2.
— Enfin ¢ (7, Q, t) exprime la présence éventuelle d'une source de lumiére en 7 (laser

ou fluorophore).
Cette équation régit la propagation de la lumiére dans un milieu diffusant pour une
direction de propagation donnée. Cette approche est une alternative aux équations de
Maxwell qui décrivent de maniére plus fondamentale les phénoménes électromagné-
tiques. L’hypothése P; permet d’obtenir une version plus simple de 'ETR : I'équation
de la diffusion.

2.2 L’équation de la diffusion (ED)

L’hypothése P; permet de simplifier 'ETR. On utilise également deux hypothéses
supplémentaires :
— la variation lente du vecteur densité de flux diffus :
— la source de lumiére est supposée isotrope (i.e. les termes de source non isotropes
ne sont pas pris en compte).
Ces hypothéses permettent d’écrire le flux diffusé sous la forme d’une loi en fonction de
la densité de photons :

NG
o = 0,

—

T (7,t) = —DVé (7,1) (2.8)

Des étapes de calculs conduisent a I’équation de la diffusion :

dp gz H_v (D (P) YV (7)) + p1ad (7 1) = Q (7 1) (2.9)

avec p (7,t) la densité d’énergie définie par 'équation 2.5 et le coefficient D décrit
par Patterson et al. dans la référence [10] et exprimé par :

1
D=—"— (2.10)
3 (Ma + MS)

Cette équation ne porte plus sur la luminance mais sur le flux d’énergie diffusé et
la densité d’énergie qui sont proportionnels au coefficient 7/c pres. L’équation de la
diffusion permet d’éliminer toute composante angulaire a 'ETR, ce qui simplifie consi-
dérablement sa résolution. De plus amples détails concernant les étapes permettant de
simplifier 'ETR en équation de la diffusion sont disponibles en réf. |11, 10|
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2.3 Solutions de I’équation de la diffusion

2.3.1 Solutions analytiques de P’ED en milieu infini et homo-
géne : fonctions de Green

En faisant I'hypothése que le coefficient de diffusion est une constante du milieu
(milieu homogéne), on obtient :

n 9¢ (7, t)

- + DAY (T, t) + pa@ (7, 8) = Q (7, 1) (2.11)

2.3.1.1 Solution dynamique (cas des mesures résolues en temps)

Dans le cas ol la source de lumiére est représentée par un Dirac spatial et temporel
situé a l'origine : @ (r,t) = do (r, 1), la solution de 'ED prend la forme d’une fonction
de Green donnée par la réf. [12] :

—(2
N N c r
QZS (T,t) =G (T,t) = W exp <_JL|T||Ct - /J,act> (212)

2.3.1.2 Solution statique (cas de la mesure en continu)

On peut supprimer toute dépendance au temps dans le cas ou 'on utilise un laser
et un détecteur fonctionnant en continu, et I’équation 2.11 se réduit a :

26 (7) = 126 (7) = ~5Q (1) (2.13)
avec :
k= % = 3ta (Ha + 1) = 3ptapty (2.14)

Dans le cas ot I'on prend une source de lumiére ponctuelle @ (7) = &, (7) située en
75, 'ED en continu prend la forme d’une équation de Helmholtz :

Lo
N (F) = k2 (F) = — 05 () (2.15)
qui admet pour solution I’équation de Green suivante, définie V7 # s [13] :

1 exp (k|7 —7sl)

G, (r) =
" =1D 7 — 7g]|

(2.16)

ou G (1) désigne le flux d’énergie diffusé au point 7 induit par une source ponctuelle
située en 7.
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2.3.1.3 Interprétation physique de la fonction de Green

Les fonctions de Green, solutions de 'ED en milieu homogéne, correspondent a
un flux d’énergie diffusé. Elles associent une densité d’énergie lumineuse par unité de
volume en un point A, & un flux d’énergie diffusé en un point B. On écrit donc :

dpr(A,t) = ¢ (B,t) = G(AB, 1) x dpp(A, 1) (2.17)

avec dpy(A,t) désignant la densité d’énergie lumineuse au point A et ¢ (B, t) le flux
d’énergie diffusé au point B. Du point de vue des unités, la fonction de Green permet
de transformer une densité d’énergie [J.crmn ] en un flux d’énergie diffusé [W.cm™2).

Pour illustrer ce qu’elles représentent physiquement et également montrer comment
les utiliser, on envisage deux cas de figure, qui seront les plus fréquents dans la suite de
ce travail :

1. cas d’une lumiére diffusant d’un point source vers un centre fluorescent situé
en 7. Si la source émet une densité d’énergie lumineuse par unité de volume et
par seconde a l'origine dgg, (O,t), alors I'énergie lumineuse dg; émise par une

inclusion fluorescente en 7 s’écrira :
dir, (7,1) = o (7) X 7 (F) x C (7) x V (7) x G (F,t) X dir, (8,75) (2.18)

avec i, désignant le coefficient d’absorption de l'inclusion fluorescente, 7 le ren-
dement quantique du fluorophore considéré, C' la concentration en fluorophore et
V' le volume de I'inclusion.

2. cas d’une source de lumiére (source ou fluorophore) a l'origine et d’un détecteur
placé en 7. Si la source émet une densité d’énergie lumineuse par unité de volume
et par seconde a l'origine dg, (O,t), alors la puissance lumineuse captée par le

détecteur s’écrira :
Q
PD:G<F,t)XdSX4—XdEL<B,t> (219)
T

avec dS désignant la surface du détecteur et €2 son cone d’acceptance.

2.3.2 Solutions analytiques en milieu semi-infini : conditions
aux limites

Il s’agit ici de déterminer des solutions analytiques pour des milieux «bornésy, c’est-
a-dire de prendre en compte des interfaces entre milieu diffusant et non-diffusant (condi-
tions aux limites). En toute rigueur, il faudrait revenir a I'ED et la résoudre en prenant
en compte les conditions aux limites. Plusieurs travaux ont permis d’aboutir a la condi-
tion aux limites dite « de Robin » ou du courant partiel décrites en réf. [14|. On peut
également tenir compte des éventuelles réflexions internes dues aux variations d’indice
a 'interface entre les deux milieux (probléme de Milne [15]).

Un probléme similaire se pose pour modéliser les sources de lumiére directives (la-
ser ou lumiére sortant d’une fibre). On rappelle que pour obtenir 'ED, on a di faire
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I’hypothése de sources isotropes. Pour ramener le cas des lasers a ce type de source, on
introduit la notion de source virtuelle. Le faisceau laser est représenté par une source
isotrope située a une distance 1/u, a I'intérieur du milieu diffusant.

2.3.3 Solutions numériques

Pour des géométries autres que celles des milieux infinis ou semi-infinis, il faut effec-
tuer une résolution numeérique de 'ED. Différentes méthodes existent pour résoudre les
équations aux dérivées partielles, nous citerons les deux principales qui sont les diffé-
rences finies, et les éléments finis. Ces méthodes présentent I’avantage de pouvoir calcu-
ler la solution pour une géométrie arbitraire avec éventuellement des inhomogénéités de
coefficients optiques. La méthode des différences finies est basée sur la discrétisation de
I’équation aux dérivées partielles. La méthode des éléments finis discrétise le domaine
de calcul (maillage).

2.3.4 Domaine de validité de I’équation de la diffusion

Les hypothéses permettant de simplifier 'ETR ne sont pas valables dans tous les
cas : I'une des limitations de 'ED vient de I'hypothése u, < .. Cette hypothése est
satisfaite dans la plupart des milieux biologiques et dans le proche infra-rouge. Des
études comparatives entre I'approximation de la diffusion et la théorie du transfert
radiatif ont montré que les deux approches donnent des résultats similaires pour les
régions onl y, < ) mais pouvaient diverger si cette condition n’est pas remplie.

La seconde limite provient de approximation P;. Celle-ci implique que les variations
spatiales de la densité de photons sont petites sur des distances de l'ordre de 1/u,. Pour
des études sur des objets de petites dimensions comme par exemple le cerveau du petit
animal, le retour a 'ETR peut étre nécessaire pour s’affranchir des erreurs liées a I'ED.
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Chapitre 3
Méthodes d’imagerie optique in vivo

L’imagerie moléculaire optique regroupe un certain nombre d’approches, ayant en
commun 'utilisation de la lumiére visible (ou proche IR) comme moyen de détection.
Ces approches peuvent étre classées suivant la dimension du volume qu’elle peuvent
imager, ainsi que par la résolution obtenue.

Elle peuvent, d'une part, fournir un contraste morphologique, en révélant les pro-
priétés optiques d’un milieu (absorption, diffusion, fluorescence intrinséque). Mais elles
peuvent également fournir des informations fonctionnelles, par I'intermédiaire des spectres
d’absorption des tissus qui varient significativement, en particulier en fonction de leur
oxygénation. L’injection préalable de traceurs fluorescents permet de marquer certains
types de tissus (tumeurs) ou de substances (médicaments) dont on souhaite déterminer
la biodistribution.

3.1 Des outils adaptés aux différentes échelles d’ob-
servation

Plusieurs catégories de techniques permettent de faire de I'imagerie in vivo. Chacune
de ces familles est adaptée a une échelle d’observation donnée (organe, vaisseau san-
guin, cellule) et & certains éléments de contraste (absorption, diffusion ou fluorescence)
que I'on cherche a visualiser. Généralement, la résolution optique de ces méthodes est
inversement proportionnelle a la profondeur & laquelle on peut sonder les tissus. Le ta-
bleau 3.1 énumére les différentes techniques existantes, et précise la profondeur d’obser-
vation et la résolution moyenne obtenue. Il indique également si ces techniques peuvent
étre adaptées a une application clinique ou non (d’aprés la référence [16]).

On constate que la moitié des méthodes d’imagerie optiques in-vivo ne concerne
que des épaisseurs trés faibles de tissus (< 1 mm). Il s’agit pour certaines d’entre elles
de techniques de microscopie in vitro ayant été adaptées a la mesure sur tissus vi-
vants. D’autres techniques, telles que la Tomographie Optique de Cohérence (OCT) et
I'imagerie de Speckle, essentiellement basées sur une mesure de la diffusion des tissus,
permettent de combler le gap séparant les techniques microscopiques superficielles, et
les techniques destinées & mesurer en profondeur (> 5mm). Parmi ces derniéres, on
notera que c’est la tomographie moléculaire de fluorescence (FMT) qui permet d’at-
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Table 1 Optical in vivo imaging systems*

Technique Contrast” Depth Commonly used Clinical
wavelength potential

Microscopic resolution

Epi A, Fl 20 pm Visible Experimental

Confocal Fl 500 um Visible Experimental

Two-photon FI 800 um Visible Yes
Mesascopic resolution

Optical projection tomography A, Fi 15 mm® Visible No

Optical coherence tomography 5 2mm Visible, NIR Yes

Laser speckle imaging 5 1 mm Visible, NIR Yes
Macroscopic resolution, intrinsic contrast

Hyperspectral imaging A, S, Fl <5 mm Visible Yes

Endoscopy A, S, Fl <5mm Visible Yes

Polarization imaging AS =1.5cm Visible, NIR Yes

Fluorescence reflectance imaging (FRI) A, Fl <7 mm NIR Yes

Diffuse optical tomography (DOT) A, Fl <20 cm NIR Yes
Macroscopic resolution, molecular contrast

Fluorescence resonance imaging (FRI) A, Fl <7 mm NIR Yes

Fluorescence molecular tomography Fl <20 cm NIR Yes

(FMT)

Bioluminescence imaging (BLI) E <3cm 500-600 nm No

*‘Note that the combination of reporter probes (Table 2) and imaging system often imparts molecular specificity. “A,
Absorption; E, emission; S, scattering; Fl, fluorescence. “In cleared specimen.

TABLE 3.1 — Liste des différents systémes d’imagerie optique ayant des applications in-
vivo potentielles. Pour chaque systéme, ce tableau précise le type d’élément de contraste
visualisé (A pour absorption, S pour diffusion et F1 pour fluorescence). Ce tableau est
issu de la réf. [16].

teindre les profondeurs les plus importantes. C’est principalement cette technique qui
est mise en ceuvre dans ce travail de thése. Nous allons donc la développer dans la
section suivante.

3.2 Meéthodes optiques permettant de réaliser des me-
sures en profondeur

Dans la majorité des cas, 'imagerie directe est fortement limitée en terme de profon-
deur de pénétration par la diffusion de la lumiére dans les tissus. Ainsi, pour pouvoir
explorer des tissus trés épais, 'approche tomographique consiste a détecter le signal
optique multi-diffusé. Un modéle de propagation lumineuse basé sur 'ED, ou Monte
Carlo, permet de simuler I'expérience réalisée (probléme direct). La reconstruction de
I'image consiste alors a résoudre un probléme inverse. Cette méthode est connue sous
le nom de Tomographie Optique Diffuse (DOT, ou FDOT si elle implique un marquage
fluorescent).

Résoudre le probléme inverse consiste a optimiser un critére représentant 1'écart
entre les valeurs obtenues par I'expérience et la modélisation. Il s’agit généralement de
méthodes itératives permettant de converger vers une représentation 3D du paramétre
que Pon souhaite reconstruire (carte d’absorption ou de fluorescence par exemple).
Nous aurons I'occasion de mettre en ccuvre deux de ces méthodes dans les deuxiéme et
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troisiéme parties.

En tomographie optique, la profondeur d’exploration est uniquement limitée par les
performances du systéme de détection. La résolution spatiale est plus difficile a définir
que dans le cas de I'imagerie directe. Elle dépend bien évidemment des performances
du systéme expérimental, mais elle est également étroitement liée & la modélisation et
au processus d’inversion.

Il est possible de définir trois types de DO suivant les informations qu’ils recueillent.

1. Tomographie optique continue (CWDOT) : ces systémes utilisent une source conti-
nue balayant 'échantillon et mesurent I'intensité lumineuse totale I = [ (t)dt
ressortant & la surface du tissu. Le cott réduit et les performances en termes de
stabilité et de rapport signal sur bruit de ce genre d’instrumentation ont contribué
a la démocratisation de ces appareils. En revanche, ils recueillent moins d’infor-
mation que les systémes prenant en compte I'information temporelle et imposent
en conséquence de multiplier le nombre de mesures. Un systéme basé sur cette
méthode est développé dans la deuxiéme partie page 49.

2. Tomographie optique fréquentielle. Les systémes fréquentiels utilisent des sources
de lumiére modulées a des fréquences radios. En plus de l'intensité totale I =
[I(t)dt, ils mesurent également le déphasage Ay entre le signal incident et le
signal détecté, ainsi que la variation de l'indice de modulation M du signal. De
performances équivalentes et de cotlit voisin aux systémes continus, ils permettent
de recueillir plus d’informations que ces derniers.

3. Tomographie optique résolue en temps (TRDOT). Les systémes résolus en temps
utilisent des sources impulsionnelles ultracourtes et mesurent le profil temporel
I (t) de I'intensité lumineuse qui ressort des tissus. Ces systémes sont souvent plus
onéreux et délicats a stabiliser que les systémes continus ou modulés. La transfor-
mée de Fourier établit une équivalence entre les mesures dans les domaines tempo-
rels ou fréquentiels. Toutefois les systémes fréquentiels ont une bande passante plus
limitée, typiquement inférieure au GHz. C’est la raison pour laquelle les systémes
résolus en temps sont actuellement ceux qui récoltent le plus d’information. Les
sources sont généralement des lasers femto ou picoseconde (50 fs < A7 < 100 ps).
Divers types d’instrumentation optoélectronique sont utilisés pour la détection,
notamment les caméras rapides intensifiées et les systémes de comptage de pho-
tons. Nous aurons 1'occasion de revenir en détail sur ce genre d’instrumentation
dans la troisiéme partie page 98.

Ces méthodes de tomographie optique peuvent étre déclinées suivant deux approches,
parfois utilisées de fagon complémentaire :

— les approches basées sur la mesure des propriétés endogénes des tissus (absorp-
tion, diffusion, et fluorescence endogéne), notions introduites au chapitre 1. Ces
méthodes sont appelées « endogénes » ou « sans marquage ».
les approches impliquant 'injection ou la présence préalable dans les tissus de mar-
queurs fluorescents ou bioluminescents. Ces marqueurs dits extrinséques, peuvent
étre localisés par des moyens optiques, ce qui permet d’améliorer le contraste de
I'image, voire d’observer certains phénomeénes particuliers dans les tissus. Il s’agit
des méthodes « avec marquage ».
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Les différentes techniques optiques mises en jeu dans ces deux catégories d’approches
sont décrites dans les deux sections suivantes (3.3 et 3.4).

3.3 Meéthodes tomographiques basées sur la mesure
des propriétés optiques endogénes des tissus

3.3.1 Méthodes continues

Le principe des méthodes continues consiste a mesurer l'intensité de la lumiére
diffusée entre plusieurs points répartis a la surface du tissu. En réalisant ces mesures
a plusieurs longueurs d’onde, I’équation 1.3, page 6, permet d’établir un systéme de
plusieurs équations dont les inconnues sont les concentrations en [Hb] et [HbOs]. En
inversant le systéme ainsi obtenu, on peut alors déterminer la carte d’absorption, ainsi
que le taux d’oxygénation des tissus. Les inconvénients de ces méthodes sont d’une part
I'impossibilité de réaliser une mesure absolue, et d’autre part I’apparition d’artefacts
liés au déplacement des tissus. Elles présentent toutefois 'avantage d’étre de faible
colit et miniaturisables. Elles sont donc, par exemple, adaptées a ’étude fonctionnelle
du cerveau ou aux tests de réaction & un médicament (cas pour lesquels des mesures
relatives suffisent) [17, 18|.

Une variante de cette méthode consiste a faire des mesures en fréquence spatiale. 11
s’agit toujours de mesures continues, mais cette fois, en éclairant le tissu a ’aide d’une
lumiére structurée, par exemple une alternance de lignes lumineuses et sombres. Ce type
d’imagerie a permis de faire des mesures absolues, par exemple sur gros animal |19].

3.3.2 Meéthodes résolues en temps

La Spectroscopie Résolue en Temps (TRS) consiste & mesurer le temps de vol en plus
de l'intensité lumineuse aprés son passage au travers des tissus. Pour cela, on envoie
un pulse lumineux bref (de 50 fs & 100 ps) et on mesure la TPSF pour « Time Point
Spread Function » de la lumiére apres son passage au travers des tissus. En raison de
la diffusion, I'impulsion lumineuse s’étale et son intensité est réduite par 'absorption.
Le résultat est un histogramme indiquant le nombre de photons classés en fonction
de leur temps d’arrivée respectif. Cette technique permet de voir en profondeur car
elle distingue les photons les plus tardifs qui ont parcouru un chemin plus long dans
les tissus. Elle distingue également mieux les coefficients d’absorption et de diffusion.
L’inconvénient est qu’elle requiert une instrumentation sophistiquée. Du point de vue
clinique, ce sont des instruments volumineux qui nécessitent des chaines de comptage ou
une caméra rapide intensifiée, plus sensibles mais plus cotiteuses et susceptibles d’étre
endommagées par la lumiére ambiante. Un exemple de mise en ceuvre de cette technique
appliquée a la mammographie est présenté en réf. [20]. Dans le futur, on ne peut exclure
que des progrés technologiques permettront de diminuer les cotits et I'encombrement de
ces instruments. Le chapitre 5 de la troiséme partie de ce document montre comment
cette technique peut également étre adaptée a la localisation d’inclusions fluorescentes
dans un contexte clinique réaliste, celui du diagnostic du cancer de la prostate.
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3.3.3 Meéthodes fréquentielles

La Spectroscopie par Modulation de Phase (PMS) est dans son principe équivalente
ala TRS. La différence vient du fait qu’elle opére dans le domaine fréquentiel. La source
de lumiére est modulée en intensité avec des fréquences radio comprises entre 50 MHz
et 1GHz. Apres la traversée des tissus, on mesure l'intensité moyenne (DC), ampli-
tude (AC) et la phase du signal lumineux. Cette phase contient I'information sur les
temps de vol. Mais pour obtenir autant d’information qu’avec le TRS, il faut balayer
en fréquence de 50 MHz & 1 GHz. Le résultat obtenu est la transformée de Fourier
de la Time Point Spread Function (TPSF) obtenue en TRS. Tout se passe comme si
la traversée des tissus était un systéme dont on mesure la réponse impulsionnelle en
faisant varier manuellement les fréquences d’entrée, de maniére a construire la courbe
de gain en fonction de la fréquence. Rares sont les instruments fonctionnant en balayage
de fréquence, car la résolution temporelle obtenue par cette méthode est relativement
basse. La plupart des instruments sont mono-fréquentiels afin de simplifier I'instrumen-
tation, de la rendre plus facilement transportable et meilleur marché. C’est pour cette
raison que ces appareils sont considérés a ’heure actuelle comme les plus adaptés au
milieu clinique. Cette méthode, appliquée a4 la mammographie, a notamment permis
[21] de distinguer des tumeurs malignes de tumeurs bénignes sur 60 patientes, avec
une sensibilité de 91%. L’avantage de cette technique sur la précédente, réside en un
meilleur rapport signal sur bruit, par analogie avec la détection synchrone. Cependant,
comparées a la TRS, les méthodes basées sur la mesure d’une seule fréquence donnent
moins d’information sur les propriétés des tissus |22].

3.3.4 Positionnement des méthodes endogénes par rapport a
celles basées sur un marquage fluorescent

Toutes les méthodes que nous venons de décrire sont basées sur la mesure de I'ab-
sorption et de la diffusion des tissus vivants. Elles présentent ’avantage d’étre totale-
ment non-invasives (pas de marqueur injecté) et peuvent donc étre rapidement mises
en ceuvre en clinique. Les processus biologiques que 'on souhaite détecter (cancer) in-
duisent des variations locales d’absorption et de diffusion du simple au double [23] :
les lésions contiennent environ deux fois plus d’hémoglobine que les tissus sains. Ce
niveau de contraste, aisément distinguable pour des tissus proches de la surface 'est
beaucoup moins a plusieurs centimétres de profondeur. Notamment, les récentes études
conduites sur des patientes pour la détection de tumeurs mammaires ont montré qu’il
était difficile de détecter les lésions situées prés de la cage thoracique |21].

Les techniques basées sur la fluorescence permettent d’accroitre le contraste entre
les tissus sains et malades de maniére a améliorer la profondeur de détection et la
résolution obtenue aprés reconstruction. Par exemple, des marqueurs fluorescents de
type quantum-dots (QD) non-spécifiques, développés par le Frangioni’s laboratory 24|,
ont permis d’atteindre des rapports de signaux entre tumeur bénigne et maligne de 2,8
et un rapport tumeur/tissus sains de 5. Dans le cas de QD spécifiques, basés sur un
récepteur cRGD, le ratio de signal bénin/malin devient 5,1 et le rapport tumeur /tissus
sains devient 6,9. Le gain en contraste apporté par un marquage fluorescent, spécifique
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ou non, par rapport a des mesures endogénes est donc important.

Cependant, la mise en ceuvre de marqueurs fluorescents nécessite au préalable de
démontrer leur non-toxicité, et d’évaluer le rapport bénéfice sur risque, ce qui constitue
une procédure souvent longue et cotiteuse. La section suivante décrit les systémes basés
sur un marquage fluorescent des tissus.

3.4 Systémes basés sur le marquage fluorescent ou
bioluminescent

3.4.1 Les marqueurs fluorescents

Dans le cadre de certaines applications médicales, on injecte au patient un marqueur
fluorescent qui va se fixer spécifiquement sur les régions cibles que 1’on souhaite mettre
en évidence. Il peut s’agir par exemple d’une tumeur dont on souhaite observer 1’évo-
lution. Le marqueur peut également étre attaché a un médicament dont on va observer
I’effet sur une maladie particuliére, ce qui permet de controler son efficacité.

Les marqueurs fluorescents sont utilisés depuis longtemps en biologie. Cependant,
tous ne peuvent étre utilisés dans le cadre de 'optique in vivo. En effet, pour étre
candidat & une utilisation in vivo, un fluorophore doit présenter les caractéristiques
suivantes :

1. ne présenter aucune toxicité en particulier en cas d’application clinique

2. des longueurs d’ondes d’excitation et d’émission comprises dans la fenétre théra-
peutique définie au paragraphe 1.1.2

un rendement quantique élevé
un caractére hydrophile (soluble dans le sang)

une furtivité au systéme immunitaire

AN

une élimination rapide de I'organisme aprés fixation sur la zone d’intérét (« clea-
rance rate » ).

Le premier de ces caractéres, la faible toxicité, est une des critiques récurrentes de
Papproche par marquage. Aussi y consacrons-nous les paragraphes 3.4.2 et 3.4.3.

On distingue deux familles de marqueurs fluorescents : les marqueurs exogeénes,
c’est-a-dire étrangers au tissu étudié, et les marqueurs endogénes, générés par le tissu.

3.4.1.1 Marqueurs exogenes

Parmi les marqueurs exogénes, on distingue ceux qui sont spécifiques, c’est-a-dire
qui possédent une affinité avec certaines cellules, les cellules tumorales par exemple, et
ceux qui ne le sont pas.

Les marqueurs non spécifiques n’ont pas de récepteurs leur permettant de se fixer sur
les cellules tumorales. Ils iront cependant préférentiellement se loger dans les tumeurs
en raison de la forte vascularisation de celles-ci par simple transport ou par liaison avec
des protéines du plasma. On peut citer comme exemple de marqueur non-spécifique le
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Vert d’Indocyanine (ICG pour Indocyanin Green, A.. /M., = 780/830nm [25]) qui a
été approuvé dans les années 70 pour les injections a I’homme dans le cadre de tests
hépatiques et ophtalmologiques [26]. Les marqueurs non-spécifiques sont peu onéreux
et constituent un point de comparaison bien établi. Leur limite principale provient du
bruit de fond important qu’ils générent en raison de leur non spécificité. Une version
améliorée de ce marqueur, le Lipidot, développé au DTBS, est mis en ceuvre dans le
chapitre 5 de la troisiéme partie.

Les marqueurs spécifigues ont été développés afin de contrecarrer cet inconvénient.
Ils sont constitués d’'une part d'un marqueur fluorescent et d’autre part, d’un ligand
spécifique. Ce ligand peut étre un anticorps, une protéine ou un peptide par exemple.
Cependant, méme si le rapport signal & bruit est amélioré par rapport aux marqueurs
non spécifiques, il reste encore un bruit de fond ou une accumulation possible dans
certains organes, tels que le foie et les reins. Un exemple de marqueur spécifique, le
RAFT-c(RGD),-Alexa Fluor 700 est présenté sur la figure 3.1. Il sera mis en ceuvre
dans la deuxiéme partie, page 67.

cyclo RGD

F1GURE 3.1 Un exemple de marqueur fluorescent spécifique développé par I’Université
Grenoble 1, FINSERM, et le CEA-LETT [27] : le RAFT — (cRGD), — AlexaFluor700
. La partie RAF'T de la molécule est un support pour 4 groupements peptides de type
arginine-glycine-aspartate (RGD) qui sont spécifiques d'un type particulier de mar-
queurs membranaires, I'intégrine ay (33, qui est surexprimée en cas de néoangiogéneése
(formation de vaisseaux autour d’une tumeur cancéreuse).

Une maniére d’améliorer encore les choses consiste a utiliser des marqueurs acti-
vables.
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Les marqueurs activables ne sont fluorescents qu’une fois activés par un environ-
nement chimique particulier. Ces molécules sont généralement constituées d’une partie
fluorescente et d’une partie « quencher » absorbant la fluorescence. Dans des conditions
normales, ces marqueurs activables ne fluorescent pas. En revanche, dans certaines cir-
constances, par exemple en présence d'une enzyme, les deux parties se séparent et la
partie fluorescente devient active. Cette méthode est trés avantageuse du point de vue de
la spécificité du signal. Elle nécessite cependant des développements chimiques impor-
tants, et dans le cas d’'une application clinique, des essais de toxicité plus importantes.

3.4.1.2 Marqueurs endogénes

Les marqueurs endogénes sont exclusivement destinés a 1'imagerie préclinique. En
effet, certains génes du petit animal peuvent étre modifiés génétiquement de telle sorte
que les cellules produisent des protéines fluorescentes. Ces génes sont appelés « génes
rapporteurs ». Les deux systémes de génes rapporteurs les plus répandus sont celui de
la famille des GFP (Green Fluorescent Protein) et la Luciférase qui émet de la lumiére
par bioluminescence lors de 'activation de son substrat en présence d’ATP.

Nous allons nous intéresser essentiellement a la fluorescence générée par I'injection
de marqueurs exogénes ; ces marqueurs permettent de cibler un nombre plus grand de
phénomeénes biologiques. L’utilisation de tels marqueurs dans un cadre clinique, c’est-
a-dire sur des patients malades, est encadrée par la [égislation européenne.

3.4.2 Reégles fixées par la législation européenne concernant 1’in-
jection de marqueurs

L’utilisation de tels marqueurs dans un cadre clinique, ¢’est-a-dire sur des patients
malades, est encadrée par les mémes régles juridiques que celles qui régissent les mé-
dicaments. Avant de démarrer des essais cliniques, des études précliniques doivent étre
conduites. Le but de ces études est de démontrer 1'apport de la nouvelle technique (le
marqueur) par rapport aux techniques standard utilisées.

3.4.2.1 Etudes précliniques

1. Etudes in vitro. Le but de ces études est de montrer, par exemple, I'affinité entre
le marqueur et les cellules cibles, lors d’essais in vitro (bioassays). Il s’agit alors
de montrer que le marqueur va se fixer préférentiellement sur les cellules visées
(cellules tumorales).

2. Ftudes in vivo. Ces études doivent étre réalisées sur un modeéle animal reconnu
comme comparable au modéle humain dans le type de pathologie considéré (exemple :
souris pour le cancer, chien pour la prostate). Cette étude doit mettre en évi-
dence 'apport du marqueur par rapport au protocole existant. On doit montrer
par exemple, que le contraste des images obtenu est meilleur, ou bien que l'on
parvient & mieux opérer une tumeur a ’aide du marquage.

3. Etudes de tozicité. Cette étape importante consiste a évaluer la toxicité du mar-
queur sur un modéle animal approprié (on utilise fréquemment le rat pour cette
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étape). On doit pour cela suivre un protocole trés précis, qui dure au minimum un
mois, durant lequel les animaux sont exposés a des doses variables du marqueur
testé. On s’intéresse en particulier aux réactions immunitaires de 'animal face au
produit.

3.4.2.2 Etudes cliniques

Phase I : essais sur des volontaires sains. Dans le cas ou la molécule ne représente
pas de danger important, cette premiére étude clinique est menée sur des volontaires
sains (typiquement, une dizaine). On cherche a connaitre la pharmacocinétique ADME
de la molécule. Ce sigle signifie :
A = la vitesse de passage dans le sang & partir d’une solution orale
— M = la vitesse de métabolisation (transformation biologique par le foie et d’autres
organes)
— D = la vitesse de distribution et de répartition dans les différents tissus a partir
du compartiment plasmatique
— E = la vitesse d’¢limination de la molécule par I'organisme, en anglais « clearance
rate ».

Phase II : phase thérapeutique pilote. Cette deuxiéme phase, réalisée sur patients
volontaires (quelques centaines), a pour but de déterminer la relation entre la dose et
Peffet. Dans le cas d’un marqueur, il s’agit de mesurer I"amélioration du traitement ou
du diagnostic apportée par la technique de marquage, en fonction de la dose de celui-ci.
Cette étape servira a déterminer a terme la posologie.

Phase III : évaluation de 1’efficacité clinique. Cette derniére étude a pour objec-
tif de valider I'efficacité réelle de la nouvelle technique en clinique. Il s’agit en particulier
d’évaluer le bénéfice du nouveau traitement par rapport aux risques éventuels que celui-
ci fait courir aux patients (effets secondaires). Cette étape, trés colteuse, est réalisée
sur un groupe de plusieurs centaines & quelques milliers de patients.

Autorisation de mise sur le marché (AMM en Europe). On constitue alors un
dossier incluant les résultats des études de toxicité animale et des phases I, IT et I1I des
essais cliniques. Ce dossier est alors soumis 8 'TEMEA (European MEdicine Agency) qui
délivre I'autorisation de mise sur le marché si les résultats obtenus sont satisfaisants.

Il résulte de cette procédure un délai important entre la découverte du marqueur
et son emploi clinique. Ces délais, ainsi que les cotits importants liés aux études cli-
niques, ont amené certaines équipes de recherche a privilégier les techniques d’imagerie
fonctionnelle sans marquage (mesure des coefficients d’absorption par exemple).

Cependant, les avantages nombreux du marquage fluorescent (spécificité, contraste,
capacité a étre fixé sur un médicament, sur un type de cellule) nous pousse a faire le
pari de son développement futur.
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3.4.3 Etat actuel des connaissances quant & la toxicité des mar-
queurs fluorescents

Les seuls marqueurs fluorescents approuvés pour une injection a ’homme sont le
vert d’indocyanine (ICG) et la fluorescéine (mais cette derniére n’est pas située dans
la fenétre physiologique).

Une étude récente, menée par Alford et al. [26], a fait le point sur les différentes
études de toxicité menées sur un panel de 18 fluorophores les plus fréquemment uti-
lisés. Il s’agit notamment de Alexa Fluor 488 et 514, BODIPY FL, BODIPY R6G,
Cyb.5, Cy7, cypate, fluorescein, indocyanine green, Oregon green, 8-phenyl BODIPY,
rhodamine 110, rhodamine 6G, rhodamine X, rhodol, TAMRA, Texas red, et Tokyo
green. D’aprés cette étude, la quantité de fluorophore que I'on prévoit d’injecter pour
réaliser de I'imagerie in vivo est largement en dessous des doses toxiques décrites dans
la littérature, ce qui est trés encourageant.

De plus, le développement de marqueurs efficaces et non toxiques ne peut se faire
sans la présence d’instruments capables de les détecter et d’évaluer leur efficacité. Le
paragraphe suivant présente les différents systémes existants permettant de détecter ces
traceurs.

3.4.4 Méthodes optiques de localisation des marqueurs
3.4.4.1 Imagerie de Fluorescence par Réflexion

Le systéme d’Imagerie de Fluorescence par Réflexion (FRI) est le plus simple dans la
panoplie des outils optiques disponibles en imagerie moléculaire. Il est en effet constitué
d’une source de lumiére continue et spatialement étendue, ainsi que d’un dispositif
d’imagerie 2D (caméra) devant lequel on a placé un filtre de fluorescence (figure 3.2).

S O

Image 2D de
fluorescence

Source de lumiere
continue ~

Milieu biologique )
Accumulation de marqueur
fluorescent

FIGURE 3.2 — Principe de fonctionnement d’un systéme d’Imagerie de Fluorescence en
Réflexion.
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De tels systémes, inspirés des techniques de vision industrielle, sont appliqués aussi
bien a des études sur le petit animal que sur I’homme.

La plupart des systémes consacrés au petit animal utilisent une caméra CCD refroi-
die, en raison de temps d’intégration pouvant étre supérieurs a quelques secondes, et
un éclairage constitué soit d’un laser, soit, plus rarement, d’une lampe. On peut citer
comme exemple d’'instruments commerciaux, le IVIS Spectrum proposé par Caliper Life
Science et le Night Owl par Berthold. On trouve également des appareils similaires chez
Biospace, Hamamatsu ou Kodak. Notre laboratoire a également développé un systéme
basé sur une couronne de plusieurs centaines de diodes électroluminescentes bicolores,
figure 3.3, procurant un champ d’illumination homogéne de 10 cm de diamétre environ .

FIGURE 3.3 Systéme d’Imagerie de Fluorescence en Réflexion appliqué a I'imagerie
du petit animal développé par notre laboratoire.

Par ailleurs, un tel dispositif équipe le tomographe continu décrit dans la deuxiéme
partie.

On trouve également des appareils de FRI dans le domaine clinique, notamment pour
le diagnostic péropératoire. Le principe est le méme que pour I’animal ; on injecte au
patient un composé fluorescent ciblant la tumeur. En éclairant le champ opératoire, on
détecte sur une caméra sensible la présence de tumeurs fluorescentes. General Electrics
propose sur catalogue le systéme d’imagerie péropératoire développé par une équipe du
Beth Israel Deaconess Medical Center |28|. Hamamatsu propose une sonde compacte
en fluorescence qui a déja été testée sur trente trois patientes, avec un taux d’efficacité
de 94% pour la détection du ganglion sentinelle dans le cancer du sein [29]. Cette
sonde ne fonctionne pas en éclairage ambiant et nécessite d’éteindre la lumiére dans la
salle d’opération pour effectuer la mesure. La principale limite de cette technique est sa
faible capacité & détecter des phénoménes situés a une profondeur supérieure & quelques
millimétres. Les tumeurs profondes par exemple, méme dans le cas de I'épaisseur d’un
petit animal, n’apparaissent pas en FRI ou sont rendues « floues » par la diffusion de
la lumiére.

1. Ce systéme est actuellement commercialisé par Hamamatsu
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C’est pour contrer ces limitations qu’une nouvelle technique, la tomographie de fluo-

rescence diffuse, en anglais Fluorescence Diffuse Optical Tomography (FDOT) a été
développée.

3.4.4.2 Tomographie de Fluorescence Diffuse (FDOT)

Cette méthode permet d’obtenir une cartographie 3D de la présence des marqueurs
fluorescents dans les tissus [30]. Au contraire des systémes d’imagerie par réflexion,
la plupart des tomographes basés sur la fluorescence fonctionnent a I’aide d’une source
ponctuelle et en géométrie de transmission, car celle-ci permet de limiter la perturbation
due a 'autofluorescence des tissus. C’est ce type d’instrumentation qui est développé
dans la deuxiéme partie. La source de lumiére laser est placée au-dessous de I’animal
et se déplace pour décrire une grille réguliére de 10 par 10 positions d’acquisition, avec
un pas régulier typique de 2 mm. Pour chaque position du laser, deux images sont
généralement acquises : une image de diffusion, et une image de fluorescence aprés
positionnement du filtre sélectionné selon le fluorophore choisi pour le marquage. Les
deux piles d’images obtenues permettent de remonter a la carte 3D de fluorescence de
’animal par I'intermédiaire d’un algorithme de reconstruction (figure 3.4).

Caméra Pile d'images de

fluorescence

Filtre

Reconstruction Visualisation de
la carte 3D de

Milieu biologique fluorescence

Accumulation de marqueur
fluorescent

en déplacement
pas a pas

FIGURE 3.4 — Principe de fonctionnement d’un tomographe optique de fluorescence
basé sur des mesures en continu.

Des méthodes de reconstruction permettant de tenir compte a la fois du caractére
hétérogéne des tissus de 'animal et de sa forme complexe ont été développées. L'une
d’entre elles, couramment employée, consiste & normaliser les mesures par une approxi-
mation dite de Born |31]. Une autre méthode qui sera détaillée dans la deuxiéme partie,
page 60, consiste a reconstruire une carte d’atténuation des tissus de 'animal a ’aide
des images de diffusion. Cette carte est ensuite utilisée par I'algorithme, conjointement
aux mesures de fluorescence, pour reconstruire la distribution de la fluorescence dans
I’animal.
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L’instrumentation de mesure continue est peu onéreuse et relativement compacte,
I’essentiel de la place étant occupé par le systéme d’anesthésie. La limite principale de
cette technique est sa difficulté a prendre en compte des milieux fortements absorbants
et hétérogénes, problématiques qui seront abordées en détail au cours de la deuxiéme
partie, en particulier dans les chapitres 1 et 3. De plus, la résolution suivant 'axe Z (axe
reliant le laser au détecteur) des systémes commerciaux peine a atteindre 5 mm pour
une souris d’épaisseur 1,5 cm. Dans les autres axes (X et Y) on peut cependant atteindre
une résolution quasi-millimétrique pour des objets d’épaisseur centimétrique. On notera
que 'on peut s’affranchir de cette deuxiéme limite en effectuant un balayage cylindrique
de 'échantillon lorsque cela est possible (petit animal). Une seconde limitation tient au
fait qu’on ne peut pas différencier en continu les coefficients g, et p). Ceci limite la
reconstruction des inhomogénéités et donc la sensibilité et la résolution.

Les premiers essais cliniques de la technique FDOT continue ont été réalisés par
I’équipe de A. Yodh qui a présenté des études cliniques a ’aide d’un appareil de mam-
mographie basé sur des mesures de type FDOT [32| avec un marquage par ICG. Ce
systéme sera présenté plus en détail lors du positionnement par rapport a I’état de 'art
de la troisiéme partie.

Pour améliorer la résolution des cartes de fluorescence et accroitre ’épaisseur des
tissus pouvant étre analysés, une autre catégorie de systémes a vu le jour. Il s’agit de
la tomographie de fluorescence résolue en temps.

3.4.4.3 Tomographie de fluorescence résolue en temps

Ces systémes, basés sur une source de lumiére impulsionnelle et un détecteur résolu
en temps, reprennent le principe de ceux, déja évoqués, destinés a mesurer la concen-
tration en hémoglobine. Sur le plan instrumental, les différences sont tout de méme
importantes puisqu’il s’agit de travailler avec moins de signal, en raison du rendement
relativement faible de la fluorescence. La puissance moyenne des lasers utilisés pour les
mesures d’absorption (P ~ 1 mW) est insuffisante pour traverser les tissus et induire un
signal de fluorescence détectable. On utilise donc des lasers plus puissants, la contrainte
haute étant la limite d’échauffement des tissus (typiquement Pp,ope, = 30 mW.mm ™2
pour un laser picoseconde a 775 nm).

Sur le plan de la méthode de localisation, les mesures temporelles contiennent un
volume de données trop grand pour étre traité par les mémes méthodes que celles de la
tomographie continue, en raison de I’ajout de la quatriéme dimension (le temps). Pour
simplifier, des algorithmes basés sur le calcul des moments des distributions temporelles
ont été développés.

Keren et al. [33] ont comparé les performances d’un tomographe de fluorescence en
continu (IVIS3D par Xenogen) et un autre basé sur le temps résolu ainsi que sur la
fluorescence (eXplore Optix par Advanced Research Technologies-GE Healthcare). Ces
deux tomographes sont basés sur une géométrie de transmission. Cette étude a mis en
évidence les performances obtenues par 'appareil résolu en temps :

— une meilleure sensibilité (concentration minimum détectable 10 fois supérieure &

celle obtenue en continu),

— une résolution spatiale plus fine (millimétrique),
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— une plus grande profondeur de localisation.
L’enjeu des systémes de tomographie de fluorescence basés sur le temps résolu consiste
a mesurer un signal affaibli d’une part par le rendement limité de la fluorescence et
d’autre part en raison de l'épaisseur des tissus traversés. En outre, les tissus sains ne
sont jamais neutres sur le plan de la fluorescence. Ils présentent un niveau de fluorescence
non négligeable, di pour une part a la présence de certaines molécules (pyridines), mais
également a la présence non-spécifique du marqueur fluorescent. Les seuls systémes de
tomographie de fluorescence résolus en temps sont apparus pour une application a
I'imagerie du petit animal |34, 35|. Des systémes appliqués & la mammographie ont
été proposés, mais il n’y a pas encore d’étude clinique basée sur la tomographie de
fluorescence résolue en temps. La troisiéme partie sera consacrée a ce type de systéme.

3.5 Position actuelle de la tomographie optique par
rapport aux techniques traditionnelles de I’'ima-
gerie clinique

3.5.1 Positionnement par rapport & 'IRM

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) est trés utilisée en imagerie molécu-
laire et fonctionnelle. Elle utilise I'effet d’'un champ magnétique intense sur le spin
des protons. Elle présente 'avantage de proposer des images hautement résolues et de
permettre un suivi fonctionnel et morphologique en temps réel. Les biomarqueurs uti-
lisés en IRM sont des molécules ayant des propriétés paramagnétiques. Au départ, le
gadolinium était utilisé comme simple agent de contraste, mais plus récemment, sont
apparus sur le marché des marqueurs superparamagnétiques (nanoparticules d’oxyde
de fer). Ces marqueurs ont la propriété de se fixer sur les tissus sains (foie) mais pas
sur les régions présentant des anomalies (tumeurs ou cicatrices), ce qui nous permet de
parler d'imagerie moléculaire. On peut également observer la consommation des tissus
en oxygeéne et cela sans limitation de profondeur. Tout comme I'imagerie optique, les
examens IRM sont considérés a ce jour sans risque sur 'organisme [36, 15]. Cependant,
en termes de sensibilité, 'TRM peut difficilement détecter des concentrations inférieures
a 10~ mol. L1,

[’imagerie optique semble donc proposer une meilleure sensibilité de détection, avec
un cott instrumental bien moindre, mais a une profondeur plus limitée que I'TRM.

3.5.2 Positionnement par rapport au SPECT

Les biomarqueurs utilisés dans ce type d’imagerie émettent des rayons gamma. Sui-
vant le type d’application visée, on utilise tel ou tel type de radioisotope comme par
exemple Y™ T¢, 1, 1237 20171 La durée de vie des radioisotopes est relativement
longue, de quelques heures a plusieurs jours, ce qui facilite leur production. Le cotit ré-
duit de cette technique, comparé a 'TRM et au PET, constitue son avantage principal.
De plus, lutilisation des hautes énergies permet de pénétrer plus profondément dans
les tissus.
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Cependant la résolution spatiale de cette technique est relativement limitée. De plus,
en raison de la radioactivité des marqueurs, et pour des raisons de sécurité, elle n’est
pas applicable & des essais en série sur un méme patient ou animal, contrairement a
I'imagerie optique. Enfin, cette modalité d’imagerie implique un suivi permanent des
traceurs radioactifs, des contraintes de stockage et une logistique d’approvisionnement
importante et contraignante.

3.5.3 Positionnement par rapport au PET

Cette technique consiste a fixer sur le biomarqueur un isotope émettant des posi-
trons. Lors d'une désintégration, le positron émis se recombine presque instantanément
avec un électron du voisinage ce qui entraine I’émission de deux rayons gamma de méme
énergie (511 KeV) a 180° I'un de I'autre. Ces photons sont alors détectés par l'instru-
ment qui élimine le bruit a 'aide d’un détecteur de coincidences. On peut ainsi estimer
la densité de désintégrations dans une certaine zone. L.e biomarqueur le plus souvent
utilisé est un sucre marqué par du Fluor!®. Ce composé permet d’imager les cellules a
fort métabolisme (cellules cancéreuses).

Le principal inconvénient du PET est qu’il implique que les isotopes soient générés
a l'aide d’un cyclotron, machine volumineuse et trés coiteuse. Etant donné que les
isotopes ont une durée de vie de seulement quelques heures, la machine doit étre présente
sur le site, ce qui constitue une contrainte importante. Tous ces facteurs font du PET
une technique trés cotiteuse. Cependant, elle n’a pas son pareil en termes de sensibilité
de détection : un PET peut typiquement détecter des concentrations allant de 107 a
1072 mol.L~! [37]. L’imagerie optique moléculaire est un peu moins sensible, limitée a
~ 1072 mol.L™! (voir paragraphe 4.2.4), et limitée en profondeur d’investigation, mais
elle est beaucoup moins coiiteuse en termes d’instrumentation et moins contraignante
d’un point de vue logistique.

3.5.4 Positionnement par rapport a I’échographie

Les imageries optique et, ultrasonore sont assez similaires par de nombreux aspects :
leur cotuit est équivalent, elles sont assez peu invasives, et sont toutes deux capables
d’imagerie fonctionnelle. Les marqueurs fonctionnels de 1’échographie sont des micro-
bulles de gaz injectées par voie intraveineuse. Ces microbulles ont un degré d’échogé-
néicité importante, largement supérieur a celui des tissus environnants. Cette technique
peut étre utilisée pour imager des vaisseaux sanguins dans des organes, pour mesurer
des flux sanguins dans le coeur. Elle peut étre utilisée en imagerie moléculaire, en fonc-
tionnalisant les microbulles avec des ligands spécifiques des tissus malades. Cependant,
a ’heure actuelle, cette technique n’a pas encore été approuvée pour une utilisation
clinique, tout comme la plupart de celles qui utilisent des marqueurs fluorescents.

Actuellement, on considére que les ultrasons et I'imagerie optique sont trés complé-
mentaires : les ultrasons ont une grande maturité pour rendre compte de I'information
morphologique, et I'imagerie optique semble plus efficace pour marquer spécifiquement
certains types de tissus (imagerie fonctionnelle). Nous donnerons un exemple de com-
binaison de ces deux modalités dans le chapitre 5 de la troisiéme partie.
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3.5.5 Positionnement par rapport a optoacoustique

Le phénomeéne optoacoustique permet la détection d’ondes acoustiques émises par
un tissu sous I'effet des dilatations thermiques dues a ’absorption d’une onde lumineuse.
La reconstruction de I'image est plus simple que dans la TOD car les ondes acoustiques
sont peu diffusées par les tissus. Cette méthode permet également de localiser des tra-
ceurs absorbants en excitant les tissus a plusieurs longueurs d’onde. Par rapport a la
tomographie optique elle offre une meilleure résolution. Des études préliminaires ont
montré son intérét pour de nombreuses applications cliniques, notamment en mam-
mographie [38]. En revanche, 'optoacoustique est actuellement limitée par 1'absence
d’information a priori sur la fonction d’éclairement des tissus en profondeur. Il parait
donc envisageable d’utiliser la TOD pour dresser la carte des propriétés optiques des tis-
sus et de modéliser la fonction d’éclairement, afin de réaliser une mesure optoacoustique
quantitative.

Bilan

Nous avons présenté les modéles de propagation de la lumiére dans les tissus vivants
et introduit les différentes méthodes optiques permettant de les observer. La tomogra-
phie de fluorescence, actuellement trés utilisée en préclinique, offre donc de nombreux
avantages : faible cotit des instruments, taux de contraste élevé et obtention d’une image
3D dans un temps raisonnable. Elle permet aussi d’exploiter I'ensemble des marqueurs
fluorescents endogénes ou exogénes de la fenétre thérapeutique. Enfin, comme elle n’im-
plique pas de rayonnement ionisant, elle permet de réaliser plusieurs examens successifs
sur un méme animal, réduisant ainsi considérablement le nombre d’animaux nécessaires
a U'obtention d’un résultat biologique.

Toutefois, nous allons voir que les tomographes précliniques commercialisés actuel-
lement reposent sur des choix instrumentaux discutables. Les résultats biologiques ob-
tenus avec ces tomographes ne concernent pratiquement jamais les organes les plus
absorbants tels que le foie et les poumons, car il est trés difficile de faire face a une
hétérogénéité importante des tissus.

Nous allons montrer qu’il est possible d’y parvenir en optimisant les éléments d’une
chaine d’acquisition tomographique et en utilisant un algorithme dédié.
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Deuxiéme partie

Un tomographe de fluorescence
continu optimisé pour l’observation
des tissus de faible épaisseur
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Introduction (guide de lecture de la partie)

Les systémes précliniques de tomographie continue existants permettent d’observer
en fluorescence des pathologies dans I’abdomen ou le cerveau qui sont des organes dont
le coefficient d’absorption est intermédiaire |39, 30, 40]. En revanche, ils donnent peu
ou pas de résultats quant il s’agit de pathologies affectant des organes plus absorbants
comme le foie ou les poumons par exemple. Pour parvenir & observer le corps entier
d’une souris, il est indispensable de pouvoir localiser des inclusions fluorescentes dans
ces organes trés absorbants. En effet, ¢’est souvent dans le foie ou les poumons que se
disséminent en priorité les métastates issues d’'un autre foyer tumoral.

Dans cette deuxiéme partie, nous allons présenter et mettre en ceuvre un tomographe
continu capable d’observer des inclusions fluorescentes dans les tissus les plus absorbants
de 'animal.

Au cours du chapitre 1, page 38, nous chercherons a déterminer les longueurs d’onde
de travail optimales pour traverser les tissus fortement absorbants. Si la notion de fe-
nétre thérapeutique est bien connue en imagerie in vivo, elle apparait insuffisamment
précise dés que l'on vise les organes les plus absorbants de 'animal. En mesurant le
spectre de transmission d’une souris, et en tenant compte de I'offre technologique exis-
tante, nous définirons les longueurs d’onde de travail optimales, ainsi qu'un ensemble
de composants (laser - fluorophore - filtres) permettant de traverser la cage thoracique
d’un petit animal.

Dans le chapitre 2, page 47, nous évaluerons les performances de détection requises
pour mesurer le signal de fluorescence provenant d’un organe trés absorbant. En me-
surant le niveau du signal de fluorescence émis par des tumeurs pulmonaires, nous
montrerons que les caméras utilisées dans les systémes existants ont des performances
largement surdimensionnées par rapport au signal mesuré. Cette étude nous permettra
également d’identifier les caractéristiques d’'une caméra adaptée a la mesure tomogra-
phique sur petit animal. La caméra que nous utiliserons s’avérera bien moins onéreuse
que celles utilisées par d’autres équipes, tout en demeurant parfaitement adaptée a
I'intensité produite par une tumeur pulmonaire.

Le chapitre 3, page 54, montrera comment nous avons fait face & I'hétérogénéité
importante des tissus, sans pour autant utiliser de détecteur trés performant. L’étude
de la dynamique d’'un cas biologique réel mettra en évidence cette hétérogénéité du
petit animal. Nous montrerons également que le probléme de la dynamique apparait
moins dans le contraste de signal au sein d'une méme image que dans les différences de
signaux d’une image tomographique a ’autre. Pour résoudre ce probléme, nous mettrons
en ceuvre une procédure d’optimisation automatique des temps d’acquisition au niveau
du signal d’intérét et quantifierons son apport en termes de dynamique.

Le chapitre 4, page 60, sera consacré a I’évaluation des performances du tomographe
associé a une méthode de reconstruction. Dans un premier temps, il s’agira de détermi-
ner la précision de localisation d’une inclusion fluorescente suivant les trois axes, ainsi
que sa capacité a quantifier le fluorophore. Puis, nous montrerons la capacité du systéme

36



a quantifier une concentration de fluorophore in vivo dans un cas préclinique concret :
?évolution de tumeurs pulmonaires implantées sur sept souris (suivi longitudinal).

Dans le chapitre 5, page 71, nous évaluerons si le tomographe que nous avons op-
timisé pour la mesure sur des tissus de faible épaisseur peut étre appliqué a des tissus
plus épais, tels que les organes humains. La zone balayée par le laser et le champ imagé
par la caméra devront étre adaptés a ’épaisseur plus grande des tissus. Aprés avoir dé-
terminé la géométrie d’acquisition optimale pour un cas particulier (mammographie),
nous évaluerons la précision de localisation d’une inclusion fluorescente dans un fan-
tome simulant les propriétés optiques du sein. Ceci nous permettra de conclure sur
Papplicabilité & 'homme de la tomographie de fluorescence continue.
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Chapitre 1

Quelles longueurs d’onde de travail
permettent de minimiser les effets de
I’absorption des tissus ?

1.1 Les plages de longueur d’onde proposées par les
systémes existants

Plusieurs équipes de recherche ont développé des dispositifs d’imagerie de fluores-
cence pour le petit animal basés sur des mesures continues. Ces travaux préliminaires
ont donné lieu a huit systémes commercialisés dont les fonctions sont résumées dans un
tableau en annexe, page 146.

Seulement deux de ces systémes possédent une fonction de tomographie 3D basée
sur une méthode continue [41]. La table 1.1 présente les sources de lumiére et le type
de filtrage des deux systémes commercialisés de tomographie continue du petit animal.

Caliper Life Science Perkin Elmer

IVIS Spectrum FMT 2500 LX

Lampe Tungsténe 4 diodes laser
10 filtres d’excitation 635,670,745,780 nm
18 filtres d’émission : 4 filtres d’émission :

340 - 1100 nm 650 - 670 nm

690 - 740 nm

770 - 800 nm

805+

TABLE 1.1  Source de lumiére et filtrage des deux systémes commercialisés de tomo-
graphie de fluorescence précliniques [41].

Pour ce qui concerne la source de lumiére, les deux systémes ont des approches radi-
calement différentes. Le systéme de Caliper Life Science utilise une lampe a tungsténe
fibrée. Ce type de lampe dégage beaucoup de chaleur et posséde un rendement énergé-
tique tres faible (107* pour une lampe de 150 W) car le filament rayonne dans tout le
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spectre visible et infrarouge. La faible cohérence spatiale des lampes limite également
le taux de couplage dans la fibre optique. Enfin, les lampes a filament ont une durée de
vie courte (2000 heures), ce qui implique I'intervention d’un technicien pour changer la
lampe et réaliser le réglage parfois complexe de la position du filament. La durée de vie
d’une lampe correspondant au moment ou sa puissance a perdu un facteur 2, il n’est
pas possible de comparer quantitativement des résultats biologiques obtenus au début
et a la fin de la vie de la lampe, & moins de mettre en place un protocole de monitoring
contraignant.

Les lasers utilisés par le systéme de Perkin Elmer ont ’avantage d’avoir une durée
de vie bien supérieure a celle des lampes (théoriquement 50 000 heures), un meilleur
rendement énergétique, et une finesse spectrale simplifiant considérablement le filtrage.
Ils nous semblent donc plus appropriés pour 'application visée. Toutefois, les deux pre-
miers lasers a 635 nm et 670 nm, sont situés a 'extrémité de la fenétre thérapeutique
définie page 8. Ils ne semblent donc pas optimaux pour la traversée des tissus fortement
absorbants, ce qui peut avoir pour conséquence un signal de fluorescence faible, voire
indétectable devant le signal d’autofluorescence. Le troisiéme laser & 745 nm semble
idéalement situé dans le fenétre thérapeutique. Toutefois, la technologie des diodes la-
sers a cette longueur d’onde n’est pas optimale, ce qui a pour conséquence une puissance
limitée a 10-20 mW et un encombrement supérieur. L.a longueur d’onde du dernier laser
a 780 nm est optimale sur le plan technologique et demeure dans la fenétre physiolo-
gique. Il ne peut en revanche exciter qu'un nombre de marqueurs limités & ceux dont
la longueur d’onde d’émission est supérieure a 800 nm, tels que I'lCG et I'IR Dye.

Enfin, face aux nombreux filtres d’émission disponibles sur ces systémes, il n’est
pas certain que l'utilisateur biologiste sache lequel utiliser pour obtenir la meilleure
observation du phénomeéne qu’il recherche.

Nous allons donc tacher de déterminer quelle source de lumiére et quel fluorophore
permettent d’assurer une mesure optimale dans les tissus les plus absorbants.

1.2 Le fluorophore et la source de lumiére optimaux
pour la mesure dans les organes les plus absor-
bants de ’animal

1.2.1 Evaluation expérimentale de la « fenétre thérapeutique »
de la souris

Afin de déterminer précisément le couple fluorophore-source de lumiére optimaux,
nous avons mesuré expérimentalement le spectre d’absorption d’une souris compléte.
Plusieurs études fournissent les coefficients d’absorption, de diffusion et méme d’oxy-
génation de chaque organe de animal pris individuellement [42, 43, 44|. Toutefois, ces
articles ne donnent pas de spectre de transmission d’un animal complet, c¢’est-a-dire in-
cluant toutes les strates successives de tissus (peau, graisse, muscle, organes internes...).

Pour pallier & ce manque, nous avons placé une souris saine en position allongée sur
un support transparent, et nous avons placé une fibre optique émettant une lumiére
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blanche sous ce support. Au-dessus de 'animal, nous avons placé une deuxiéme fibre
reliée a un spectrométre. En déplacant les fibres au-dessus et au-dessous de différents
organes, nous mesurons donc les spectres d’absorption complets. Les résultats, corri-
gés du spectre de la lampe, sont présentés sur la figure 1.1. Ils sont représentés sous
une forme normalisée a 800 nm, car nous ne nous intéressons pas, pour l'instant, a la
transmission relative des organes.
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FIGURE 1.1 Spectres d’absorption d’une souris mesurés a I’aide d’une source blanche et
d’un spectrométre fibrés. Les fibres d’excitation et de détection sont placées de maniére
a intercaler successivement le foie, la peau et la cage thoracique (poumons) de la souris
entre les deux fibres.

Nous constatons que les spectres obtenus sur la souris sont trés proches des spectres
d’absorption de I’hémoglobine (figure 1.2, page 6), ce qui confirme I’hypothése générale-
ment admise selon laquelle le sang est le principal absorbeur. Nous constatons également
que la fenétre thérapeutique définie entre 700 et 850 nm demeure valable dans le cas
d’une lumiére traversant la totalité d’un animal. Enfin, I’écart spectral est trés faible
dans cette fenétre, alors qu’il est plus important entre 600 et 700 nm.

Nous devons donc choisir un laser et un fluorophore compris dans cette fenétre pour
optimiser I'observation dans les tissus les plus absorbants.

1.2.2 Quelle est la longueur d’onde laser optimale ?

Pour déterminer empiriquement la longueur d’onde laser optimale, nous installons
une souris anesthésiée sur un support en verre. A la verticale du centre de la cage
thoracique, nous plagons un capillaire contenant un fluorophore, de concentration re-
présentative du taux de marquage que ’on peut observer sur une tumeur marquée (5 ul
d’une solution concentrée a 0,5 puM) [45] .

Nous mesurons le signal de fluorescence généré par quatre lasers : 635, 690, 750
et 800 nm et trois fluorophores : Cy5, Alexa 700 et 750. Ces mesures sont réalisées a
'aide d’'une caméra scientifique standard (Hamamatsu Orca-AG) et d’un filtre adapté
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au fluorophore considéré. La figure 1.2 permet de comparer les images obtenues pour
les longueurs d’onde 635 et 690 nm et les fluorophores Alexa 700 et Cyb.

Laser 635 nm Laser 690 nm

Alexa Fluor
700

Cy5

Capillaire fluorescent \ y Capillaire fluorescent

non-visible Autofluorescence guidée visible
par les flancs de I'animal

FIGURE 1.2 — (a) Détection d’un capillaire contenant un fluorophore placé au-dessus des
poumons de ’animal vivant pour une excitation laser a 635 nm et un fluorophore Alexa
Fluor 700. (b) Excitation laser a 690 nm et fluorophore Alexa Fluor 700. (c) Excitation
laser a 635 nm et fluorophore Cy5. (d) Excitation laser & 690 nm et fluorophore Cy5.
Le signal de part et d’autre du capillaire fluorescent correspond & l'autofluorescence
générée sur lautre face et guidée par la peau.

Nous constatons que le signal provenant des deux fluorophores est détectable a
690 nm mais pas a 635 nm. A 800 nm, bien que le détecteur soit optimisé pour la
mesure dans le proche infra-rouge, son rendement quantique n’est plus suffisant pour
détecter le fluorophore dans un temps raisonnable.

Entre les longueurs d’onde restantes, 690 et 750 nm, et bien que le laser & 750 traverse
aussi bien les tissus que celui de 690 nm, nous retenons 690 nm car la technologie
des diodes laser offre un meilleur rapport puissance/encombrement. De plus, le choix
d’une basse longueur d’onde permet d’exciter une gamme plus grande de fluorophores.
Enfin, le filtrage se trouve simplifié par une longueur d’onde laser éloignée du spectre
d’émission.

1.2.3 Quels sont les fluorophores optimaux ?

D’aprés les chimistes du Laboratoire Fonctionnalisation et Chimie pour les Micro-
systémes (LFCM) du LETI, la contrainte principale des marqueurs situés dans le proche
infra-rouge est qu’ils doivent étre solubles dans I’eau. Or, plus on va vers l'infra-rouge,
et plus on a affaire & des molécules faiblement solubles.

Les principaux fluorophores commercialisés situés dans la fenétre physiologique et
solubles dans I'eau sont les suivants : Cy5.5, FP 681, Cy7, Dylight 680, Atto 680, Dylight
800, Alexa Fluor 680, 700, 750. Nous avons mesuré la fluorescence de ceux pour lesquels
nous disposions d’un échantillon, afin de comparer leur spectre d’émission a la courbe
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de transmission d’un filtre coloré passe-haut typique (Melles Griot RG9). Le résultat
est présenté sur la figure ci-aprés :
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FIGURE 1.3 — Spectre d’absorption et d’émission des deux fluorophores retenus pour
la localisation de tumeurs fluorescentes sur le petit animal, et comparaison avec la
longueur d’onde du laser ainsi qu’avec la transmission du filtre d’émission. Les spectres
sont normalisés par leur maximum.

Tout ces marqueurs pouvant, étre excités par le laser a 690 nm avec des rendements
divers, nous retenons finalement Alexa Fluor 700 et Alexa Fluor 750 dont les spectres
sont idéalement situés dans la fenétre physiologique. De plus, ils sont parfaitement
solubles dans I’eau aux concentrations admissibles, et plus stables que les cyanines sur
le plan du photoblanchiment. Le critére que nous souhaitons maximiser étant le nombre
de photons détectés par la caméra, nous calculons pour chaque fluorophore le produit :

“+o00o
Iabs X T fluo X / [em ()\) X ItransRGQ (A) X Ndétecteur (A) dA (11)
690 nm
avec I, et I, désignant respectivement les spectres d’absorption et d’émission
normalisés du fluorophore, i qns rao le spectre de transmission du filtre RG9, 7, le
rendement quantique du fluorophore et 7g¢rectenr celui du détecteur. La table 1.2 montre
les différents paramétres intervenant dans le choix du fluorophore optimal :

| | Alexa 700 | Alexa 750 |

Lps (690 nm) 96 % 46 %
N fluo 25 % 12 %
6—;3(;m [Sm (A) ‘Itrans RGY ()\) TNdétecteur ()\> dX 10 % 12,5 %
Produit total 2.4 % 0,7 %
TABLE 1.2 -

Nous retiendrons donc 1’Alexa Fluor 700 couplé & la molécule RAFT — (¢cRGD),
(présenté sur la figure 3.1, page 25). Nous pouvons également prédire théoriquement
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qu’a taux de fixation identique dans les tissus, Alexa 700 produira sur la caméra 3 & 4
fois plus de signal qu’Alexa 750.

1.3 Un dispositif de filtrage optimisé

1.3.1 Deux critéres pour déterminer la combinaison de filtres
optimale

La longueur d’onde laser et le fluorophore optimaux étant identifiés, nous pouvons
déterminer le systéme de filtrage le plus adapté. Le critére principal que nous avons
retenu est le pouvoir d’arrét du filtre, car nous verrons qu’une part non négligeable
de photons venant du laser est guidée par les flancs de la souris et atteint la caméra
(figure 2.2 (a), page 50). Pour déterminer précisément le pouvoir d’arrét de chaque
combinaison de filtres d’excitation et d’émission, nous avons multiplié leurs spectres avec
celui du laser. L’intégrale du spectre obtenu correspond a la part du signal d’excitation
qui parvient & traverser le dispositif de filtrage. Cette simulation nous permet ainsi
de tester rapidement I'’ensemble des filtres commerciaux disponibles, et de déterminer
la combinaison offrant le meilleur pouvoir d’arrét. La figure 1.4 montre le spectre des
filtres finalement retenus : 685AF30 (excitation) et RG9 (émission).

1.E+00

1.E-01 Filtre d’excitation /

685AF30
1.E-02

<

Filtre d’émission
RG9

1.E03

1.E-04

Transmission

1.E-05 -
Transmission

<

1.E-06

1.E07 T T T T T
660 670 680 690 700 710 720

Longueur d’onde (nm)

FIGURE 1.4 — Spectres de transmission des filtres d’absorption et d’émission du tomo-
graphe et spectre de transmission (fuite laser vers le détecteur) résultant de association
des filtres.

Nous constatons que la longueur d’onde la plus défavorable est 699 nm car celle pour
laquelle la transmission du laser par les filtres est la plus grande. On notera également
quele pouvoir d’arrét des filtres prend une valeur comprise entre 107 et 1076 a cette
longueur d’onde.

L’optimisation du filtrage est également faite suivant un second critére : I'adéqua-
tion du spectre de transmission des filtres avec celui d’absorption et d’émission du
fluorophore choisi. La comparaison de leurs spectres est présentée sur la figure 1.5.
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FIGURE 1.5 Transmission des filtres d’absorption et d’émission du tomographe, spectre
du laser, émission et absorption du fluorophore Alexa Fluor 700.

Le spectre de transmission du filtre d’émission peut sembler peu adapté au spectre
d’émission du fluorophore, mais la proximité des pics d’excitation et d’émission de celui-
ci nous contraint a effectuer ce compromis. Si I'on avait choisi un filtre d’émission plus
proche du laser, on aurait observé une fuite de la lumiére d’excitation vers le détecteur,
ce qui aurait dégradé notre critére de choix principal. De méme, si on avait remplacé le
filtre d’émission coloré par un filtre interférentiel passe-haut avec un profil plus raide,
alors l'inclinaison des photons issus des bords de I’animal n’aurait pas permis au filtre de
travailler dans des conditions optimales. Le choix de filtres colorés pour filtrer I’émission
nous permet d’obtenir une transmission quasi-identique quel que soit I’angle d’incidence
des photons.

1.3.2 Optimisation du spectre de la lumiére d’excitation pour
améliorer 'efficacité globale du filtrage

Pour réaliser cette optimisation, nous avons agi sur deux parametres, ’angle d’inci-
dence de la lumiére laser sur le filtre d’excitation, et le choix de la diode laser.

Optimisation de l’angle d’incidence du laser sur le filtre d’excitation

L’angle du filtre d’excitation a été optimisé pour maximiser le pouvoir d’arrét de
I’ensemble du systéeme de filtrage. En effet, comme le filtre d’excitation est de type
interférentiel, son spectre de transmission varie en fonction de ’angle d’incidence suivant

la formule :
— (™ ’
Ao )\0\/1 ( " sin 0) (1.2)

avec )y désignant la longueur d’onde du pic de transmission pour un angle d’in-
cidence 6, et )y pour une incidence normale. n et ny désignent les indices optiques
respectifs du matériau constituant le filtre et du milieu extérieur (air). Pour réaliser
I’optimisation, on a placé sur le support, a la place de 'animal, une plaque en Téflon
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d’épaisseur 5 mm, a la fois diffusante mais trés peu fluorescente (d’aprés notre expé-
rience, le Téflon est le matériau qui fluoresce le moins dans la fenétre thérapeutique).
Le laser illuminant la plaque de Téflon, on acquiert une image avec un temps d’ex-
position de 10 s. Cette étude étant menée dans I'obscurité compléte (a part la diode
laser), le seul signal parvenant au détecteur ne peut provenir que de la fluorescence du
Téflon (tres faible donc) ou d’une transmission de la lumiére laser par le systéme de
filtrage. On incline alors progressivement le filtre d’excitation en prenant réguliérement
des images, et on observe une diminution du signal détecté par la caméra. Pour chaque
inclinaison du filtre, on contréle également la puissance du laser transmise a travers le
filtre. On constate que celle-ci stagne jusqu’a une inclinaison de 10° puis s’effondre car
le pic du laser n’est plus dans la fenétre de transmission du filtre. Cette méthode nous
permet de déterminer I'angle d’incidence optimal a 10°. Le gain d’'un facteur 3 apporté
par 'optimisation de I’angle d’incidence n’est donc pas négligeable.

Optimisation du choiz de la diode laser

Nous avons testé trois diodes de méme référence. En effet, de légéres différences de
fabrication entre les diodes entrainent une plage de variation sur la longueur d’onde
centrale. Nous avons décidé de tirer parti de cette incertitude pour optimiser le pouvoir
de coupure du systéme de filtrage. On a vu que c’est a 699 nm que les fuites laser sont
les plus importantes. Nous avons donc choisi, parmi les 3 modéles donc nous disposions,
la diode laser dont le spectre était le plus porté vers les basses longueurs d’onde, de
maniére a accroitre la puissance mesurée en sortie du filtre d’excitation, et a diminuer
I'intensité des fuites dans le systéme de filtrage. Pour cela, nous avons comparé la
puissance mesurée a la sortie du filtre d’excitation (incliné de 30°) pour chacune des 3
diodes laser, et nous avons retenu la diode offrant la plus forte puissance (19,6 mW).
Une mesure du spectre de ces diodes nous a confirmé que la diode retenue était celle
dont le pic d’émission avait la longueur d’onde moyenne la plus basse.

Il aurait également été possible de décaler la longueur d’onde du laser en modifiant
la température de régulation. Nous n’avons pas mis en oeuvre cette deuxiéme solution
en raison de sa complexité.
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Bilan du chapitre 1

Par rapport aux systémes existants, l'intérét de notre approche réside dans le fait
qu’elle propose au biologiste un ensemble source-fluorophore-filtre unique et optimisé
pour la mesure dans des organes absorbants.

Le choix d’une diode laser compacte a 690 nm résulte d’'un compromis entre la trans-
mission dans les tissus et 'offre technologique. Ce choix se rapproche plus de celui du
systéme de Perkin Elmer (laser & 670 nm) que de celui de Caliper Lifescience (lampe).
Contrairement a ces systémes généralistes, nous avons cherché a déterminer le fluoro-
phore permettant de maximiser le signal détecté. Nous avons pu montrer notamment
que le choix d’Alexa Fluor 700 permet de tripler le signal détecté par rapport & Alexa
Fluor 750.

Nous devons & présent déterminer les performances de détection requises pour I’ex-
ploitation optimale d’un signal issu d’acquisitions tomographiques. Les deux critéres
que nous chercherons & maximiser sont la sensibilité et la dynamique de mesure. La
sensibilité conditionne en effet la capacité du systéme & mesurer les signaux faibles qui
proviennent des tissus les plus absorbants. La dynamique permet au systéme de gérer
les hétérogénéités importantes des tissus.
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Chapitre 2

Les performances de détection requises
pour l’'observation dans des tissus trés
absorbants

2.1 La sensibilité et la dynamique des systémes exis-
tants

Les deux systémes existants de tomographie précliniques continus sont basés sur des
caméras haut de gamme [41], refroidies de -70 & -90°C et disposant d’un convertisseur
analogique numérique de 16 bits, ce qui permet théoriquement de distinguer 65536
niveaux de fluorescence (voir ci-aprés) :

Caliper Life Science Perkin Elmer
1VIS Spectrum FMT 2500 LX
CCD refroidie a -90°C CCD refroidie a
16 bits -70-80°C
1 Megapixel, 13 pm 16 bits
champ réglable champ fixe
de 4 x4 425 x25cm? 5 x 5 em?

TABLE 2.1 — Caractéristiques de la caméra et de 'optique des deux systémes précliniques
de tomographie de fluorescence continue [41].

Le refroidissement d’un capteur permet principalement de diminuer le courant d’obs-
curité, ainsi que le bruit d’obscurité qui lui est associé. Or, ces deux phénoménes aug-
mentent linéairement avec le temps d’exposition puisqu’il s’agit d’un effet d’accumula-
tion des charges dans les pixels. On peut donc se demander si le refroidissement de ces
systémes est adapté a I'observation de signaux de fluorescence. Par exemple, le systéme
de Perkin Elmer, prétend réaliser un balayage complet de I'animal en deux a quatre
minutes, ce qui implique des temps d’exposition de 0,5 s pour 500 images. On peut donc
se demander s’il est rationnel de refroidir un capteur a -90°C pour réaliser une image
de 500 ms de temps d’intégration.
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Les caméras utilisées dans ces systémes possédent également un grand nombre de
pixels, ce qui n’est pas trés utile car les tissus agissent comme un filtre passe-bas [46]
pour les fréquences spatiales. Un objet ponctuel situé au milieu d’un animal génére
une tache lumineuse de plusieurs millimétres de rayon a la surface de I'animal. De
plus, la quantité d’information que peuvent traiter les algorithmes de reconstruction
étant limitée, ceux-ci utilisent comme valeurs d’entrée des sommes de pixel adjacents
(« binning »), ce qui rend inutile, voire contre-productive 'utilisation d’une caméra
possédant une grande densité de pixels. Ces caméras, en effet, ont un coefficient de
remplissage moins élevé et un bruit de lecture plus important que les caméras a gros
pixels.

La dynamique élevée de ces systémes (typiquement 16 bits) semble a premiére vue
appropriée a I'imagerie tomographique, car les images obtenues sont fortement contras-
tées comme nous le montrerons (cf. figure 2.2, page 50). Toutefois, on peut se demander
si une caméra de dynamique inférieure ne serait pas parvenue a un niveau de quantifi-
cation du signal aussi satisfaisant.

En résumé, les détecteurs utilisés dans les systémes commercialisés semblent donc
avoir été choisis selon le principe du « qui peut le plus peut le moins », et non pas en
fonction des caractéristiques du signal a mesurer. Ils n’ont pas non plus été sélectionnés
dans une optique de maitrise des cofits.

Pour choisir le détecteur optimal, nous préférons privilégier une approche consistant
a évaluer expérimentalement la sensibilité, la dynamique et la densité de pixels requis
pour la mesure en tomographie de fluorescence. Pour y parvenir, nous allons analyser
les caractéristiques (intensité et dynamique) d’un signal de fluorescence provenant d’un
cas biologique réél.

2.2 L’analyse de signaux biologiques réels

2.2.1 Protocole de mesure et dispositif expérimental

Pour réaliser cette étude, nous avons suivi sur une souris I’évolution de tumeurs 10
et 14 jours aprés I'injection de cellules initiatrices de cancer du sein, mais se fixant et
croissant en priorité dans les poumons. Ces cellules sont de type adénome TSA (Tumor
Specific Antigen). Le marquage est réalisé en injectant 10 nmoles de RAFT —c¢(RGD),—
Alexa700, marqueur spécifique de l'intégrine «ay 83 décrit page 24. Trois heures aprés
I'injection, la souris est anesthésiée par voie gazeuse et placée sur le dispositif expéri-
mental représenté sur la figure suivante :
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FIGURE 2.1 — Dispositif expérimental destiné a réaliser une acquisition de signal de
fluorescence provenant de la cage thoracique de I'animal.

Ce dispositif est basé sur les éléments optimaux (laser, filtres et fluorophore) que
nous avons déterminés au chapitre 1. La lumiére de la diode laser (35 mW, 690 nm) est
focalisée sous la souris suivant un diameétre (waist) de 100 pm. Pour mesurer le signal
de fluorescence, nous ajoutons a une distance de 35 cm de 'animal un objectif f/15
(Schneider Kreuznach) et une caméra de dynamique 12 bits (Hamamatsu Orca ER).

A T'aide de deux platines de translation motorisées, nous positionnons le laser a la
verticale du centre de la cage thoracique de 'animal, afin d’illuminer la région pulmo-
naire.

2.2.2 Niveau de signal et dynamique d’une acquisition typique
dans la cage thoracique

Dans les deux cas observés (10 jours et 14 jours aprés 'injection des tumeurs), on
mesure sur les images le profil du signal de fluorescence le long d’une ligne traversant
les deux poumons de la souris (figure 2.2).
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FIGURE 2.2 — (a,b) : image et profil du signal de fluorescence obtenus au dixiéme jour
d’évolution de la maladie avec un temps d’exposition de 1,3 s.

(c,d) : image et profil du signal de fluorescence obtenus au quatorziéme jour d’évolution
de la maladie avec un temps d’exposition de 370 ms.

Nous constatons que, dans le cas de la souris au dixiéme jour, I'intensité du signal
de fluorescence au centre de la zone pulmonaire vaut 50 niveaux pour une image acquise
en 1,3 s. Au quatorziéme jour, le niveau de gris mesuré au méme point vaut 200 4+ 10
pendant un temps d’exposition de 370 ms. Ces mesures nous permettent d’estimer le
signal émis par la zone pulmonaire marquée en début de maladie & 50 niveaux.s~! contre
540 niveaux.s~* a la fin de celle-ci. Le niveau de signal mesuré a donc été multiplié par
10 entre le début et 1’état de la maladie aprés 4 jours.

Dans la zone pulmonaire, on constate qu’il y a un écart de 3000 — 50 = 2950 entre le
niveau de gris maximal et minimal, soit une dynamique proche de 3000 dans une méme
acquisition.

Connaissant désormais le flux du signal fluorescent provenant des tumeurs pulmo-
naires, nous allons démontrer que la caméra utilisée sur le dispositif expérimental pos-
séde une sensibilité et une dynamique adaptées.

2.2.3 Sensibilité et dynamique du systéme sur la plage de signal
d’intérét
Pour démontrer que la sensibilité de la caméra est adaptée au signal mesuré dans

les poumons, nous devons prouver que I'incertitude qu’elle introduit dans la mesure est
négligeable devant le bruit photonique. La caméra n’étant pas la seule source de bruit,
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nous allons quantifier I'incertitude engendrée par tous les composants de la chaine d’in-
trumentation. Ce bilan photométrique nous permettra de comparer les sources d’incer-
titude et de montrer qu’elles sont toutes négligeables devant le bruit photonique, pour
les plages de signal provenant des poumons.

Le signal M mesuré par un pixel peut s’écrire :

M = Nlaser-Tfiltres-X-Ecollection-n-G (21)

avec Njgser désignant le nombre de photons émis par le laser, T¥;ycs le produit des
coefficients de transmission des filtres, X la transmission dans le milieu (incluant le ren-
dement de fluorescence), Feoection 1efficacité de collection de I'objectif, n le rendement
quantique de la caméra, et GG le gain électronique.

En présence de fluctuations sur le laser, de bruit photonique au niveau de la conver-
sion photons vers électrons, et de bruit de lecture, I’équation 2.1 devient :

M = [(Nlaser + 5Nlaser) Tfiltres-X'Ecollection-n + 5Nphatanique] G + 5Mlecture (22)

avec 0 Njuser désignant les fluctuations du laser, 0 Npporonique le bruit photonique, et
OMecture le bruit de lecture de la caméra.
A T'aide de la formule de propagation des incertitudes, la variance de M peut s’écrire :

oM \? OM\? oM\
Var (M) = ( ) Var (Njgser) + (8_N) Var (N)+ (W) Var (Mecture)
(2.3)

avec N le nombre de photons détectés par la caméra.

Sa fluctuation étant due au bruit photonique, on a Var (N) = N = M/G. Ceci
conduit, aprés simplification, a I’équation :
VCLT (Nlaser)

N2

laser

Var (M) = M?. + G.M + Var (Miecture) (2.4)

Pour quantifier Var (Njser) nous mesurons les fluctuations du laser aprés une pé-
riode de chauffe de 30 minutes (voir figure ci-aprés) :
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FIGURE 2.3 — Evolution de la puissance laser au cours du temps.
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Nous estimons I'écart type sur la puissance du laser a 0,16 mW pour une puissance
moyenne de 21 mW, soit 4.10%* photons.s ™.

Pour estimer Defficacité de collection de 1'objectif, nous faisons le rapport entre la
surface de la pupille et celle de la demi-sphére dont le rayon correspond a la distance de
travail. Nous obtenons ainsi E,gjcction = 6,4.107%. Enfin, le gain G = 0, 24 niveau/electron
et, le bruit de lecture dont la variance est estimée a 3,2 niveaux sont obtenus en carac-
térisant la caméra (cf. annexes page 147).

La figure 2.4, obtenue en prenant la racine carrée de I’équation 2.4, montre I'influence
des fluctuations du laser, du bruit photonique et du bruit de lecture sur I’écart type de
la mesure :

40 Total

35 |
30 / Bruit photonique

/ .
- /// " Fluctuations laser
15 g _—
0] //
5 L ——
0 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ |
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000

écart type sur M

Bruit de lecture

Mesure M (niveaux)

FiGUre 2.4  Contribution des différentes sources de bruit a Iincertitude du signal
mesuré (écart type).

On constate que bien que l'influence des fluctuations du laser sur la variance totale
varie en M?, cette source d’incertitude reste inférieure au bruit photonique sur toute
la dynamique de la caméra. Le bruit de lecture de la caméra demeure donc négligeable
dans tous les cas.

Bilan du chapitre 2

Cette étude photométrique a mis en évidence que la tomographie continue n’impose
pas d’utiliser une caméra trés performante. Avec une caméra dont les performances sont
inférieures a celles utilisées par d’autres équipes, nous avons montré que bruit photonique
est majoritaire dans la plupart des observations. Nous avons également montré qu’une
dynamique de mesure de 12 bits était suffisante pour quantifier le signal sans ajouter
d’incertitude.

Ce résultat peut étre mis en perspective avec les travaux récents d’une équipe de
Zurich qui a utilisé un capteur CMOS, pourtant trés bruité, pour faire de la tomographie
continue de fluorescence dans un IRM [47].

Les fluctuations du laser sont, aprés le bruit photonique, la deuxiéme source d’in-
certitude. Une amélioration possible du systéme pourrait consister a utiliser un laser
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stabilisé en puissance, ou a monitorer sa puissance au cours de I'acquisition tomogra-
phique.

La sensibilité du tomographe est donc limitée par le bruit photonique. Comme celui-
ci diminue (en relatif) avec le nombre de photons collectés, le seul moyen de I"améliorer
consiste a accroitre la proportion de photons collectés.

Or, de tous les éléments du systéme optique, c’est 'ouverture de I'objectif qui consti-
tue le facteur principal de perte de signal (fraction de photons collectés : 6,4.107%). Cette
perte est évidemment a relativiser par rapport a I’absorption par le milieu biologique
(fraction de photons transmis par les tissus : 6,7.1077). Il n’en demeure pas moins qu’il
devrait étre possible d’améliorer la sensibilité du dispositif en réduisant la distance de
travail.

Toutefois, pour obtenir une image 3D, une acquisition unique ne suffit pas : le
systéme doit réaliser une succession d’acquisitions en balayant le laser sous I'animal.
Nous allons donc étre amenés & gérer des niveaux d’absorption différents en fonction
des différents organes de I’animal.

La dynamique trés élevée des caméras utilisées dans les systémes existants est-elle
indispensable pour prendre en compte cette hétérogénéité 7 Dans le prochain chapitre,
nous traiterons cette problématique en proposant une procédure d’acquisition permet-
tant de s’affranchir d’'une dynamique de détection élevée.
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Chapitre 3

Quels moyens instrumentaux pour
faire face a ’hétérogénéité des tissus?

3.1 Evaluation de la transmission relative des diffé-
rents organes d’un animal

Avant de proposer un protocole permettant d’adapter la dynamique de mesure au
signal, nous allons quantifier les différences d’absorption a 'intérieur d’un petit animal.
Pour cela, nous mesurons ’absorption des principaux organes d’une souris saine aprés
dissection. Les organes de la souris sont placés dans des cuvettes, broyés et dilués pour
nous affranchir des effets de la diffusion. Ils sont ensuite placés dans un spectrométre
d’absorption réglé a 690 nm. La figure 3.1 montre la plage de variation de la transmission
des organes de la souris, corrigée en fonction du facteur de dilution et de I’épaisseur de
la cuvette selon la loi de Beer-Lambert.
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F1GURE 3.1 — Comparaison de la transmission des organes d’une souris saine exprimée
en échelle logarithmique (unités arbitraires).

Cette étude confirme l'idée selon laquelle la transmission des tissus du petit animal
est fortement hétérogéne et permet de préciser la gamme de variation de signal que
Pon peut s’attendre a détecter. En moyenne, on peut considérer que la transmission
d’un organe par rapport a 'autre varie d'un facteur 10 autour de la valeur moyenne
(jusqu’a 10 fois plus ou 10 fois moins que la transmission moyenne). I.’écart maximum
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correspond a deux ordres de grandeur, par exemple entre les poumons et les muscles. Tl
est intéressant de remarquer que ces résultats, bien qu’obtenus a ’aide d’'un protocole
de mesure trés différent, sont en accord avec ceux obtenus par Alexandrakis [43] (la
référence actuelle) et ceux, plus anciens, de Brown et al. [42]. Le seul écart important
entre notre mesure et celle d’Alexandrakis concerne les poumons, dont nous surestimons
I’absorption en raison du broyage de I'organe, qui diminue son volume pour une teneur
en hémoglobine identique. Il n’en deumeure pas moins que les poumons constituent le
deuxiéme organe le plus absorbant de I’animal, ce qui valide les choix de cas biologiques
étudiés dans cette partie (pages 49, et 67).

3.2 Méthodes couramment employées pour calculer le
temps d’exposition optimal

Les articles décrivant les systémes de tomographie existants [40, 30| ne précisent pas
la méthodologie utilisée pour faire face a ces importantes différences de signal sur le
plan instrumental. Sur celui de la reconstruction, en revanche, au moins deux méthodes
de prise en compte des hétérogénéités ont été décrites en détail |48, 49|.

Les systémes existants sont basés sur une caméra dont la dynamique permet une
quantification théorique sur 65536 niveaux. Nous avons vu que cette dynamique était
surdimensionnée par rapport a un cas biologique dont la dynamique de signal est proche
de 3000.

Toutefois, au cours du balayage par le laser, on peut étre amené & mesurer des
différences de signaux plus importantes que nous allons quantifier (voir page 57).

Une technique courante en photographie consiste a adapter le temps d’exposition a
la luminosité de la scéne. La méthode de calcul du temps d’exposition optimal, appelée
« metering mode », se base sur la mesure du niveau de gris moyen d’une partie restreinte
du champ de vision a ’aide d’un photomeétre. L’électronique embarquée calcule alors le
temps d’exposition optimal pour obtenir un niveau de gris moyen de référence (constitué
de 82% de blanc et de 18% de noir) |50].

Cette technique n’est pas satisfaisante pour notre application car elle conduit a
I’apparition de nombreux pixels saturés sur 'image « optimisée ». Des essais de recons-
truction que nous avons menés a partir d’'images saturées ont montré l'apparition de
nombreux artefacts génant I'interprétation biologique du résultat.

Ce probléme se produit également en photographie pour les images prises en contre-
jour, ou durant la nuit. Pour pallier a cela, certains photographes utilisent la technique
du « bracketing » qui consiste a prendre une série de photographies successives en un
seul déclenchement, la durée d’exposition variant automatiquement entre les prises de
vue. Ces images peuvent étre ensuite combinées avec un logiciel de retouche, afin de
masquer les zones saturées d’une image par les mémes zones issues d’une image moins
exposée.

Le « bracketing » pourrait étre utilisé dans notre application pour construire une
image de trés haute dynamique, en corrigeant le niveau de gris de chaque pixel de son
temps d’exposition. Toutefois, les différents temps d’exposition utilisés étant arbitraires,
cette technique ne nous met pas a I’abri de 'apparition de pixels saturés.
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Pour résoudre ce probléme nous avons implémenté une méthodologie itérative per-
mettant de calculer le temps d’exposition optimal tout en garantissant [’absence de pixels
saturés sur 'image finale.

3.2.1 Meéthode de calcul itérative du temps d’exposition opti-
mal

La procédure de calcul du temps d’exposition optimal que nous avons implémentée
sur le tomographe est présentée sur la figure 3.2 :

te= 10 ms
’ Acquisition image a t }.7

’ Détermination du NG,

NG,,5<4095 NG;2x=4095

to=ter/ 2

Calcul de t

ref

ref=

optimal

Acquisition
image at

optimal

Stockage

FIGURE 3.2 Procédure permettant de déterminer le temps d’exposition optimal.

Pour chaque position du laser, on acquiert une premiére image avec un temps d’ex-
position trés court fixé arbitrairement (10 ms). Sur cette image, le logiciel estime le
signal maximum sur une région d’intérét correspondant a la zone qui sera balayée par
le laser au cours de 'acquisition tomographique et étendue de 50 pixels sur chacun de
ses cOtés.

Puis, le logiciel calcule le temps d’exposition optimal, en appliquant la formule
suivante :

B (3800 — M,p5) x 10
optimal Mmax - Mnoir
avec toptimar désignant le temps d’exposition optimal exprimé en ms, M, le niveau
moyen mesuré sur une image de noir, et M,,,, le niveau maximal mesuré sur une région
d’intérét de I'image acquise avec un temps d’exposition de 10 ms.
A Taide de ce temps d’exposition optimal, le logiciel acquiert alors une nouvelle
image qui devrait avoir un niveau de gris maximal de 3800 + M,,.;., ce qui est proche
de la dynamique maximum de la caméra.

(3.1)
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Nous avons choisi de limiter la dynamique de mesure a 3 800 plutot qu’a 4 095 pour
éviter que le bruit photonique n’engendre des pixels saturés. Par exemple, si un niveau
de gris correspond a 4 électrons (voir la caractérisation du gain électronique page 148),
4 000 niveaux correspondent a 16 000 électrons, dont le bruit correspondant s’éléve a
V16000 = 127 électrons, soit 127/4 = 32 niveaux. La marge de sécurité correspond
ainsi a 6 écarts types, ce qui assure une probabilité extrémement faible d’occurence
d’image saturée.

Il peut arriver, au cours du balayage du laser, que I'image initiale de 10 ms soit
elle-méme saturée. Dans ce cas, on ne peut plus utiliser la formule 3.1 car la relation
entre le niveau de gris maximum de la région d’intérét et le temps d’exposition n’est
plus proportionnelle.

Dans cette situation, le logiciel prend une nouvelle image avec un temps d’exposition
deux fois moindre (5 ms). Si I'image est toujours saturée, il divise & nouveau par deux
(2,5 ms) et ainsi de suite jusqu'a obtenir une image non saturée. Une fois que celle-ci
est obtenue, le logiciel peut alors calculer le temps d’exposition optimal & I'aide de la
formule 3.1, modifiée en remplacant « 10 » par la derniére valeur du temps d’exposition.
Cette méthode dichotomique converge rapidement vers 1’obtention d'une image non
saturée. Etant donné que les images préliminaires ne sont pas stockées sur le disque et
que les temps d’exposition sont trés courts, cela permet de calculer le temps d’exposition
rapidement, en moins de 100 ms. Il n'y a donc pas d’impact significatif sur la durée
globale d’acquisition.

3.2.2 Efficacité de la méthode du calcul du temps d’exposition
optimal sur un cas biologique

Nous allons évaluer I'apport du calcul du temps d’exposition optimal sur la dyna-
mique de mesure de I’ensemble de la pile d’'images obtenue au cours du balayage laser.
La figure 3.3 montre 'histogramme des temps d’exposition optimaux utilisés pour les
différentes acquisitions d'un balayage laser de 11 x 11 positions avec un pas de 2 mm,
centré sur les poumons de la souris porteuse de tumeur décrite page 49.
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FIGURE 3.3 — Histogramme des temps d’exposition optimaux utilisés durant un ba-
layage tomographique de la zone pulmonaire d’une souris, au dixiéme jour apres I'inocu-
lation des tumeurs. En ordonnée figure le nombre d’images ayant un temps d’exposition
compris dans chaque intervalle temporel.

Le plus court des temps d’exposition optimaux vaut 10 ms, et le plus élevé 1,3 s
(ce dernier n’est pas représenté sur la figure 3.3 pour éviter une dilatation excessive de
I'échelle). La procédure d’optimisation des temps d’exposition a donc permis d’amélio-
rer la dynamique de mesure sur l’ensemble de l’acquisition tomographique d’un facteur
130. On remarque que ce facteur est du méme ordre de grandeur que les variations
d’absorption des organes de la souris estimées a la page 54.

On notera cependant qu’en raison de la non-linéarité de la caméra au-dessous de
1 ms, nous avons imposé une borne inférieure au temps d’exposition optimal (1 ms).
Le temps calculé peut étre inférieur a 1 ms lorsque le faisceau laser pointe en dehors
de 'animal, et atteint directement la caméra. Dans ce cas, la saturation ne géne pas
la reconstruction parce qu’elle est en dehors de la zone d’intérét. Il y a néanmoins un
probléme d’aveuglement (« blooming ») de la caméra (fuite des électrons provenant des
pixels saturés vers les pixels adjacents). Pour corriger cela, nous avons ajouté au logiciel
une procédure de détection des images saturées afin que celles-ci ne soient pas prises en
compte lors de la reconstruction.

Bilan du chapitre 3

Nous avons donc déterminé les longueurs d’onde de la source de lumiére, du fluoro-
phore, et le filtrage optimaux pour I'observation d’un signal fluorescent provenant des
organes les plus absorbants de I'animal. Nous avons également montré qu'une caméra
de performances moyennes et faiblement refroidie était parfaitement adaptée a cette
mesure, puisque sa contribution a lI'incertitude de mesure est inférieure au bruit pho-
tonique. Enfin, pour gérer au mieux I’hétérogénéité des tissus, nous avons mis en place
une procédure de calcul automatique des temps d’exposition qui a permis d’accroitre
la dynamique de mesure initiale d’'un facteur 130.
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Pourtant, le systéme n’est évidemment pas capable a lui seul de remonter a la carte
3D de fluorescence dans ces organes. Nous devons donc montrer que la localisation d’in-
clusions fluorescentes demeure possible lorsque le systéme est associée & une méthode
de reconstruction.
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Chapitre 4

Evaluation des performances du
systéme associé a une méthode de
reconstruction

4.1 Une méthode de reconstruction contribuant a la
prise en compte des hétérogénéités d’absorption

La méthode utilisée pour reconstruire la carte 3D de fluorescence a été développée
au laboratoire LISA par Lionel Hervé et Anne Koenig. Cette méthode a été décrite en
détail dans les références [49, 45|. Nous allons donc simplement résumer son principe.

La propagation du flux d’énergie diffusé dans un milieu homogéne suit I’équation
de Helmoltz (voir eq. 2.15, page 16). Dans le cas d’un milieu hétérogéne, cette équation
prend la forme suivante :

N (F) = k* (1) ¢ (F) = —Ads (7) (4.1)

avec k% (7) = 3, () 1, (F) représentant une « carte des hétérogénéités optiques »
qui permet de prendre en compte de maniére globale la différence d’atténuation et de dif-
fusion en fonction de la position. Cette formulation introduit également le coefficient A
qui dépend de l'intensité du laser, de la sensibilité du détecteur et de l'efficacité des
filtres et doit étre calibré sur une expérience de référence (sur un fantome de propriétés
optiques connues par exemple). Cette équation est complétée par les conditions de bord
extrapolées décrites en référence [51|. Une forme discréte de I'équation de Helmholtz
est obtenue par une méthode de volumes finis appliquée sur un maillage adapté aux
conditions de bord extrapolées [45].

La reconstruction est effectuée en deux étapes : dans un premier temps, on calcule
la carte d’atténuation & () en comparant les images de diffusion au modéle direct des
fonctions de Green de maniére itérative; puis, on reconstruit la carte de fluorescence
a partir des images de fluorescence, a 1’aide d’'une méthode de minimisation de type
« Algebraic Reconstruction Technique » (ART). L’algorithme converge au bout de 15
itérations avec un paramétre de relaxation de 0,1.
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Cette méthode est adaptée a une géométrie quelconque. Elle nécessite cependant de
connaitre les contours de 'animal. Cette connaissance a priori est obtenue en mesurant
la déformation d’une ligne laser balayant I’animal suivant un axe. Cette méthode est
couramment utilisée en controle qualité pour mesurer la hauteur d’objets en défilement.
Toutefois, elle requiert généralement I'ajout d’une caméra dédiée placée a 90° de I'axe
du laser.

Pour simplifier le dispositif, nous avons développé une méthode originale utilisant la
caméra principale du tomographe pour mesurer la déformation de la ligne laser. Comme
la caméra n’est pas située a 90° de 'axe du laser, les mesures doivent étre corrigées d’un
coefficient dépendant de la configuration géométrique du tomographe et de la position
de la ligne laser. La description détaillée du dispositif de mesure et de la méthode de
correction figure en annexe 3, page 154.

4.2 Evaluation de la résolution du tomographe

4.2.1 Reésolution des systémes existants

La résolution en tomographie optique n’est pas comparable & celle dont on parle
généralement au sujet des systémes d’imagerie, mesurée en paires de lignes par milli-
metres. La résolution des systémes d’imagerie est basée sur I'optique géométrique et
le calcul de la tache de diffraction. Elle dépend principalement de la densité de pixels
et de I'ouverture de l'objectif. En tomographie au contraire, le milieu observé étant
fortement diffusant, les calculs d’optique géométrique ne s’appliquent pas et la résolu-
tion de localisation d’une inclusion doit étre considérée au travers de toute la chaine
d’instrumentation (balayage du laser, détection), mais aussi de la méthodologie de re-
construction.

Les spécifications des systémes commercialisés ne s’engagent pas sur une précision de
localisation de I'inclusion. Une seule publication, concernant "appareil de Perkin Elmer
évoque une résolution « millimétrique dans le plan du balayage laser (plan X,Y) » [52].
Toutefois, cet article ne donne pas de valeur précise, en particulier suivant l'axe Z
qui est pourtant celui de moins bonne résolution. Cette publication n’évoque pas la
perturbation que pourrait provoquer la proximité d’une zone plus absorbante.

Avant de déterminer quelle est la résolution dans le plan (X,Y), mais aussi en Z que
I’on peut atteindre en tomographie continue, il convient de mettre en place un protocole
permettant de I’évaluer objectivement. Ensuite, il faut identifier les paramétres qui
I'influencent. On peut alors déterminer les valeurs optimales de ces paramétres pour la
résolution.

4.2.2 Evaluation de la résolution dans le plan X,Y dans un fan-
tome hétérogéne

Pour évaluer la résolution en XY du tomographe, nous réalisons une acquisition
d’images tomographiques, sur un fantéme solide simulant la présence de trois inclu-
sions fluorescentes situées au dessus d’une zone dix fois plus absorbante que le milieu
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environnant. Cette zone plus absorbante simule la présence d’un organe présentant par
exemple une forte vascularisation (voir page 54). Le fantome est constitué d'un mélange
de résine époxy, d’encre et d’oxyde de titane pour simuler respectivement un coefficient
d’absorption p, = 0,2cm ™! et de diffusion g/, = 10cm™" & 700 nm. Dans ce fantome,
un trou de 8 mm de diameétre est empli d’'un mélange d’encre et d’intralipide de maniére
a obtenir dans cette zone p, = 2,2cm ™! et p, = 10cm ™. On place ensuite trois inclu-
sions fluorescentes constituées de capillaires contenant 5 ul d’Alexa Fluor 700 a 1 uM,
situées a une distance respective de 3 et 4 mm de centre a centre (figure 4.1 (a)). Aprés
un balayage de 10 x 10 positions du laser avec un pas de 2 mm durant lequel on acquiert
les images de diffusion et de fluorescence, on utilise la méthode décrite page 60 pour
reconstruire la carte 3D des coefficients k? (figure 4.1 (b)). Les figures 4.1 (c¢) et (d)
représentent la carte de fluorescence obtenue sans (c) et avec absorbeur (d), de facon a
montrer la perturbation que celui-ci entraine sur la reconstruction.

(a)
4-3mm
3,5 mm¢{ é \"L)(J)
6,5 mmﬁ ( . > 15 mm
(c) (d)
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FIGURE 4.1 — (a) Schéma du fantome utilisé pour déterminer I'influence d’une zone
absorbante sur la résolution XY de 3 inclusions fluorescentes.

(b) Cartographie des coefficients k? reconstruits par I'algorithme.

(c) Reconstruction de la cartographie de fluorescence du fantome sans absorbeur (zone
absorbante remplie d’encre et d’intralipide d’absorption identique au fantome).

(d) Reconstruction de la cartographie de fluorescence obtenue en présence d’une zone
10 fois plus absorbante que le fantome.

Nous constatons qu’en dépit d’une dégradation de 15% de la quantification du signal
sur les deux inclusions distantes de 4 et 3 mm (celles de droite), on obtient une nette
séparation des inclusions reconstruites. Par rapport a la situation sans absorbeur, on
constate une légere fuite de la fluorescence vers le haut. On remarque également que
la carte des coefficients k? reproduit avec une bonne localisation la zone absorbante
du fantdéme, méme si 'on constate une forme en entonnoir au niveau des bordures du
fantome.

On en déduit que si la « résolution millimétrique » annoncée par certains est vraie
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dans le cas d’un milieu homogéne ou faiblement hétérogeéne, elle est cependant perturbée
par la présence d’un organe fortement absorbant, ceci en dépit des deux contre-mesures
employées (adaptation des temps d’exposition durant Pacquisition et prise en compte
des hétérogénéités lors de la reconstruction). En présence d'un organe dix fois plus
absorbant, il apparait donc plus correct de dire que la résolution centre a centre dans le
plan (X,Y) est approximativement de 3 mm. Mais qu’en est-il de la résolution suivant
la profondeur (axe Z)?

4.2.3 Evaluation de la résolution suivant ’axe Z

Nous introduisons dans un fantome d’absorption et de diffusion homogeénes (pu, =
0,2cm™ " et gl = 10em™") des inclusions fluorescentes de diamétre inférieur 4 1 mm)
réalisées a partir de poudre de verre coloré. Ces inclusions, séparées en 7 de 2, 3, 4,
5, 6, 7, 8 mm, sont centrées sur 'axe du fantéome et séparées suivant X de 4,5 mm
(voir figure 4.2 (a)). Aprés une acquisition tomographique de la totalité de la surface
suivant un balayage de 23 x 9 points avec un pas de 2 mm, on reconstruit la carte de
fluorescence, représentée sur la figure 4.2 (b).

(a)

FIGURE 4.2 - (a) Schéma du fantome utilisé pour déterminer la résolution suivant I'axe
Z.
(b) Reconstruction de la cartographie de fluorescence obtenue.

On constate que 'on parvient a distinguer les inclusions séparées de 3, 4, 5, 6, 7 et 8
mm, mais pas celles dont I'espacement est de 2 mm. Nous pouvons donc en déduire que
la limite de résolution suivant I'axe Z est de 3 mm pour un milieu homogéne d’épaisseur
15 mm.
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4.2.4 Evaluation de la capacité du systéme a quantifier une
concentration donnée de fluorophore in-vivo (concentra-
tion détectable et linéarité)

4.2.4.1 Linéarité

N

Pour évaluer la capacité du systéme a quantifier le signal de fluorescence, nous
avons implanté un capillaire contenant une quantité donnée de fluorophore dans une
souris saine. Le capillaire a été placé a plusieurs profondeurs (axe Z) afin d’évaluer
une éventuelle influence de la profondeur sur le signal reconstruit. Les résultats sont
présentés sur la figure suivante :
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FIGURE 4.3 — Evaluation de la linéarité du tomographe (acquisition et reconstruction).
(a) Intégrale du signal reconstruit en fonction de la concentration réelle de I'inclusion
fluorescente placée & plusieurs profondeurs différentes.

(b) Influence de la concentration de fluorophore sur la localisation en Z de 'inclusion.

On constate que la fluorescence reconstruite varie linéairement avec la concentration
de l’inclusion fluorescente. La profondeur de l'inclusion a une légére influence sur la
concentration reconstruite. En revanche la concentration de I'inclusion ne perturbe pas
la localisation suivant ’axe Z.
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4.2.4.2 Concentration minimum détectable (sensibilité)

Une étude menée en 2005 sur un systéme qui a depuis été commercialisé par Perkin
Elmer, a établi la concentration minimum de fluorophore détectable a 250nM [53].

Pour déterminer la sensibilité de notre tomographe, une équipe du Service Hospita-
lier Frédéric Joliot (A. Garofalakis et al., 2010, [54]) a mené un essai comparatif de son
seuil de détection avec celui d’'un appareil de PET de référence. Le protocole consistait
a injecter & 18 souris des doses décroissantes d'un oligonucléotide marqué a l'aide d'un
fluorophore (Alexa Fluor 680, trés proche de celui que nous recommandons) ou d’un
marqueur PET (Fluorine-18). Cet oligonucléotide, décrit en détail dans la réf. [55], pré-
sente le double avantage de s’accumuler trés rapidement dans les reins et d’étre peu
dégradé par 'organisme. La figure 4.4 montre la concentration de fluorophore recons-
truite a l'aide de notre tomographe par rapport a celle établie par le scanner PET :
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Reconstructed fDOT fluorescence concentration (a.u.)

FIGURE 4.4 — Concentration de traceurs dans les reins établie par le scanner PET et
corrélation avec la concentration mesurée en fluorescence par notre systéme (fDOT).
La marge d’erreur correspond a l'incertitude due au délai entre I'injection du traceur
et I’acquisition en PET et en fluorescence.

Figure tirée de A. Garofalakis et al. [54] avec I'autorisation de son auteur.

Cette étude a permis de montrer que notre systéme était capable de détecter une
concentration de fluorophore de 3nM dans les reins, ce qui place la sensibilité du to-
mographe bien en deca de la limite précédemment établie. Les concentrations de fluo-
rophore mesurées a ’aide du tomographe se sont également avérées en trés bon accord
avec celles établies par le scanner PET de référence (coefficient R?* = 0,95%).
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4.3 Validation biologique de la capacité du systéme
et de la méthode & localiser et & quantifier des
tumeurs marquées dans les poumons

4.3.1 Protocole biologique

Cette étude, basée sur 7 souris immuno-déprimées, consiste a suivre I’évolution de
tumeurs 10, 12 et 14 jours aprés injection de cellules initiatrices d’'un cancer du sein,
mais dont la fixation et la croissance se produisent le plus souvent dans les poumons.
Ces cellules sont de type adénome TSApc (Tumor Specific Antigen).

Le protocole biologique, validé par un comité d’éthique, consiste a injecter a 7 souris
10 nanomoles de RAFT-cRGD-Alexa-700, marqueur spécifique de l'intégrine oy 3 et
décrit page 24. Trois heures aprés I'injection, les souris sont anesthésiées par voie gazeuse
et analysées sur le tomographe. Chaque souris est placée sur un support en verre équipé
de résistances chauffantes permettant de maintenir le corps de 'animal a 37°C durant
I’acquisition.

Le balayage laser décrit une matrice de 11 x 11 positions avec un pas de 2 mm centré
sur les poumons. L’acquisition des signaux de fluorescence et de diffusion dure environ
10 minutes pour chaque animal. Ces souris « malades » sont appelées M; & M; pour
simplifier les notations. Trois souris saines mais également injectées, notées H; a Hj
servent de témoin négatif.

Lors de la reconstruction, le volume est maillé avec un pas d’échantillonnage de
2 mm dans les directions (x,y) et de 1 mm suivant I’axe z de maniére & obtenir un
nombre de voxels de 10x10x15.

4.3.2 Résultats

La carte de fluorescence reconstruite pour la souris Mi, 10, 12 et 14 jours aprés
injection des tumeurs est présentée sur la figure 4.5 (a,b) :
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FIGURE 4.5 (a) Reconstruction de la carte de fluorescence de la zone pulmonaire
marquée a plusieurs stades de développement de la maladie, exprimés en nombre de
jours apreés l'injection des tumeurs, sur la souris M;.

(b) Superposition de la carte 3D de fluorescence reconstruite a I'image de la souris M,
éclairée par une lumiére blanche.

(c) Image de fluorescence 2D (FRI) de la souris acquise a titre de comparaison en méme
temps que les images tomographiques.

On constate une augmentation significative du niveau de fluorescence reconstruit
dans les poumons entre les jours 10 et 14. On remarque que cette augmentation n’ap-
parait qu’au 12éme jour, et de maniére moins significative sur les images de FRI (fi-
gure 4.5 (c)), ce qui démontre I'apport de la tomographie pour quantifier le niveau de
fluorescence.

L’évolution du signal de fluorescence reconstruit sur les 7 souris malades (M; a M)
apparait sur la figure suivante :
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Souris Jour 10 Jour 12 Jour 14

M, >N \ Mort pendant
- I’acquisition

e
M, S Mort pendant
L I’acquisition

M, Pas de ST 4 Mort pendant

mesure P I'acquisition

M; Pas de
mesure

Mg Pas de -
mesure i

M, Pas de Pas de
mesure mesure

FIGURE 4.6 — Carte de fluorescence reconstruite dans les poumons des souris M; a
M. Les acquisitions tomographiques sont réalisées 10, 12 et 14 jours apreés injection
des cellules tumorales. Tous les volumes sont représentés avec une échelle de couleur
identique afin de permettre une comparaison quantitative.

Certaines souris n’ont pu étre imagées car elles sont mortes des suites de ’anesthésie.
L’augmentation du niveau de fluorescence entre les jours 10 et 14 est nettement visible
pour la souris My, pour laquelle nous avons les 3 acquisitions, mais aussi pour M; et
Meg. Au jour 14, les poumons sont envahis par les tumeurs. Les signaux observés au jour
10 pour les souris M; et My sont trés proches. Le signal de la souris M3 est plus élevé,
mais celle-ci est morte le jour suivant, ce qui est cohérent avec une évolution plus rapide
de la maladie. On peut faire la méme analyse pour les souris imagées au jour 12. M,
et My ont un niveau de fluorescence plus élevé et sont mortes au jour 14. Le systéme
ne détecte pas de fluorophore dans les poumons des souris témoins (saines) H; a Hs,
ce qui montre que 'augmentation du signal n’est pas due aux injections successives de
marqueurs mais bien & la progression du cancer.

Les résultats obtenus en tomographie 3D sont comparés a ceux obtenus en 2D. On
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montre que le 3D permet de suivre [’évolution de la maladie, alors que le 2D ne le
permet pas. Une correspondance a également été établie entre le niveau de fluorescence
et le poids des tissus tumoraux [56].

4.4 Bilan des chapitres 1, 2, 3 et 4

En analysant précisément le niveau et la dynamique du signal de fluorescence d’un
cas biologique réel, nous avons pu définir et mettre en place une chaine d’acquisition
tomographique optimisée pour la mesure des tissus de faible épaisseur. En définissant
un ensemble laser-fluorophore-filtrage unique, nous sommes parvenus a augmenter 1’in-
tensité du signal collecté. I’analyse des sources d’incertitude de la chaine de mesure
nous a permis de définir les caractéristiques d’un détecteur adéquat et d’y associer un
protocole d’acquisition permettant d’augmenter la dynamique de mesure.

Le systeme que nous avons mis en place et la méthode de reconstruction associée
ont permis de réaliser en 2008 la premiére localisation de tumeurs pulmonaires chez le
petit animal. Cette premiére démonstration de la faisabilité de la détection fluorescente
dans les organes les plus absorbants rend désormais possible la localisation d'un traceur
fluorescent dans tout le corps de I'animal.

Le tomographe développé dans ces travaux a été depuis lors dupliqué en cinq exem-
plaires qui sont actuellement utilisés dans différents laboratoires de biologie.

L’un de ces appareils a permis a une équipe du laboratoire d'Imagerie Moléculaire
et Fonctionnelle (Bordeaux) de détecter des tumeurs intra-cérébrales (glioblastomes
humains) implantées sur petit animal |57]. En observant ces mémes souris dans un
appareil d’IRM, cette équipe a pu montrer la bonne correspondance entre les résultats
obtenus par les deux modalités d’imagerie.

Un autre systéme, installé a I'Institut Albert Boniot de Grenoble, est utilisé en rou-
tine pour tester de nouveaux médicaments contre le cancer |58|. Il s’agit notamment
de biomolécules (DNA, siRNA, peptides, ou nanoparticules) dont la vectorisation per-
met de cibler spécifiquement les cellules tumorales et de déclencher 'apoptose (mort
cellulaire programmeée).

L’équipe du Service Hospitalier Frédéric Joliot d’Orsay a aussi montré que la sen-
sibilité du tomographe était supérieure de deux ordres de grandeur a celle d'un autre
tomographe commercialisé servant de référence [54|. Cette équipe a également montré la
bonne coincidence entre les concentrations de fluorophore mesurées par le tomographe
et, celles obtenues a I'aide d'un scanner PET.

Enfin pour faire face a une demande croissante, ce systéme est actuellement en cours
de transfert industriel & une société francaise.

Nous pensons qu’a terme, la tomographie optique devrait permettre d’ améliorer les
tests d’efficacité des nouveaur médicaments, ainsi que de mieuxr comprendre I’évolution
de certaines pathologies. Elle devrait également permettre de limiter le recours a l’ex-
périmentation animale, puisque I'imagerie optique requiert pour un résultat similaire
beaucoup moins d’animaux que les méthodes d’imageries basées sur des rayonnements
ionisants.

Ces résultats prometteurs obtenus dans le domaine préclinique ont naturellement
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conduit plusieurs équipes a tenter d’appliquer & 'homme les méthodes de tomographie
de fluorescence. Dans le chapitre suivant, nous allons chercher & déterminer ce que
deviennent la résolution et la sensibilité de cette technique pour des tissus d’épaisseur
plus importante, représentatifs d’organes humains.
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Chapitre 5

Ce tomographe continu peut-il étre
appliqué a 'observation de tissus plus
épais ?

Le tomographe que nous venons de décrire permet donc de localiser des inclusions
fluorescentes dans des tissus fortement absorbants et hétérogénes (poumons du petit
animal). Le cas du petit animal correspond a une épaisseur de tissus relativement faible
(1,5 cm). Tl est alors tentant de se poser la question de I’application de ces techniques de
tomographie continue a des tissus plus épais, comme ceux que ’on peut avoir a traiter
chez 'humain.

L objectif de ce chapitre est d’évaluer sur des tissus plus épais le tomographe que
nous avons développé pour le petit animal. Nous avons choisi d’étudier le cas de la
mammographie, qui correspond a des tissus compris entre 5 et 9 cm, et dont le coef-
ficient d’absorption moyen est particuliérement favorable (p, = 0,045cm™! d’aprés la
référence [59], ¢’est a dire cinq fois plus faible que le coefficient d’absorption moyen du
petit animal).

5.1 Systémes ayant permis de détecter une accumu-
lation d’ICG dans des tumeurs mammaires

Nous nous sommes intéressés en priorité aux systémes ayant abouti & des essais
cliniques. Ce critére nous parait en effet représentatif de leur niveau de maturité. A
I’heure actuelle, quatre systémes de tomographie optique ont été utilisés pour détecter
une accumulation de Vert d'Indocyanine (ICG) dans des tumeurs mammaires [60].

Le premier de ces systémes, développé par Intes et al. [61], utilise 16 sources géné-
rées par une lampe et 16 détecteurs (photodiodes) répartis sur la surface du sein, en
géomeétrie coronale. Il est schématisé sur la figure 5.1 (a) :
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FIGURE 5.1 — Systéemes de mammographie basés sur des mesures en fluorescence et
ayant permis de réaliser des études cliniques.

(a) Instrument développé par Intes et al. [61] basé sur une couronne de 16 sources et
détecteurs.

(b) Systéme développé par I'Université de Pennsylvanie [32]. Ce systéme utilise un mode
de mesure en transmission a 'aide d’une caméra et d’'une source fibrée. La détection
résolue en temps n’intervient que pour la détermination des coefficients d’absorption et
de diffusion.

(c¢) Prototype de mammographe de fluorescence développé par Philips Healthcare
(photo tirée de la référence |62]).

Ce systéme a permis de mesurer la pharmacocinétique de 'lCG dans le sein. Les
résultats obtenus ont montré en particulier que les taux de fixation et de relargage de
I'ICG étaient plus lents dans les tumeurs malignes que dans les tissus sains.

Le deuxiéme systéme, développé par Ntziachristos et al. [23], a permis de compa-
rer les résultats obtenus a l'aide d'un systéme tomographique en fluorescence (ICG
également) résolu en temps, avec des mesures par IRM. Ces mesures menées sur 3 pa-
tientes, un cas de carcinome, un de fibrome, et un cas sain, ont également permis de
quantifier le niveau de concentration d’ICG dans les 3 cas en mesurant la variation du
coefficient d’absorption mesuré avant et aprés 'injection. Dans le cas d’un carcinome
ductal, le niveau de concentration d’ICG estimé est de 0,1mg.l™! ce qui correspond
a une concentration de 120nM. Dans un fibroadénome, il s’éléve a 0,06 mg.I~! soit
72nM. Ces concentrations, un peu plus faibles que celles que nous avons estimées sur
le petit animal [45], peuvent s’expliquer par la moindre spécificité de 'ICG par rapport
au RAFT-cRGD-Alexa-700.

Le troisiéme systéme, développé par I'équipe de Corlu et al. [32], a pu localiser
des tumeurs mammaires sur trois patientes aprés une injection d’ICG (figure 5.1(b)).
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[article décrivant ces travaux ne précise pas la résolution du systéme mais, au vu des
images obtenues aprés reconstruction de la carte de fluorescence, 'ordre de grandeur
est centimétrique. Au cours de cette étude, les mesures tomographiques de fluorescence
continue ont été comparées avec les mesures résolues en temps des propriétés endogéenes
des tissus. La comparaison est en nette faveur de la fluorescence qui permet un meilleur
contraste de séparation des tumeurs par rapport au tissu sain (4 contre 1 en fluorescence
et 1 contre 1,3 en endogéne).

Enfin, le quatriéme systéme, développé en 2010 par Philips Healthcare, a été utilisé
dans le cadre d’un essai clinique sur 12 patientes suspectées de cancer du sein [63|. Le
protocole est basé sur l'injection d’un dérivé de I'lCG développé par Bayer Schering
Pharma, I’Omocyanine, marqueur qui n’est cependant pas encore commercialisé. Des
doses différentes de marqueurs ont été injectées aux patientes afin de déterminer la
courbe d’efficacité en fonction de la concentration. Avec une dose de concentration
intermédiaire, 3 tumeurs sur 3 ont pu étre détectées par le systéme, 8 heures apreés
I'injection. Selon la lésion détectée, le rapport du signal reconstruit entre tissus sain
et malade varie entre 1,8 et 2,8. On notera cependant que la taille conséquente des
tumeurs (diamétre médian 2,9 mm) et leur faible profondeur en simplifiait la détection.

D’autres systéemes de mammographie basés sur des mesures de fluorescence présentés
dans différents articles [64, 65, 66] n’ont pas encore donné lieu a des essais cliniques.

5.2 Problématique

Cette revue des études cliniques mettant en ceuvre la tomographie de fluorescence a
montré la capacité de cette technique a distinguer des taux de contraste entre tissus sain
et tumoral compris entre 2 et 5 et du méme ordre de grandeur d'une étude a l'autre.

Toutefois, la précision de localisation des inclusions fluorescentes (résolution) n’est
pas explicitée. I1 manque également une information sur la profondeur maximale &
laquelle on peut espérer localiser une ou plusieurs inclusions fluorescentes ainsi que son
influence sur la résolution des tumeurs. En effet, la profondeur maximale de détection et
la résolution sont deux données importantes pour positionner la tomographie continue
par rapport aux méthodes d’imagerie traditionnelles. Ces deux critéres permettront
également de la positionner par rapport aux méthodes résolues en temps.

Lobjet de cette partie est d’évaluer la résolution mazimale que ['on peut obtenir
en tomographie continue sur des tissus épais et dans des conditions géométriques opti-
males. Les paramétres que 'on peut faire varier pour réaliser cette optimisation sont
la puissance d’excitation, le bruit du détecteur, le nombre de points de balayage, et les
dimensions de la zone balayée.
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5.3 Adaptation de la géométrie d’acquisition aux tis-
sus plus épais

5.3.1 Reésolution obtenue sans optimisation de la géométrie d’ac-
quisition

Le premier objectif consiste a évaluer la capacité du tomographe a détecter une
inclusion fluorescente plongée dans 6 cm de solution diffusante aux propriétés optiques
similaires a celles du sein.

Les premiéres acquisitions sont menées avec les réglages par défaut du tomographe :
un balayage du laser de 7 x 9 positions avec un pas de 2 mm. La zone reconstruite
correspond donc & un parallélépipéde de 12x16x60 mm. L’inclusion fluorescente simulant
la tumeur est un cylindre de plexiglas de 8 mm de longueur et de 3 mm de diamétre
placé au centre d'une cuve contenant un mélange d’intralipide et d’encre simulant le
sein (pg = 0,045em™" et pl = 7,7em ™!, selon la référence [59))

Les cartes de fluorescence obtenues aprés reconstruction sont présentées sur la fi-

gure 5.2 sous forme de coupes suivant le plan (X)Y), espacées tous les 2 mm selon
Iaxe Z.
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FIGURE 5.2 — Reconstruction de la cartographie de fluorescence d’un milieu diffusant de
6 cm d’épaisseur au centre duquel se trouve une inclusion. Chaque vignette correspond
a une coupe du milieu suivant le plan (X,Y).

Nous constatons que l'inclusion reconstruite n’est pas localisée correctement (sa
position réelle était en z—3 cm) et apparait avec une résolution de 4 cm suivant 1’axe
Z.

Nous allons montrer qu’il est possible d’améliorer la résolution en optimisant les
parameétres géométriques d’acquisition. En augmentant la surface balayée par le laser
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(ou la zone de détection), il doit étre possible d’augmenter I'écart de signal mesuré par
des inclusions situées a des profondeurs différentes.

5.3.2 Disque d’excitation et de détection optimaux
5.3.2.1 Deéfinitions

Nous définissons le disque d’excitation optimal comme la zone devant étre balayée
par le laser pour assurer une localisation la plus précise possible de I'inclusion (voir
figure 5.3).

Signal détectable Signal détectable

1 N S S

Détecteur centré Disque de détection

O inclusion @)

l l . l o E ’/ Disque d’excitation

Laser centré sous l'inclusion

(a) (b)

FIGURE 5.3 (a) Le disque d’excitation optimal correspond a la zone balayée pour
laquelle la résolution obtenue aprés reconstruction est optimale. La premiére étape
congsiste a déterminer le rayon maximal pour lequel le signal est supérieur & 30p4i¢-
(b) Le disque de détection optimal correspond & la zone que l'on doit imager pour
parvenir a la meilleure résolution possible.

Il s’agit de réaliser un compromis : si le disque dépasse une certaine dimension,
I’épaisseur de tissu traversée par la lumiére devient trop importante pour que la lumiére
de fluorescence soit détectable. Si le disque est trop petit, la résolution sera dégradée.

Par analogie, nous définissons le disque de détection optimal comme la zone sur
laquelle on doit réaliser la détection pour obtenir la meilleure résolution spatiale de
I’inclusion.

5.3.2.2 Disque d’excitation optimal

Pour déterminer expérimentalement le diamétre du disque d’excitation optimal,
nous plagons une inclusion fluorescente de concentration 10 uM au centre d’une solution
diffusante et absorbante représentative des propriétés optiques du sein. On s’intéresse au
signal provenant du détecteur situé a la verticale de I'inclusion. Le systéme est identique
a celui décrit page 49.
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Le laser étant initialement situé sous l'inclusion, on déplace celui-ci de part et d’autre
suivant un axe, et on acquiert une image avec un temps d’intégration de 30 s a chaque
position. Puis, on extrait sur ces images le niveau de gris moyen sur un groupe de 4
pixels, correspondant a un « détecteur élémentaire » du point de vue de la reconstruc-
tion. Ce temps d’exposition correspond a ce qu’on estime étre le maximum raisonnable
dans le cadre d’une application clinique (étant donné que le nombre de points de mesure
peut étre élevé et que la patiente n’est pas endormie). La courbe montrant la valeur
moyenne du signal mesuré en fonction de la position de la source par rapport a la
verticale de I'inclusion apparait sur la figure suivante :

120 —C— Variation suivant x
—-— Variation suivant Y
100 —/— Bruit (30)

S 80
2 60
(2]
c
[]
E 40 1 /
)
20
0 T T T T T
3 2 X 0 1 2 3

Position de la source par rapport a la verticale de l'inclusion (cm)

FI1GURE 5.4 Signal de fluorescence moyen mesuré sur un groupe de 4 pixels lors d'un
balayage de la source laser sous l'inclusion suivant ’axe X puis, suivant I'axe Y.

Nous constatons que le rayon du disque d’excitation optimal vaut 2,5 c¢m pour
un signal supérieur a 30,4 Dans le cas d’un détecteur parfait, le rayon du disque
d’excitation optimal serait de 3 cm, ce qui correspond a I'épaisseur du milieu diffusant
traversée.

5.3.2.3 Disque de détection optimal

Pour déterminer le disque de détection optimal, nous placons la source de lumiére
a la verticale de l'inclusion et réalisons une acquisition unique. Le profil horizontal du
signal de fluorescence apparait sur la figure 5.5.

76



~
o

o]
o

—— Niveau moyen du bruit
— Profil suivant X

a
o

iy
o
L

\
:

Profil d'intensité (niveau)

-
o
L

o

T T T T T
-4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4
Distance a la verticale de I'inclusion suivant X (cm)

FI1GURE 5.5 Signal de fluorescence moyen mesuré sur un groupe de 4 pixels lors d'un
balayage de la source laser sous l'inclusion suivant 'axe X.

L’intersection entre le profil d’intensité et le niveau de bruit correspond & un écart
a la verticale de 'inclusion de 3 cm. Dans ces conditions expérimentales, le rayon du
disque de détection optimal vaut donc 3 cm.

Cette similitude entre les disques d’excitation et de détection s’explique par la sy-
métrie de la géométrie d’excitation et de détection.

5.3.3 Influence de la concentration du fluorophore sur les para-
métres géométriques optimaux

Les diameétres optimaux que nous avons déterminés I'ont été pour une concentration
et un nombre de moles élevés de fluorophore. Nous allons chercher a déterminer ce qu’ils
deviennent pour des concentrations « réalistes », ¢’est a dire plus faibles.

Nous nous placons dans le cadre du modéle de la diffusion dans un milieu infini.
Dans ce cadre, si les propriétés optiques sont homogénes, on peut utiliser les fonctions
de Green, formules analytiques permettant de calculer le flux d’énergie diffus en chacun
des points du milieu (voir page 17).

En calibrant le modéle sur une mesure expérimentale pour une valeur de concentra-
tion de fluorophore donnée, nous extrapolons le signal que I’on obtiendrait pour d’autres
valeurs de la concentration. Nous faisons donc implicitement 1'hypothése que le signal
de fluorescence est proportionnel a la concentration en fluorophore. Par expérience,
cette hypothése reste valable pour des concentrations inférieures ou égales a 10 uM,
limite au-dela de laquelle des phénoménes non linéaires apparaissent (effet d’écran et
d’agrégation des fluorophores).

La figure 5.6 montre le rayon du disque d’excitation pour que le signal parvenant
au détecteur soit mesurable :
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FIGURE 5.6 Courbe montrant I’évolution du disque de détection optimal en fonction
de la concentration en fluorophore. L’allure de la courbe donnant le disque d’excitation
optimal en fonction de la longueur d’onde est similaire.

D’aprés ce graphique, il est possible de détecter jusqu’a une valeur minimale de
concentration de fluorophore de 200 nM. C’est un résultat important car on sait désor-
mais qu’au-dessous de cette valeur, le disque de détection tend trés rapidement vers
zéro, ce qui signifie que 1'on ne détecte plus de fluorescence.

Un autre résultat important concerne les valeurs de concentrations faibles, mais dé-
tectables (entre 200nM et 500 nM). Pour ces valeurs, le disque d’excitation fournissant
un signal supérieur au bruit du détecteur devient petit, par exemple, 1,5 ¢cm pour une
concentration de 500 nM. L’angle de vue du systéme sur I'inclusion est donc réduit, ce
qui entraine une dégradation de la résolution comme nous allons le montrer.

5.4 Reésolution obtenue sur des tissus épais a 1’aide
d’une méthode de reconstruction en continu

Pour évaluer cette influence, nous simulons la carte de fluorescence reconstruite pour
différents rayons des disques d’excitation et de détection. L’algorithme est identique a
celui que nous avons utilisé pour le petit animal (voir page 60) mais les paramétres
géométriques sont adaptés a 1’épaisseur plus grande des tissus. Le volume considéré, de
dimensions 12 x 12 x 6 cm est échantillonné a I'aide d’un maillage régulier avec un pas
de 1 mm.

Dans un premier temps, nous cherchons a déterminer la résolution maximale pos-
sible, c’est-a-dire celle que 1'on pouvait obtenir par un disque d’excitation de diamétre
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infini. Pour cela, nous paramétrons la simulation pour des sources et des détecteurs
couvrant toute la surface du volume considéré (les sources se déplacent de £6cm et
les détecteurs couvrent toute la surface). Le résultat apparait identique a celui obtenu
pour le disque d’excitation optimal, pour lequel les sources se déplacent de +3cm, ce
qui est en accord avec nos observations expérimentales (page 75).

Pour déterminer 'impact sur la résolution d’une réduction du disque d’excitation et
de détection, nous faisons successivement prendre & Regcitation €6 Rastection 1€s valeurs :
6, 4, 2 et 1 cm. Les résultats obtenus apparaissent sur la figure suivante :
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FI1GURE 5.7 — Influence du disque d’excitation et de détection sur la résolution de
I’inclusion.

A gauche : position relative des sources, des détecteurs et de I'inclusion.

A droite : coupe suivant le plan (X,Z) de la carte de fluorescence reconstruite.

Les distances sont exprimées en nombre de mailles. Les valeurs de fluorescence sont en
unités arbitraires.
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(d) :

Nous constatons que la résolution diminue lorsque le rayon du disque d’excitation
devient inférieur ou égal a 2 cm.

On pourrait penser que cette perte de résolution n’est pas due a la taille du disque
mais a la diminution du nombre de sources et de détecteurs. Pour lever cette ambiguité,
nous maintenons le rayon du disque d’excitation a 1 ¢cm tout en augmentant le pas des
sources. La résolution de l'inclusion ne s’en trouvant pas améliorée, nous pouvons en
conclure que c’est bien la diminution de la surface balayée qui est a ’origine de la perte
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de résolution et non la diminution du nombre de sources ou détecteurs.
Dans les deux cas, nous constatons que la résolution de I'inclusion est meilleure
suivant X que suivant Z, comme dans le cas des tissus de faible épaisseur (voir page 63).
Dans des conditions géométriques optimales, la largeur a mi-hauteur de la tache
reconstruite est estimée a 8 mm suivant 'axe X, et a 28 mm suivant Z. On peut donc
en conclure que sur un tissu de 6 cm d’épaisseur, la résolution suivant Z ne pourra étre
meilleure que 28 mm.

5.5 Bilan de la deuxiéme partie

Dans cette partie, nous avons analysé et évalué les performances de la tomographie
continue appliquée a différents types de tissus.

Nous avons vu que cette technique était trés appropriée pour I’observation de tissus
de faible épaisseur. En effet, elle est capable de détecter et de quantifier des inclusions
fluorescentes avec une excellente sensibilité, identique a celle du PET (voir page 65),
tout en étant beaucoup moins lourde & mettre en oeuvre. La résolution obtenue, mil-
limétrique suivant le plan de balayage laser et proche de 3 mm suivant la profondeur,
convient a la plupart des applications. De plus il est possible, comme I'ont montré
d’autres travaux du LISA, d’obtenir une résolution millimétrique selon les trois axes en
passant a une géométrie d’acquisition cylindrique [67].

L’originalité de notre approche consiste a proposer un ensemble d’éléments optimaux
de la chaine d’acquisition tomographique permettant de mazximiser le signal de fluores-
cence détecté, condition indispensable & I'observation des organes fortement absorbants.
Combiné a une méthode de reconstruction originale, le systéme a permis de réaliser le
premier suivi longitudinal d’évolution de tumeur pulmonaire en préclinique.

Dans le cadre d’un projet ANR, plusieurs prototypes identiques a ce systéme ont
été installés dans différents laboratoires de biologie. Les nombreuses études menées ont
permis de mieux positionner la tomographie de fluorescence par rapport a d’autres mo-
dalités d’imagerie précliniques telles que le PET [54]. et 'TRM [57]. D’autres études ont
permis de tester sur le petit animal la biodistribution de marqueurs ou de médicaments
[58, 68].

En revanche, nous avons montré que la tomographie continue ne peut étre transposée
directement a I'étude des tissus plus épais, méme dans une géométrie favorable (en
transmission). L’origine de la difficulté n’est pas un manque de sensibilité : celle-ci
demeure suffisante pour des tissus faiblement absorbants (sein). Elle se situe au niveau
de la résolution en profondeur, qui dépasse un centimeétre pour des tissus d’une épaisseur
supérieure a 5 cm.

Afin d’évaluer I'applicabilité de cette technique au diagnostic médical, nous avons
testé la capacité du systéeme a localiser des inclusions dans des tissus plus épais. Dans
un milieu de 6 cm d’épaisseur simulant les propriétés optiques du sein, nous avons pu
localiser une inclusion fluorescente représentative d’une tumeur réelle, avec une précision
de 8 mm suivant le plan (X,Y) et de 28 mm suivant Z.

Pour améliorer la résolution, les paramétres géométriques (disque d’excitation et de
détection, espacement entre les sources) ont été optimisés pour la mesure sur des tissus
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épais. Nous avons notamment montré qu’il n’est pas nécessaire de balayer les zones les
plus éloignées de 'inclusion, méme si celles-ci sont génératrices de signal de fluo. En
revanche lorsque la zone balayée devient plus étroite, la résolution de l'inclusion est
dégradée, méme en diminuant le pas entre les positions du laser.

Méme dans les conditions les plus favorables (paramétres géométriques optimisés,
et absence de bruit), il est difficile d’obtenir une résolution plus fine que 1 cm, ce qui
parait insuffisant pour la plupart des applications médicales.

Pour repousser cette limite de résolution dans les tissus plus épais, nous avons décidé
de faire évoluer le systéme vers une intrumentation résolue en temps, ce qui fait 'objet
de la troisiéme partie.
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Troisiéme partie

Optimisation d’un tomographe de
fluorescence résolu en temps pour
I’observation des tissus épais
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Introduction (guide de lecture de la partie)

Dans la deuxiéme partie, nous avons montré que les systémes et méthodes de tomo-
graphie continue permettent de localiser efficacement des inclusions dans des tissus de
faible épaisseur, tels que ceux des petits animaux. En revanche, pour les épaisseurs plus
importantes (organes humains), la résolution en profondeur, centimétrique, apparait
insuffisante au regard des applications visées et des méthodes d’imagerie de référence
telles que 'IRM ou le PET.

Plusieurs équipes ont montré que le passage a des systémes optiques et a des mé-
thodes résolues en temps permettait d’améliorer la résolution.

Toutefois, les systémes expérimentaux mis en ceuvre sont trés différents d’'une équipe
a l'autre. Certains utilisent plusieurs chaines de comptage résolues en temps, et d’autres
font le choix d’une caméra rapide intensifiée pour des applications identiques. Parmi
les différentes stratégies expérimentales permettant d’effectuer ce type de mesure, il ne
semble pas émerger de technique privilégiée.

Pour résoudre ce probléme, il est nécessaire de comprendre parfaitement I'impact
de 'instrument sur la précision de mesure du temps de vol moyen. En connaissant cet
impact, il devient alors possible de déterminer 'instrument le plus approprié et de le
paramétrer au mieux pour réaliser une mesure de l'intensité et du temps de vol moyen
la plus précise possible.

Dans le chapitre 1, page 86, nous rappellerons le principe d’'une mesure résolue
en temps et montrerons comment la mesure combinée de l'intensité et du temps de
vol moyen peut améliorer la résolution d’une inclusion fluorescente. Nous établirons
également un état de I'art des systémes de mesure de fluorescence résolus en temps et
mettrons en évidence les deux grandes familles de systémes employés pour réaliser ce
type de mesure : celle qui utilise une caméra rapide intensifiece ou HRI (pour « High
Rate ITmager »), et celle qui repose sur des chaines de comptage résolues en temps ou
TCSPC (pour « Time Correlated Single Photon Counting System »).

Le probléme traité dans le chapitre 2 page 98, consistera a déterminer, de ces deux
systémes de détection, celui qui offre la meilleure sensibilité. Celle-ci, en effet, est im-
portante a deux titres : d’une part elle détermine directement la précision de mesure
de l'intensité, et d’autre part, elle contribue a la précision de mesure du temps de vol
moyen par un effet statistique. Pour comparer la sensibilité d’'un HRI et d'une chaine
TCSPC, nous nous appuierons sur des mesures réalisées sur deux bancs expérimentaux
et sur des simulations. Nous proposerons également une modélisation mathématique ori-
ginale de certains parameétres expérimentaux, comme par exemple, la part de photons
comptabilisée par un systéme de fenétrage temporel.

Dans le chapitre 3 page 108, nous comparerons les performances respectives des
deux chaines pour la mesure du temps de vol moyen et déterminerons quel est, du HRI
ou du TCSPC, le systéme le plus adapté en fonction des caractéristiques du milieu et
de la profondeur des inclusions fluorescentes que ’on souhaite localiser.

A T'aide des modéles développés, nous proposerons dans le chapitre 4 page 127, une
méthodologie permettant d’optimiser les parameétres expérimentaux des deux chaines
de mesure pour obtenir une mesure des temps de vol aussi précise que possible.

Enfin, dans le chapitre 5 page 136, nous montrerons comment ces résultats peuvent
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étre mis en pratique pour réaliser un détecteur optimal répondant a une problématique
clinique concréte : 'amélioration du diagnostic du cancer de la prostate par tomographie
de fluorescence résolue en temps.
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Chapitre 1

Apport de la mesure résolue en temps
pour la localisation d’une inclusion
fluorescente

La démonstration de I'apport des méthodes résolues en temps pour la localisation
d’une inclusion fluorescente a été initiée au LISA au cours des théses d’Aurélie Laide-
vant [69] et de Nicolas Ducros |70]. Ce dernier a notamment montré que l'information
temporelle permettait d’améliorer la localisation d’une inclusion dans le cas d’une géo-
métrie de mesure en transmission.

Depuis, Lionel Hervé a développé une méthode basée sur I'’hypothése d'une inclusion
fluorescente unique ou double. Cette méthode requiert de mesurer ['intensité et le temps
de vol moyen des photons.

Dans ce premier chapitre, nous présenterons briévement cette méthode de locali-
sation, et illustrerons son apport dans le cas particulier d'une géométrie de réflexion.
Puis, nous ferons une revue comparative des systémes existants capables de réaliser ce
type de mesure avec une précision suffisante.

1.1 Principe de la mesure par temps de vol moyen

La mesure du temps de vol moyen de fluorescence consiste & envoyer une bréve
impulsion lumineuse (typiquement 0,1 & 50 ps) en un point de la surface du tissu, puis
a mesurer le temps de parcours de cette impulsion laser jusqu’au détecteur :
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FIGURE 1.1 — (a) Schéma d’un dispositif expérimental typique basé sur un seul point
source et trois points de détection.

(b) Chronogramme montrant les différentes contributions au temps de vol moyen :
parcours de la lumiére d’excitation de la source vers l'inclusion, déclin de fluorescence,
parcours de la fluorescence jusqu’au détecteur. Le temps de vol mesuré correspond a la
somme de ces délais.

Ce temps de parcours est appelé temps de vol moyen. Il correspond & la somme des
temps moyens suivants :
— < tgn > le temps moyen de parcours de la lumiére de la source jusqu’a l'inclusion
fluorescente
7 le déclin de fluorescence
— < typa > le temps moyen de parcours de I'inclusion fluorescente jusqu’au détecteur.
D’un point de vue formel, on définit le temps de vol moyen < ¢ > d’une distribution
temporelle f (¢) mesurée par un détecteur par la formule :

<t>= A (1.1)
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avec f(O et f() désignant respectivement les moments d’ordre 0 et 1 de la distribu-
tion f (t) tels que :

O = /+OO ft)dt (1.2)

O = /+OO tx f(t)dt (1.3)

o
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Ces notions vont nous permettre d’établir le lien entre les temps de vol mesurés et
la distance parcourue par la lumiére.

1.2 Relation entre les temps de vol et la distance par-
courue dans le milieu

1.2.1 Moments d’ordre 0 et 1 du flux d’énergie diffus

On cherche a établir la relation théorique qui existe entre les temps de vol moyen
des photons et la distance moyenne parcourue par la lumiére entre une source et un
détecteur. La propagation de la lumiére dans un milieu diffusant suit 'équation de
diffusion, introduite page 15, et rappelée ci-dessous :

n 0G, (7' t)

ot TP AGT) + pad (7 8) = 0 (71) (1.4)

avec G (7, t) désignant le flux d’énergie diffus résultant d’une source correspondant
a un Dirac § (7, t).

Une résolution directe nécessiterait de résoudre autant de fois I’équation de la diffu-
sion en continu en chaque point du vecteur temps, ce qui serait trés cotiteux en espace
mémoire et en temps de calcul.

Pour simplifier la résolution, on s’intéresse aux deux premiers moments de G,. Pour
les faire apparaitre, on multiple les termes de I’équation 1.4 par t et en intégrant suivant
t, on obtient les équations de propagation pour G et GO :

— AGY (7) + kGO (F) = 6 (F — 7%) (1.5)

nGO (7)
cD

Or, dans le cas d’un milieu homogéne et infini, des solutions analytiques existent et
sont données par :

— AGWY (7) + kG (7) = (1.6)

exp (—k |7 — 74|)

GO () = 1.7
o 1) AxD |7 — 7| (17)
k[~ 7]
GO (7) = &P : 1.8
0 () = R (1.9
avec le terme v donné par I'expression |[70] :

c La
V=2—,/—F——= 1.9
n\ 3 (pta + 1) (1.9)
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1.2.2 Equation temps de vol - distance

En divisant les termes de 1'équation 1.8 par ceux de 1.7, on obtient [70] :

<t>= G5 (7) _Ir=l (1.10)
A\ (7) v '

Cette équation établit une relation entre le temps de vol moyen des photons t et la
distance | — 75| parcourue par la lumiére pendant cette durée. On peut ainsi considérer
que v représente la vitesse moyenne des photons dans le milieu en tenant compte des
diffusions et des absorptions.

[’expression de la vitesse donnée par I’équation 1.9 montre que celle-ci augmente
avec le coefficient d’absorption p,. En effet, dans des milieux fortement absorbants,
seuls les photons subissant peu de déviations ont une chance de parvenir a destination.
Dans les milieux faiblement absorbants, au contraire, les trajets des photons peuvent
comprendre un plus grand nombre de déviations, ce qui entraine une vitesse de pro-
pagation globalement plus lente. On constate également que la vitesse moyenne de
propagation v augmente lorsque le coefficient de diffusion réduit g, diminue. A titre
d’exemple, la vitesse moyenne de la lumiére dans les seins vaut 1,64 cm.ns!, alors
qu’elle vaut 5,10cm.ns~! dans un organe fortement absorbant comme la prostate.

Mesurer les moments d’ordre 0 et 1 du flux d’énergie diffus G (7, ¢) nous permet
donc de remonter a la distance entre le détecteur et la source de lumiére. Nous allons
plus précisément voir comment dans la prochaine section.

1.3 Meéthode de localisation par mesure de ’intensité
et du temps de vol moyen

Cette méthode, développée par Lionel Hervé, a été décrite en détail dans un article
récent [71].

Elle est basée sur ’hypothése de l’existence d’une inclusion unique de position 7
inconnue.

Soient U (7, t) le signal d’émission de fluorescence généré par la source s et mesuré
par le détecteur d et UZ; le signal d’excitation diffusé pour ce méme couple source-
détecteur. En faisant ’hypothése que la réponse impulsionnelle du systéme est identique
pour la longueur d’onde d’excitation et d’émission, on peut écrire U7 (7,t) et UZ, comme
les produits de convolution suivants (cf. page 161) :

m(rt) = (Gs (F) % F () * Gq (7) * IRFyq) (t) (1.11)

= (7 t) = (Gog x IRF,y) (£) (1.12)

avec Gy, G4 et Gy les fonctions de Green associées respectivement aux distances
source-inclusion, inclusion-détecteur et source-détecteur. F' (t) désigne le déclin de fluo-
rescence, [ RFq (t) = (Ss * Dyg) (t) la réponse impulsionnelle de I'instrument & un Dirac
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temporel (« Impulse Response Function ») pour le couple sd, et G4 la fonction de Green
correspondant au parcours de la lumiére entre la source et le détecteur.

Soient I (Usq) et t(Usq) Uintensité et le temps de vol moyen correspondant a ces
signaux. A l'aide du théoréme de Fubini, on peut montrer que le moment d’ordre 0
d’un produit de convolution est le produit des moments d’ordre 0 des fonctions et que
le moment d’ordre 1 de ce méme produit est la somme des moments d’ordre 1 de ses
fonctions. Ce qui conduit & :

1Um GV x FO x G

sal — 1.13
1(Ug) GS;) (113)
Ggl) G(l) G(l)
tUD) —t(UE) = —= + 74 —24- — —d 1.14
( d) ( d) Ggo) GEIO) Gg(c)l) ( )

On constate que les ratios 1.13 et 1.14 ne dépendent plus de 'IRF de l'instrument !
(um

IEU:jg et tsdmodéle == t( smd> - t( :d)a ne
sont donc plus affectées par les différences de gain, ou de distance entre les différents
couples source/détecteur.

Ces grandeurs, que nous noterons Isqinéorique =

La localisation de I'inclusion est obtenue en quatre étapes :

lére étape. Modéle direct : pour chaque position possible 7, de I'inclusion et
chaque couple source-détecteur sd, nous calculons les deux premiers moments des fonc-
tions de Green Ggo), GEZO), Ggl) et G&l).

2éme étape. Détermination de la concentration en fluorophore : pour chaque
voxel m, nous estimons le coefficient F'©) (7,,) minimisant I'écart entre les intensités
théoriques (fournies par le modeéle des fonctions de Green) et les intensités expérimen-
tales (méthode des moindres carrés pondérés) :

FY = arg (min (xim)) (1.15)
2
X%m _ Z (-[sdmodéle - Isdmesu’re) (116)

var (Isd modéle)

ol Isgmesure désigne le rapport entre l'intensité du signal de fluorescence et celle
du signal de diffusion. L'opérateur var (Isgimodere) représente une modélisation de la
variance de l'intensité obtenue & partir du bruit photonique et des fluctuations du laser.

3éme étape. Détermination de la position de I'inclusion : pour chaque voxel m, nous
calculons la somme des carrés des résidus correspondant a I’écart entre les intensités et
les temps de vols théoriques et expérimentaux.

1 (ISd modele -[sd mesuré)2 1 (tsd modele tsd mesuré)2
2
=2 +35 1.17
2 2 d var (Isdmodéle) 2 var (tsdmodéle> ( )

S, )

avec tygmesure CcOrrespondant a la différence entre le temps de vol moyen du signal
de fluorescence et celui de diffusion.

4éme étape. On applique un seuillage bas sur 3, pour faire apparaitre la locali-
sation la plus probable de I'inclusion.
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1.4 Exemple d’amélioration de la résolution tempo-
relle par les temps de vol en géométrie de réflexion

La figure 1.2 montre la comparaison entre une reconstruction réalisée a l'aide des
seules mesures d’intensité et des mesures de temps de vol moyen. Le systéme mis en
place pour réaliser ces mesures sera décrit page 100. L’inclusion fluorescente se situe
a une profondeur de 2,5 cm d’un milieu absorbant et diffusant de 5 cm d’épaisseur et

. “ L, . . o -1 r -1
simulant les propriétés optiques de la prostate humaine (p, = 0,4cm™", pl = 7em™").

(a)
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o000
5000
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a

F1GURE 1.2 — Comparaison de la localisation d’une inclusion fluorescente réalisée a
I’aide des seules mesures d’intensité et des mesures de temps de vol, en géométrie de
réflexion. Les points bleus correspondent a la position des détecteurs, les points rouges
a ceux des sources. [’échelle de fluorescence reconstruite est en unité arbitraire.

(a) localisation de I'inclusion en utilisant uniquement les mesures d’intensité

(b) localisation de I'inclusion en utilisant uniquement les temps de vol moyens

(¢) utilisation combinée des intensités et des temps de vols.
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Nous constatons que la mesure d’intensité permet une bonne résolution suivant
le plan (X,Y), et que le temps de vol moyen donne une localisation précise suivant
I’axe Z. La combinaison de ces deux informations est donc essentielle pour atteindre
une résolution suffisante pour une application clinique. Une étude plus poussée de la
résolution maximale atteinte sera proposée page 139.

Nous avons donc montré 'apport d’une mesure du temps de vol moyen sur la préci-
sion de localisation d’une inclusion fluorescente dans le cas d’'une géométrie de réflexion.

Dans celui d’une géométrie de transmission, I'apport du temps de vol sur la réso-
lution est moindre car le temps de vol n’est plus directement relié a la profondeur de
I'inclusion. Cet apport a néanmoins été validé et évalué précisément dans le cadre de
la thése de Nicolas Ducros [70].

Pour localiser I'inclusion avec la plus grande résolution possible, nous devons déter-
miner le type de systéme offrant la meilleure précision de mesure de I'intensité et du
temps de vol moyen. Nous allons donc dresser un état de art des systemes de mesure
optique résolus en temps et de leur utilisation pour localiser des inclusions fluorescentes.

1.5 Systémes optiques capables de mesurer I'intensité
et le temps de vol moyen

Il existe trois types de systémes capables de réaliser ce type de mesure avec une
précision temporelle suffisante pour localiser une inclusion dans un tissu épais. Pour
chacun d’entre eux, nous allons briévement rappeler son principe de fonctionnement et
montrer les situations de sa mise en cuvre pour localiser des inclusions fluorescentes.

1.5.1 Systémes basés sur un mono-détecteur et une carte de
comptage TCSPC

Ce type de systéme est largement plus répandu que ceux utilisant des caméras
intensifiées, et depuis trés longtemps car elles servent couramment pour les mesures de
radioactivité. La figure 1.3 montre son principe de fonctionnement.

Fluo Photomultiplicateur Carte TCSPC Organigramme des
temps de vol
LU N g
/\/\/N ”M [ Amp CFD start
X NN\

TAC
PC LE Dy An

/\/\,N‘ PD H Retard réglable }—‘7 stop
Référence

(laser)

temps

FIGURE 1.3 — Schéma d’un systéme reposant sur une détection par photomultiplicateur
et sur une carte de comptage résolue en temps TCSPC.

Ces systémes comprennent généralement autant de détecteurs que de points de me-
sure, un dispositif d’amplification et une ou plusieurs cartes TCSPC. Les détecteurs
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peuvent étre des photomultiplicateurs, des photodiodes & avalanche (SPAD), ot méme
éventuellement des galettes de micro-canaux (MCP). Lorsqu'un photon de fluorescence
provenant du tissu étudié heurte la photocathode (PC) du détecteur, un électron est gé-
néré, avec une probabilité correspondant au rendement quantique de la photocathode 7.
Chaque électron génére une gerbe d’électrons collectée par une anode. Cette impulsion
électronique est amplifiée et envoyée dans une carte TCSPC.

Dans cette carte, un discriminateur a fraction constante (CFD) élimine les impul-
sions d’amplitude insuffisante. Chaque impulsion sélectionnée déclenche le « start » d’un
convertisseur temps-amplitude. Une rampe de tension est alors générée jusqu’a la récep-
tion d’un signal « stop » provenant de la référence (le laser). L’amplitude de la rampe
est donc proportionnelle & I’écart entre les signaux « start » et « stop ». Un convertis-
seur analogique numérique (CAN) transforme cette amplitude en un mot de 12 bits, ce
qui permet de classer le photon détecté dans I'un des 4095 canaux temporels. Chaque
nouveau photon détecté incrémente 'un des canaux temporels en fonction de son temps
de vol et on obtient, aprés un nombre d’événements suffisant (typiquement 10° coups)
un histogramme représentatif de la distribution temporelle du signal de fluorescence.

Utilisation d’un systéme TCSPC pour localiser des inclusions fluores-
centes.

Un systéme destiné a l'imagerie du petit animal a été développé par la société
Advanced Research Technologies (ART, Canada). Son originalité vient du déplacement
de I'objectif qui autorise un balayage simultané du point source et du point de détection.
Ce dispositif présente ’avantage considérable de ne nécessiter qu’un seul détecteur et
qu’une seule carte de comptage, tout en autorisant un balayage complet du petit animal,
comme le ferait un scanner de compact disc par exemple. On notera également que ce
systéme est en géométrie de réflexion.

Ce dispositif, malgré son originalité, souffre d’un inconvénient : la distance entre la
source et le détecteur est toujours la méme, ce qui limite la profondeur d’investigation.
En effet, il est souvent admis que lorsque la distance entre source et détecteur est courte,
le signal prédominant est celui provenant des couches de faible profondeur. Dans le cas
ou cette distance est plus grande, on peut au contraire accéder a des informations sur
les tissus profonds.

Plus récemment, un autre systéme préclinique développé conjointement par 1’Uni-
versité de Taijin, le Laboratoire d'ITmagerie et de Neurosciences Cognitives (Université
de Strasbourg/CNRS) et une université japonaise |72|, permet une localisation d’in-
clusion fluorescente couplée a une mesure de durée de vie. Ce systéme a été validé sur
fantome en géométrie « slab ».

Une équipe du Polytecnico de Milan [73] propose un systéme de mammographie pré-
sentant la particularité d’acquérir simultanément le signal de fluorescence en réflexion
et en transmission. Ceci est rendu possible par deux ensembles de détection coaxiaux
comprenant chacun une lentille et un photomultiplicateur, et placés de part et d’autre
du milieu diffusant, de géométrie « slab ». Une translation de cet ensemble de détection
permet de balayer la totalité de I’échantillon. Toutefois, des essais réalisés sur fantome
ont permis de quantifier la résolution de ce dispositif & 3 mm pour une épaisseur de
2 c¢m, ce qui ne constitue guére une amélioration par rapport aux résultats obtenus en

93



continu.

1.5.2 Systémes basés sur une caméra rapide intensifiée (HRI)

La figure 1.4 montre le principe de fonctionnement d’une caméra rapide intensifiée.
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FIGURE 1.4 — Mesure d’une distribution temporelle & ’aide d’'une caméra rapide in-
tensifice (HRI).

Celle-ci est composée d’une galette de micro-canaux (MCP), d’'un écran de phos-
phore (Ph) d'une optique et d’une caméra CCD. Le MCP est constitué d’une matrice
de capillaires en verre, montés en paralléle et formant un disque mince. Chaque canal,
de diamétre compris entre 6 et 20 microns, se comporte comme un photomultiplicateur.
Les gerbes d’électrons créées dans les différents canaux sont transformées en photons
visibles sur I’écran de phosphore. Cette image est alors numérisée par une caméra CCD
qui est reliée a I’écran par un « taper » de fibres, ou par un systéme optique.

Pour obtenir une information sur le temps d’arrivée des photons, la tension entre la
photocathode et le MCP est activée pendant un intervalle de temps typique de 300 ps.
Durant cet intervalle de temps, les électrons générés par la photocathode sont amplifiés.
En dehors, le champ électrique n’est pas suffisant pour les arracher a la photocathode.
En jouant sur un dispositif de retard électronique entre le signal de synchronisation
(laser) et la tension appliquée a la porte, on peut balayer I'axe du temps, et acquérir
des images en différents points de celui-ci. On peut ainsi obtenir, pour chaque pixel de
I'image, une distribution temporelle du signal mesuré.

Certains constructeurs de HRI proposent, en plus d’un mode de fenétrage conven-
tionnel, un autre mode d’utilisation appelé « GOI » (pour « Gated Optical Tmager »)
permettant de réduire la largeur de la porte. Typiquement, dans ce mode, on peut res-
treindre la fenétre a 50 ps, mais c’est au détriment de la cadence d’acquisition qui passe
de 100 MHz a seulement 1 MHz.

Utilisation d’une caméra rapide intensifiée pour localiser des inclusions

fluorescentes.
Un systéme préclinique a été développé en 2008 par 'université de Harvard [34]. La
caméra rapide est composée d'un bloc HRI et d'une caméra CCD séparée. L’originalité
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de ce dispositif utilisé en géométrie de transmission est de permettre des mesures de
durée de vie de fluorescence. En effet, la méthode consiste & comparer les distributions
temporelles mesurées avec un modéle de déclin & plusieurs exponentielles. Puis, les
temps de déclin de fluorescence obtenus sont utilisés comme données d’entrée pour la
reconstruction du rendement de fluorescence dans le tissu. Ce systéme n’a toutefois pas
été utilisé pour des mesures sur des tissus de plus grande épaisseur.

Un deuxiéme systéme basé sur une caméra rapide intensifiée a été développé en
2009 par le Polytecnico de Milan [74]|. Ce systéme, fonctionne en transmission et en
géométrie cylindrique. La distribution temporelle est obtenue en réglant le retard de la
porte & quatre valeurs différentes. Les auteurs reconnaissent qu’il serait préférable de
réaliser un plus grand nombre de points de mesure temporels, mais ne précisent pas le
nombre optimal.

Une équipe de la Washington University School of Medicine a récemment développé
un tomographe pour le petit animal permettant de mesurer des durées de vie de fluo-
rescence |75]. Tenant compte des essais précédents, il a retenu un systéme de caméra
rapide intensifiée et une géométrie d’acquisition en transmission qui permet d’obtenir
des mesures « plus rapides et plus flexibles ». .a méthode de localisation est en revanche
basée sur une analyse fréquentielle des signaux temporels, et notamment au déphasage
entre la lumiére laser et le signal de fluorescence détecté. Cette méthode, si elle permet
de simplifier la durée d’acquisition, comporte une perte d’information temporelle par
rapport a la mesure d’une distribution compléte.

Les laboratoires utilisant une caméra rapide intensifiée sont toujours trés actifs : en
2010, un nouveau systéme, basé sur un éclairage pulsé et structuré spatialement a été
proposé par le Rensselaer Polytechnic Institute pour I’application au petit animal [76].

En résumé les systémes dédiés a la mesure de fluorescence basés sur un HRI ont
tous été appliqués & des tissus de faible épaisseur (petit animal), le plus souvent en
géométrie de transmission. Les acquisitions sont effectuées avec une fenétre temporelle
de largeur minimale et un nombre de point de mesure temporels fixé arbitrairement.
Nous verrons qu’il est possible d’optimiser ces paramétres.

Systemes hybrides MCP/TCSPC.

On notera également l'existence de systémes composés d'un MCP spécial dont
I’anode est composée de plusieurs segments indépendants. Chaque segment de I'anode
est relié¢ & une chaine de comptage, ce qui permet de réaliser des mesures en plusieurs
points a partir d’un seul détecteur. C’est le cas, par exemple, du systéme MONSTIR, [77]
consacré a 'imagerie endogéne du cerveau prématuré et développé par I'University Col-
lege of London (UCL). Dans ce systéme, la détection est réalisée par 4 MCP possédant
chacun 8 anodes pour un total de 32 points de détection. Les 32 signaux sont analy-
sés par 32 chaines de comptage indépendantes composées d’un pré-amplificateur, d’un
discriminateur a fraction constante et d’un analyseur de temps de précision 1 ps. On
notera que dans ce systéme, les auteurs n’utilisent pas la possibilité de piloter la tension
du MCP pour réaliser un fenétrage temporel. Cette solution, bien qu’elle permette 32
points de mesure, se rapproche plus des solutions combinant photomultiplicateurs et
cartes TCSPC que d’une solution HRI puisque le fenétrage temporel est délaissé au
profit d’une carte TCSPC.

95



1.5.3 Caméras a balayage de fente

Les caméras a balayage de fente, ou « streak cameras », sont le troisiéme type de
détecteur pouvant réaliser des mesures résolues en temps. Elles comportent en entrée
une photocathode transformant les photons en électrons. Chaque photo-électron généré
est accéléré, puis passe entre deux plaques créant un champ électrostatique modulé en
accord avec la périodicité du signal. Les électrons sont déviés par ce champ avec un angle
dépendant de leur temps de vol. Un écran de phosphore renvoie une image dont 1'un
des axes correspond aux temps de vol. L’autre axe peut permettre d’observer plusieurs
points de détection simultanément, ou encore de réaliser des mesures spectrométriques,
en insérant un objet diffractant dans le chemin optique.

Plusieurs publications |78, 79, 80| ont montré 'intérét de ce type de détecteur pour
la tomographie. Elles permettent en effet de réaliser simultanément une mesure spec-
trale et temporelle. Toutefois, leur prix trés élevé et leur difficulté de mise en ceuvre
(calibration temporelle notamment) ont pour I'instant limité leur emploi a des preuves
de concepts.

1.6 Problématique : quel systéme pour localiser avec
précision et en profondeur une inclusion fluores-
cente ?

Au cours de cette étude bibliographique, nous avons constaté que les auteurs pro-
posent des systémes basés sur 'un des deux systémes « phares » de la mesure résolue en
temps : caméra HRI ou chaine TCSPC. Les articles cités proposent une caractérisation
poussée de la solution instrumentale proposée, notamment son bruit, sa sensibilité et sa
reproductibilité. Toutefois, ils argumentent rarement sur le choix de tel systéme plutot
que de tel autre. Ils ne précisent pas le lien entre la résolution temporelle du détecteur,
sa sensibilité et la précision de localisation des inclusions fluorescentes.

Certains [72, 81, 82| estiment que les systémes basés sur un ou plusieurs photomul-
tiplicateurs et cartes TCSPC sont plus sensibles et mieux résolus que ceux basés sur
des caméras rapides intensifiées. Leur argumentation repose sur la largeur des canaux
temporels dans lesquels sont triés les photons (typiquement de 1 ps) qui est plus étroite
que la largeur de porte du HRI. Ceux-ci considérent que les caméras rapides intensifiées
doivent étre réservées aux applications nécessitant un nombre important de points de
détection, ou du moins, une mesure simultanée en chacun de ces points.

D’autres [34, 74, 77|, estiment au contraire que les caméras rapides intensifiées
offrent une meilleure résolution temporelle que les photomultiplicateurs individuels.
Ils se basent pour cela sur la mesure de I'IRF des galettes de micro-canaux dont la
largeur typique, 60 ps, est nettement plus fine que celle des PMT rapides (typiquement
150 ps).

Nous allons donc chercher a déterminer quel systéme (HRI ou TCSPC) permet de
réaliser les mesures d’intensité et de temps de vol moyen les plus précises. Pour cela,
nous tacherons de répondre aux deux questions suivantes :
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1. Quelle sensibilité peut offrir chacune des deux chaines de mesure ? La sensibilité
est importante & deux titres : d'une part elle détermine la précision de mesure de
Iintensité, mais également la profondeur d’investigation. Nous verrons en outre
qu’elle a également un impact sur la précision de mesure du temps de vol moyen
et donc la résolution suivant 7.

2. Quels sont les critéres instrumentauzr qui déterminent la précision de mesure du
temps de vol moyen 7 S’agit-il de la largeur de 'IRF du détecteur - ce qui irait
en faveur des solutions de type HRI - ou bien de la finesse des canaux temporels
apportés par la solution TCSPC? Comment la largeur de la fenétre temporelle
du HRI influe-t-elle sur la précision de mesure du temps de vol ?

Aprés avoir apporté une réponse a ces questions, nous tacherons de déterminer les
parametres d’acquisition optimauz en fonction de 'application visée.

Enfin, nous montrerons comment ces résultats peuvent étre mis en pratique pour
réaliser le détecteur optimal répondant a une problématique clinique concréte : I’amé-
lioration du diagnostic du cancer de la prostate par tomographie optique résolue en
temps.
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Chapitre 2

Comparaison de la sensibilité d’un
HRI et d’une chaine TCSPC

Nous définissons la sensibilité comme la capacité de la chaine & restituer les événe-
ments mesurés (intensité lumineuse mesurée ou photons comptés) indépendamment du
bruit éventuellement généré par la mesure.

Il n’est pas aisé de comparer la sensibilité de ces deux chaines, car 'une fonctionne
en mode de comptage, alors que l'autre se rapproche d’une mesure analogique. Le
niveau de gris obtenu sur une image prise par un HRI est en effet proportionnel au
nombre de photons collectés, mais ne correspond pas a un photo-événement discret.
Pour comparer la sensibilité des deux chaines de mesure, nous retenons comme critére le
rendement quantique (nombre moyen d’électrons générés a partir d’un photon incident)
et la détectivité (flux minimum détectable compte-tenu des diverses sources de bruit).

2.1 Evaluation de la sensibilité de la chaine de comp-
tage TCSPC

2.1.1 Chaine TCSPC utilisée pour la comparaison

Pour caractériser la sensibilité de la chaine TCSPC, nous avons mis en place un
banc comprenant un laser femto-seconde et quatre voies de détection TCSPC.

La source de lumiére est un laser titane-saphir produisant des pulses de 150 fs a
une cadence de 80 MHz. La longueur d’onde est réglée a 775 nm. La puissance en
sortie de fibre est atténuée jusqu’a atteindre une valeur moyenne de 30 mW corres-
pondant & ’Exposition Maximale Permise (EMP) cutanée définie par la norme euro-
péenne NF-EN-60825-1/A2. La lumiére laser est injectée dans une fibre d’excitation
dont D'extrémité est positionnée en face d’une des six fibres d’excitation au moyen
d’une platine motorisée. La lumiére de fluorescence est alors prélevée dans le milieu
par quatre fibres optiques en plastique (diamétre intérieur 1 mm) puis filtrée a I'aide
d’un filtre Notch, d’un filtre interférentiel et d’'un filtre coloré. L.a détection est réalisée
par quatre photomultiplicateurs rapides (Hamamatsu H5773-20) équipés de photoca-
thodes S20 (sodium-potassium-antimoine-césium) dont le choix répond a un compromis
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entre résolution temporelle et sensibilité dans le proche infrarouge. La sortie des pho-
tomultiplicateurs est connectée a une carte TCSPC 4 voies (Becker&Hickl SPC-134).
La figure 2.1 montre le dispositif expérimental.

Fibres de
détection i
~ Sélection de
la fibre
Optique d’excitation
et filtres
! Objectif
PMT
Platine
Vers la carte femtlt_)zzlca::)nde
TCSPC

FIGURE 2.1 Chaine TCSPC a quatre voies utilisée pour notre comparaison de la
sensibilité.

2.1.2 Rendement quantique

Le rendement quantique 1 du photomultiplicateur peut étre déduit simplement de la
sensibilité de la photocathode (Sc = 78 mA /W étalonnée en usine par le constructeur).
La relation liant S¢ a n est la suivante : S =7 X %

Apreés application d’un facteur correctif di a la longueur d’onde, on obtient le ren-

dement quantique & 800 nm :
n=10,029 (2.1)

Par conséquent, seulement 3% des photons incidents générent une impulsion élec-
trique en sortie du photomultiplicateur. Nous avons également estimé le nombre de
photo-événements perdus en raison du systéme de comptage TCSPC a 10%, ce qui
améne Defficacité de comptage du systéeme TCSPC a 2,6%.

2.1.3 Détectivité

On définit la détectivité comme le plus faible flux pouvant étre détecté par la chaine
de comptage. On peut I'estimer en calculant le flux lumineux qui serait nécessaire pour
générer un signal équivalent au niveau du bruit de la mesure. Le courant d’obscurité
étant un phénomeéne non aléatoire, il peut étre soustrait au signal et ne limite donc
pas la sensibilité. On s’intéresse donc exclusivement & sa composante aléatoire : le bruit
d’obscurité.
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Pour I’évaluer, nous mesurons ’écart type sur le nombre de coups mesurés par le
photomultiplicateur dans le noir complet. La détectivité d s’obtient en corrigeant cet
écart type du rendement quantique 7, ce qui donne : d = 266 photons/s.

2.2 Evaluation de la sensibilité du HRI

2.2.1 Banc HRI utilisé pour la comparaison

Pour comparer objectivement les deux bancs, la source de lumiére pulsée est iden-
tique a celle qui est utilisée pour la caractérisation du TCSPC. De plus, leurs photoca-
thodes sont constituées du méme matériau (type S20).

Le banc HRI (figure 2.2) est composé d'un MCP et de son écran de phosphore
(Kentech Instruments), ainsi que d’une caméra CCD identique a celle que nous avons
utilisée en tomographie continue, dont la caractérisation figure page 147. L’image for-
mée par Pintensificateur sur ’écran de phosphore est reprise par un systéme optique
de grandissement unitaire comme le montre la figure 100. Les autres composants du
systéme sont identiques a ceux de la chaine TCSPC.

B e & = a s = = &R

FIGURE 2.2  Photographie du banc d’imagerie par caméra rapide intensifice (HRI)
utilisé pour notre comparaison de la sensibilité.

2.2.2 Rendement quantique du HRI

Contrairement au photomultiplicateur, la sensibilité de la photocathode du HRI
n’a pas été étalonnée en usine. Il est néanmoins possible de déterminer le rendement
quantique en nous basant sur une approche statistique similaire a celle qu’on utilise pour
déterminer le gain électronique d’une caméra. En effet, si m est I'intensité mesurée par
un pixel de la caméra (exprimée en niveaux de gris) pour un certain flux lumineux
incident ¢, alors on peut écrire :

m=1.q.¢ (2.2)

avec 1 le rendement quantique de la photocathode, et ¢ le gain électronique exprimé en
niveaux de gris par photoélectrons.
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Si I'on prend la variance des deux termes de I’équation 2.2, on obtient :

var (m) = ¢*var (n.¢) (2.3)

n.¢ correspondant aux photoélectrons générés par la photocathode, sa variance
vaut 7.¢ dans le cas d’un bruit poissonnien. On obtient donc :

var (m) = ¢*.n.¢ (2.4)

De la combinaison des équations 2.2 et 2.4, nous déduisons I'expression du gain

électronique du HRI :
.= var (m) (2.5)
m
q peut donc étre obtenu expérimentalement en faisant varier le flux lumineux de
maniére a tracer la droite var (m) en fonction de m et en calculant son coefficient
directeur. Le rendement quantique du HRI peut alors étre obtenu a partir d’un point

quelconque de cette droite, grace a la relation :

_m
g

Pour évaluer expérimentalement le rendement quantique du HRI, nous mesurons
sa réponse a un flux lumineux généré a I'aide du dispositif de caractérisation décrit
page 147. Le coefficient directeur de la droite var (m) = f(m) nous permet de dé-
duire ¢ &~ 1. Pour remonter a la valeur de 7, nous devons convertir le flux lumineux
généré au niveau de la photocathode en photons par pixel et par seconde. A 'aide d’'un
puissancemétre et connaissant le grandissement du systéme (0,0331 mm/pixel) , nous
déduisons le flux lumineux correspondant a chaque pixel :

n (2.6)

N = 6,31.10* photons.s~! (2.7)

A ce flux correspond un signal de 1820 niveaux de gris pendant 100 ms, soit m =
18200 niveaux.s~t. A T'aide de I’équation 2.6, on en déduit le rendement quantique du
MCP :

n =~ 3% (2.8)

Le rendement quantique du MCP est donc trés proche de celui du photomultiplica-
teur de la chaine TCSPC, ce qui est cohérent avec la composition chimique similaire de
leurs photocathodes respectives. Toutefois, la conversion électrons-photons qui a lieu
dans I’écran de phosphore dégrade le rendement global de la chaine, ce qui augmente
I'influence du bruit photonique, comme nous le verrons page 2.2.4.

2.2.3 Proportion de photons non comptabilisés par le fenétrage
temporel

Dans la section précédente, nous avons caractérisé la sensibilité du HRI a l'aide
d’une source de lumiére continue, et pour une fenétre temporelle de largeur infinie,
c’est a dire ouverte en permanence. Or, pour obtenir une distribution temporelle d'un
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signal de fluorescence généré par un laser impulsionnel, on n’intégre les photons que
pendant un intervalle de temps L compris entre 50 et 500 ps pour chaque cycle du
laser. Par conséquent, une partie des photons « utiles » n’est pas comptabilisée par le
systéeme de détection.

Pour évaluer cette perte, nous allons modéliser analytiquement la proportion de
photons effectivement inclus dans la porte temporelle de largeur L. Si nous faisons
I’hypothése que la fenétre temporelle peut étre représentée par une fonction « porte »
parfaite ', alors la probabilité p (L, T") pour qu'un photon atteigne le détecteur dans une
porte temporelle de largeur L et de retard I s’écrit :

p(L,T) = - N (t).recty, (t —T")dt (2.9)

—00

avec N (t) désignant la densité de probabilité d’arrivée des photons et recty, (t — I)
la fonction porte centrée en I' et de largeur L.

En utilisant la parité de la fonction porte recty (I' —t) = recty (t —I'), I'expres-
sion 2.9 correspond a un produit de convolution :

p(L,T) = N % recty, (T') (2.10)

Pour obtenir la distribution temporelle, on fait généralement varier réguliérement
le retard I'. Le nombre de photons N collectés durant ce processus de balayage s’écrit
donc :

N = G.tewp. (N xrecty) (k.0t) (2.11)

M~

k=1
avec ¢ le nombre de photons incidents par seconde, t.,, le temps d’intégration a
chaque point de mesure et dt le pas d’espacement temporel (retard) entre deux mesures.
Si le balayage temporel couvre toutes les valeurs non nulles de la fonction N xrecty,
alors la somme 2.11 est égale a4 la somme infinie suivante :

“+oo

N =" ¢tey. [N xrecty] (k.0t) (2.12)
k=1

En reprenant la formulation intégrale du produit de convolution, on peut écrire :

400
N=> ¢tey. {
k=1

En écrivant 'intégrale suivant ¢ sous la formulation de Riemann, on obtient :

B (t) .recty (t — k.ot) dt} (2.13)

—0o0

+o00 +o0o
N=> ¢tesy. [Z N (t) .recty, (t — k.6t) dt] (2.14)
k=1 t=1

1. La validité de cette hypothése sera montrée page 119.
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A T'aide du théoréme de Fubini, on peut permuter ces deux sommes :

+o0o “+oo
N =Gty > N (t)dt. Y recty (t — k.t) (2.15)
t=1 k=1

La fonction porte est paire et son intégrale est invariante par translation. On peut
donc simplifier en :

+oo +o00
N = Gteap. > N (t)dt.y recty (k.0t) (2.16)
t=1 k=1

Comme N (t) est une densité de probabilité, la premiére somme équivaut a une
intégrale de valeur 1.

En multipliant le numérateur et le dénominateur de la deuxiéme somme par dt, on
voit apparaitre I'intégrale de la fonction rect; (k.dt) suivant k. Cette intégrale vaut L,
ce qui permet de déterminer une expression simple du nombre de photons collectés :

_ Qteap-L

N ot

(2.17)

On peut en déduire que :
le nombre de photons collectés est proportionnel a la largeur de la porte, méme a
l'issue d’un balayage complet, ce qui n’était pas évident a priori
ce nombre est également proportionnel au temps d’exposition par point de ba-
layage et inversement proportionnel au pas de déplacement temporel de la porte.
Ceci peut s’interpréter de la facon suivante : si le pas de déplacement temporel de
la porte est plus fin, le nombre de points de mesure sera plus grand. Le nombre
de photons collectés sera donc plus important

— toutefois, cette augmentation du nombre de points de mesure se fera au détriment
du temps d’exposition total qui deviendra alors :

t — tmi
te:z:pototal = tea:p X s T (218)

ot

avec toyn et tne, désignant les bornes de la distribution temporelle étudiée.
En combinant les expressions 2.17 et 2.18, on obtient la proportion de photons détectés :

¢détectés _ N _ L
¢ 75ezrpo total-g25 (tmam - tmzn)

(2.19)

Ainsi, la proportion de photons détectés par un HRI lors de la mesure d’une distri-
bution temporelle compléte correspond au rapport entre la largeur de la fenétre L et la
plage temporelle sur laquelle cette distribution temporelle s’étend.

Il s’agit d’un résultat important que nous serons amenés a utiliser fréquemment dans
ce chapitre. Il convient donc de s’assurer de la validité de la modélisation précédente et
de ’équation qui en découle.

Pour cela, nous réalisons une simulation de la proportion de photons effectivement
situés dans une fenétre temporelle rectangulaire, en nous basant sur les conditions
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suivantes : propriétés optiques du sein, inclusion a 1 ¢m de profondeur, géométrie de
réflexion, distance source-détecteur de 1 cm.
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FIGURE 2.3 — Proportions de photons détectables, c’est a dire situés dans la fenétre
temporelle du détecteur, en fonction du retard de cette porte.

La figure 2.3 montre la proportion de photons effectivement situés dans une fenétre
temporelle de largeur 300 ps en fonction du retard I'. Le choix d’une largeur de 300 ps
correspond aux spécifications de la fenétre temporelle mise en ceuvre dans ce chapitre.
On reconstruit la distribution temporelle en faisant varier le retard de la porte selon un
pas régulier de 50 ps. Nous constatons que dans le meilleur des cas, lorsque le retard
correspond au maximum de la distribution temporelle, seulement 25% des photons sont
situés dans la fenétre temporelle. Pour évaluer précisément la proportion de photons
effectivement détectés durant la totalité du balayage, nous calculons la moyenne des
valeurs de la figure 2.3 :

(¢détcctés

¢

Dans l'exemple précédent, seulement 7,5% de photons sont comptabilisés par le
détecteur en raison du fenétrage. Nous pouvons a présent vérifier la validité de la for-
mule 2.19 sur le cas précédent :

étectés 300
(M) = —=0,075 (2.21)
théorique

) = 0,0748 (2.20)
simulé

o 4000

Nous constatons une trés bonne correspondance entre la valeur théorique obtenue a
I’aide de la formule analytique 2.19 et la simulation, ce qui valide cette équation.

La proportion de photons collectés durant une acquisition compléte est indépendante
du pas de balayage choisi.

On pourrait penser qu’'un pas de balayage temporel plus fin diminue la proportion
de photons collectés en multipliant le nombre de points de mesure. La formule 2.19
montre qu’il n’en est rien. En réalité, méme si on multiplie le nombre de points de
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mesure, la proportion de photons collectés sera uniquement dépendante de la largeur
de la porte et de celle de la plage de mesure #,,40 — tinin-

Pour vérifier cette idée, nous avons simulé la proportion de photons effectivement
collectés par une porte pour différents pas de balayage temporel. Le résultat obtenu
pour trois largeurs de porte différentes est présenté sur la figure suivante :

0.14 T T . : ; : . : :
I

012k i
o
Bl
=
5 01F |
=
(=1
[}
o
S 003k i
=]
=
o 006 i
p largeur porte 300 ps
=
S 0041 largeur parte 400 ps | |
g largeur porte 500 ps
o

002k i

n] 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 10 20 30 40 50 =i 70 50 90 100

Pas de réglage du retard (ps)

FIGURE 2.4 — Proportion de photons détectés par un HRI en fonction du pas de
balayage temporel (retard) pour 3 largeurs de porte temporelle (300, 400 et 500 ps).

Les courbes obtenues sont globalement constantes, ce qui confirme la formule 2.19
page 103. La trés faible croissance des courbes s’explique par un effet de bord aux
positions ot la porte est placée aux extrémités de la distribution temporelle.

On constate également que la proportion de photons collectés est proportionnelle a
la largeur de la porte, ce qui est également tout a fait en accord avec I’équation 2.19.

2.2.4 Détectivité du HRI

Dans le cas d’un ensemble constitué d'une galette de micro-canaux (MCP), d'un
écran de phosphore et d'une caméra CCD, on est en présence d’un plus grand nombre
de sources de bruits que dans le cas de la chaine TCSPC :

1. bruits photoniques liés aux flux lumineux arrivant sur la photocathode et sur la
caméra CCD

2. bruits d’obscurité issus de la photocathode et de la caméra CCD
3. bruit électronique lié a la numérisation par la caméra CCD.

Pour évaluer les bruits (2) et (3), nous réalisons une mesure sur une soustraction
d’images de noir, obtenues en coupant la source de lumiére. En faisant varier le temps
d’exposition, on peut distinguer le bruit électronique, invariant, des bruits d’obscurité
dont la variance est proportionnelle au temps d’exposition.

La figure 2.5 montre le résultat obtenu en mesurant I'écart type sur la différence
entre deux images de noir. On procéde ainsi pour éliminer I'influence éventuelle d’une
différence de sensibilité spatiale du capteur.
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FIGURE 2.5 — Variance mesurée sur la différence entre deux images acquises dans

I’obscurité.

(a) représente la courbe obtenue pour la caméra seule (tension du HRI fixée a 0V)

(b) représente la courbe obtenue pour l'ensemble constitué de la caméra et du MCP
réglé a sa tension d’amplification de référence.

La courbe (b) croit plus rapidement que (a), donc le bruit photonique lié au courant
d’obscurité du MCP domine celui de la caméra. On estime la variance du courant d’obs-
curité du MCP & 24 électrons/s. En revanche, I'ordonnée & l'origine de (b) différe peu
de celle de (a), donc le MCP n’augmente pas le bruit de lecture de fagon significative.
A T'aide des résultats obtenus précédemment, on peut évaluer la détectivité d du HRI
(nombre de photons minimum détectables) :

24t6$ 1) + 5 tmax - tmm
i ot ( ) (2.22)
n L

Pour une distribution temporelle typique d’amplitude ¢,,4: —tmin = 4 ns, une largeur
de porte de 300 ps et un temps d’exposition par point de 100 ms, cela correspond

approximativement a 3540 photons.s™1.
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2.3 Bilan comparatif de la sensibilité des deux sys-
témes

Nous venons d’évaluer la sensibilité et la détectivité de chacun des deux systémes.
Elles sont résumées dans le tableau suivant :

‘ H chaine TCSPC H HRI* ‘

Rendement quantique 2,9% 3%
Photoévenements comptabilisés 90 % 7,5%
Détectivité (flux minimum détectable) 266 3540

* valeurs pour une distribution temporelle typique d’amplitude %,,q. — tmin = 4ns et une largeur
de porte de 300 ps.

La sensibilité au sens de la conversion photons/électrons est donc identique pour les
deux systémes, et limitée par le seul rendement quantique de la photocathode.

Toutefois, le systéme de fenétrage temporel du MCP requis pour remonter a la distri-
bution temporelle diminue la proportion de photons collectés par le HRI dans une pro-
portion qui dépend de I"amplitude de la distribution temporelle mesurée (¢maz — tomin)
et de la largeur de la porte L. Pour une largeur de fenétre temporelle typique de 300 ps
et une inclusion située & 2 cm de profondeur, le HRI collecte en moyenne quinze fois
moins de photo-électrons que la chaine TCSPC, ce qui le pénalise pour les applications
impliquant un signal de fluorescence trés faible.

Pour améliorer la sensibilité du HRI, nous pouvons envisager d’augmenter la largeur
de la porte temporelle L. En diminuant la perturbation induite par le bruit photonique,
cela permettrait non seulement d’ameéliorer la précision de mesure de l'intensité mais
aussi celle du temps de vol moyen comme nous le verrons dans le chapitre 3 (voir éq 3.6
page 109).

Cependant, une fenétre plus large élargirait également la distribution temporelle,
ce qui pourrait aussi avoir une conséquence négative sur la précision du temps de vol
mesuré. Nous montrerons dans le chapitre 4 qu’il est possible d’optimiser L pour obtenir
la meilleure précision possible sur les temps de vols.
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Chapitre 3

Comparaison de la précision de mesure

du temps de vol moyen determiné par
un HRI et par une chaine TCSPC

3.1 Distinction entre la résolution temporelle du sys-
téme et l'incertitude sur la mesure des temps de
vol moyens

On caractérise généralement la résolution temporelle d’un systéme en mesurant sa
réponse a un Dirac temporel (IRF pour Impulse Response Function). La largeur a mi-
hauteur de I'IRF donne une estimation fiable de la résolution temporelle. Toutefois,
nous allons montrer que ['IRF ne constitue pas une limite a la précision de mesure des
temps de vol moyens.

Dans un premier temps, nous allons donc analyser les sources d’incertitude sur la
mesure du temps de vol moyen. Nous verrons que ces sources ne sont pas les mémes
selon que la mesure temporelle est réalisée par un systeme TCSPC ou par une fenétre
temporelle, ce qui est le cas de la caméra rapide intensifiée.

Afin de comparer les deux systémes dans des conditions équivalentes, nous fixons
comme paramétre constant le nombre de photons recus N pendant le temps d’acqui-
sition de la totalité de la distribution temporelle. Dans le cas de la caméra rapide
intensifiée, N correspond a la somme des photons recus pour chaque point de mesure.

3.2 Incertitude de mesure des temps de vols par chaine
de comptage TCSPC

Nous cherchons donc a évaluer 'amplitude de la dispersion statistique sur la mesure

trié dans un canal temporel ¢;. Aprés un certain temps d’acquisition, 'expérimentateur
obtient un histogramme composé de N; photons rangés dans des canaux temporaux
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t;. La formule du calcul du temps de vol moyen pour une distribution continue (voir
équation 1.1 page 87) prend donc la forme discréte de 'équation 3.1 :

K
K Nt

Zfil N;

avec IV; le nombre de photons compté dans le canal temporel , et K le nombre de
canaux temporels.

Pour simplifier, on notera N = Zfil N; le nombre total de photons comptés.

Pour déterminer I'expression de la variance de < t > en fonction de I'incertitude sur
le nombre de photons collectés dans chaque canal, on utilise la loi de propagation des
incertitudes 3.2. La variance d’une fonction f (xy, 2o, ..., x,) de n variables aléatoires x;
est donnée par :

n—1 n ) a
) 22 Z ai Py’ cov (4, 2;) (3.2)

=1 j=i+1

a;:i<

Pour appliquer la formule 3.2 au temps de vol défini par I'équation 3.1, on doit
évaluer la dérivée partielle de < t > suivant N;

o<t> U (Zf; Ni) B <Zfi1 Ni % ti) Lo <>
oN; (Zfil Ni>2 - N

En appliquant la formule 3.2 avec les dérivées partielles données par 3.3, on obtient :

(3.3)

K
1
Uit> N2 Z (ti—<t>) UNZ-)2 (3.4)
i=1

Dans I'hypothése d’un bruit gaussien, I’écart type du nombre de photons compta-
bilisés dans le canal temporel d’indice 4 s’écrit : oy, = +//N;. D’ou :

t—<t>)

(3.5)

<t> -

|
||Mw

Or, Zfil M”_TW correspond a I’écart moyen entre le temps d’arrivée des pho-
tons et le temps de vol moyen. Cet écart moyen est proportionnel a la largeur de la
distribution temporelle des temps de vol. Pour simplifier les calculs, nous la noterons
AT. L’incertitude sur la mesure des temps de vol par une chaine TCSPC prend donc

la forme donnée par I’équation :
9 AT?

Ot = 3 (3.6)
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Influence de ’IRF du systéme TCSPC sur 'incertitude de mesure
des temps moyens

Nous avons vu que la méthode de localisation prend en compte I'écart entre le temps
de vol moyen du signal de fluorescence et celui du signal de diffusion : ¢,y = ¢ (UZ) —
t (UZ,) (voir page 90). Cette approche nous dispense de mesurer I'IRF du systéme pour
corriger les erreurs systématiques (offset) dies au délai de propagation dans les fibres
optiques et dans le détecteur. Par conséquent, les seules sources d’incertitude sur la
mesure du temps de vol moyen sont celles qui mettent en jeu des phénoménes aléatoires.

L’incertitude sur t,4; correspond a la somme quadratique des incertitudes sur le
temps de vol de fluorescence et celui de diffusion. Nous en déduisons que [’incertitude
sur la mesure du temps de vol d’un photon unique s’écrit :

2 _ (.2 2 2 2
Oct> = (Upropagation + USyStéme)fluorescence + (Upropagation + USyStéme)diffusion (37)

2 , L. . . oy
Le terme 0, 05ati0n dépend des caractéristiques physiques du milieu, de la profondeur

de I'inclusion et du déclin de fluorescence dans le cas de la mesure de fluorescence.
agystéme correspond a la distribution statistique des temps d’arrivée des photons due
au systéme de mesure. Il s’agit donc de la résolution temporelle du systéme. Celle-ci est
caractérisée par la largeur de 'IRF de I'instrument qui entraine un élargissement de la
distribution temporelle des photons autour du temps moyen. L’écart au temps moyen
mesuré pour chaque signal (fluorescence et diffusion) devient donc :

= AT?

propagation

AT?

mesuré

+ AT?p (3.8)

Etant donné qu’on ne s’intéresse pas au temps d’arrivée d’un photon unique mais
de N photons dont on mesure le temps moyen, 'incertitude sur la mesure du temps de
vol moyen devient donc :

2 o A711727“opagaticm + Ale RF Ajﬂ;{??“opagation + A,'TI2 RF
Zis = N - N (3.9)
fluo fluo dif f dif fusion

Dans la plupart des cas, le nombre de photons collectés pour la diffusion peut étre
rendu considérablement supérieur a celui collecté pour la fluorescence (I'écart typique
est compris entre 5 et 7 ordres de grandeur). De plus, comme la distance parcourue
par la lumiére de diffusion est plus courte que celle du signal de fluorescence, on peut
simplifier en :

o

NT? + AT

2 o propagation

<t> Nfluo

Le détecteur élargit donc la distribution temporelle mesurée sous la forme d’une
somme quadratique des écarts au temps moyen. Tout ’enjeu de notre analyse va consis-
5 ’ : 2 2 , . .
ter a comparer I'importance relative de AT7pp et ATS 010, POUT déterminer si I'ins-

trument est bien dimensionné.

(3.10)

g
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3.3 Application au cas concret du photomultiplica-
teur H5773

Pour déterminer le AT?;. de la chaine PMT et TCSPC mis en ceuvre dans ce
chapitre, on se base sur la réponse a une impulsion laser de 150 fs. La figure 3.5 montre
la distribution temporelle obtenue, dont la largeur & mi-hauteur est estimée a 152 ps.
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FIGURE 3.1 — Evaluation de la largeur & mi-hauteur de la réponse du systéme com-
prenant PMT (H5773, Hamamatsu) et carte de comptage TCSPC & une impulsion de
150 fs.

L’écart au temps moyen ATjrpp peut étre simplement déduit de la largeur a mi-
hauteur H en se basant sur 'hypothése d’une loi Normale pour laquelle on peut écrire :
H = 2\/ 21n (Q)AT]RF ~ 2, 35AT1RF, soit 3AT1RF ~ 65p8

Pour comparer et évaluer 'influence de cet écart sur une mesure réelle, nous mesu-
rons la distribution temporelle provenant d’une inclusion fluorescente située & 1 cm de
profondeur dans un milieu simulant les propriétés optiques du sein et pour une distance
source-détecteur de 1 cm.
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FI1GURE 3.2 — Distribution temporelle du signal de fluorescence provenant d’une inclu-
sion située a 1 cm de profondeur pour un espace entre source et détecteur de 1 ¢m dans
un milieu simulant les propriétés optiques du sein.

La figure 3.2 montre la distribution temporelle mesurée par I'un des photomultipli-
cateurs et une carte TCSPC du systéme décrit page 98. A I'aide de cette distribution,
on détermine précisément 1'écart AT, cqur¢ des photons au temps moyen :

AT esure = 850 ps (3.11)

A Taide de la relation 3.8, on déduit I’écart au temps moyen da a la propagation
dans le milieu :

AT,ropagution = \ AT gy — AT = 847 ps (3.12)

On constate donc que dans cet exemple, ['incertitude de l’instrument contribue pour
seulement 0,35% a l'écart au temps moyen ! 1l est donc tout a fait possible de la négliger
dans ce cas précis.

L’équation 3.6 page 109 va nous permettre de déterminer 'incertitude sur la mesure
du temps de vol moyen. Pour la distribution temporelle de la figure 3.2, le nombre total
de photons comptés pendant une minute s'éléve a : N = 14, 5.10° photons, soit un flux
de photons incident ¢ = N/ (1.texpototar) = 8.10° photons.s~t. L’écart type sur la mesure
du temps de vol moyen vaudra donc :

AY—mezsuv‘é
O<t> = T =

Cette incertitude sur la mesure du temps de vol moyen est donc excellente en com-
paraison avec la résolution temporelle du systéme qui est seulement de 65 ps ! Sil'on se
base uniquement sur le temps de vol moyen pour déterminer la profondeur de I'inclusion,
alors la résolution obtenue suivant 'axe 7 vaut :

0,22 ps (3.13)

VX O<t>

5 =1,7Tum (3.14)

0, =
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Dans le cas ot 'on ne fixe pas de limite au nombre de photons utilisés pour réaliser
la distribution temporelle, 'erreur de localisation dans une chaine TCSPC est donc
trés faible. On peut généraliser ce résultat en écrivant I'incertitude sur le temps de vol
moyen pour un flux de photons incidents ¢ quelconque :

A,—Z_Zmesm*é

U<t> ]
V n'(z)-texpo total

avec 1) le rendement quantique du détecteur et f.p0¢0ta; 1a durée totale d’acquisition.

On conclut de cette analyse que [’accumulation d’un nombre important de photons
permet de compenser la résolution temporelle limitée des instruments. L’IRF du pho-
tomultiplicateur ne constitue donc pas un frein limitant la résolution temporelle des
mesures dés lors que le nombre de photons détectés est suffisant.

(3.15)

3.3.1 Généralisation : notion de profondeur limite

Nous définissons la profondeur limite comme étant la profondeur au-deld de laquelle
la résolution temporelle du détecteur (ATigr ) devient négligeable devant l'incerti-
tude die a la propagation dans le milieu (AT}, opagation). On choisit arbitrairement la
condition :

ATvp?“opagation Z 1OAT‘IRF (316)

Une expression de AT}, opagation €0 fonction de la distance ryq entre une source de lu-
miére et un détecteur a été démontrée par Aurélie Laidevant [69] et Nicolas Ducros |70] :

1

2
Tsd

2cD1pg

A,-Tpra]oa gation —

avec D = W et ¢ la vitesse de la lumiére dans le vide.
a s . . .
On peut également montrer que dans le cas d'une source s, d'une inclusion fluores-

cente m et d’'un détecteur d, cette relation devient :

ATprapagation == \/ATSZm + 7'2 + ATT%Ld = ;1; + 7'2 (318)
2 (¢fn) Db
avec 7 le déclin de fluorescence.
A T'aide de 3.18, la condition 3.16 s’écrit :
7> (10.AT e (3.19)
2 (C 'n,) D§M3
3
2> 2(¢/n) D7 pd (100.AT P — 7°) (3.20)

Le tableau suivant donne les valeurs de la profondeur z limite obtenue pour le
systéme TCSPC décrit page 99, et la durée de vie de fluorescence moyenne de 'lCG 7
de 0,5 ns :
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‘ profondeur limite

sein 0,365 cm
peau 0,612 cm
muscle 1,020 cm
prostate 1,710 cm

Lorsque l'inclusion se situe a une profondeur supérieure a cette limite, on peut
totalement négliger I'TRF de 'instrument qui n’a plus aucune influence sur I'incertitude
de mesure.

Toutefois, 'IRF, ou résolution temporelle, du détecteur n’est pas le seul élément
pouvant dégrader la mesure du temps de vol moyen. Nous allons tacher d’étudier I’in-
fluence du courant d’obscurité et de la gigue (jitter) du détecteur sur l'incertitude de
mesure.

3.4 Influence du courant et du bruit d’obscurité du
détecteur sur la mesure du temps de vol

Le courant d’obscurité étant souvent considéré comme un facteur d’incertitude en
instrumentation, nous allons évaluer son influence sur la mesure du temps de vol moyen.
Dans chaque canal temporel t;, s’ajoutent aux N; photons de fluorescence un nombre
Ny de photons d’obscurité. En effet, les photons issus du courant d’obscurité ont autant
de chance d’étre détectés a I'instant ¢; qu’a l'instant ¢;, . Le temps de vol mesuré devient
donc :
Sty (Ni + Nae) X

ST (N + Nao)

K K
1
= — | S Niti+ Nae Dt 22
<t> N <i1 ztz + de - tz) (3 )

Nge.h. K
<t>=<t>g JFT (323)

avec < t > le temps de vol moyen obtenu avec un détecteur parfait (sans courant
d’obscurité), N le nombre de photons accumulés pendant la mesure (tel que N =
Zfil (N; 4+ Ng.)), h le pas de quantification temporel de la carte TCSPC, et K le
nombre de canaux.

On veillera donc a soustraire cet offset a chaque temps de vol mesuré sous peine
d’introduire un biais de valeur N'iC—A;LK dans les mesures.

Le bruit d’obscurité qui est la composante aléatoire associée & ce courant peut étre
négligé dans la majorité des situations. En effet, d'une part son écart type varie suivant
/Ny qui est généralement trés faible, et d’autre part sa contribution a l'incertitude du

temps de vol est réduite d'un facteur VN (voir I'équation 3.6 page 109).

<t>=

(3.21)
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3.5 Incertitude liée a la présence du « jitter » de la
chaine TCSPC

Nous cherchons a évaluer I'influence du « jitter » dans le systéme TCSPC. Celui-
ci trouve principalement son origine dans le discriminateur & fraction constante de la
carte TCSPC. En effet, le « jitter » du laser est extrémement faible (inférieur a la
femto-seconde) et peut toujours étre négligé par rapport a celui du détecteur.

En raison du « jitter » de la carte TCSPC, certains photons, qui auraient di étre
classés dans un canal temporel ¢;, se retrouvent dans un autre ¢, ;. La contribution d'un

« jitter » de variance atzi a l'incertitude de mesure du temps de vol moyen s’écrit :

K 2
o<t>
0= (—at- > ot (3.24)

i=1

Avec a;_; = % cette équation se simplifie en :
k2

K
1
o2, = e > Nio} (3.25)
=1

Si 'on fait 'hypothése que la variance du « jitter » est la méme pour tous les canaux

temporels, on obtient :
2
o;
0%, = N (3.26)

On constate que la contribution du « jitter » a l'incertitude est réduite proportion-
nellement au nombre de photons accumulés.

Dans le cas de la carte SPC-134, ’écart type est estimé a 2,5 ps. A 'aide de la
formule 3.26, on déduit que dés que I'on détecte plus d’une dizaine de photons par
seconde, le « jitter » peut étre négligé devant les autres sources d’incertitude (oo~ =
2,5fs pour N = 10°% photons).

3.6 Bilan des sources d’incertitude sur du temps de
vol moyen mesuré par une chaine TCSPC

Nous venons de montrer les trois points suivants :

— L’incertitude sur la mesure du temps de vol moyen dépend plus du nombre de
photons détectés que de 'IRF du systéme de détection. Cette derniére peut étre
complétement négligée au-dela d’une profondeur limite dépendant principalement
du coefficient d’absorption du tissu.

— Le courant d’obscurité a une influence directe sur la mesure du temps de vol
moyen, alors que le « jitter » peut étre négligé dés que le nombre de photons est
suffisant.

— [Jordre de grandeur de I'incertitude sur la mesure des temps de vol que 'on peut
s’attendre a obtenir dans le cas d’un signal typique de 10° photons, est de 0,22 ps.
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Cette étude est basée sur une analyse de 'incertitude d’'une mesure dans un intervalle
de temps relativement court : elle permet, par exemple, d’estimer I'écart qu’il peut y
avoir entre deux couples source-détecteur au cours d’'une méme acquisition. Toutefois,
pour que cette étude soit compléte, il est nécessaire d’évaluer la stabilité de ces mesures
dans le temps, c¢’est a dire pour des expériences espacées de quelques minutes a plusieurs
heures.

3.7 Stabilité des mesures d’intensité et de temps de
vol par TCSPC

Nous cherchons a évaluer la stabilité des mesures d’intensité et de temps de vol
au cours du temps, ainsi que 'impact de ces instabilités sur la précision de localisa-
tion de l'inclusion. Pour cela nous placons la fibre d’excitation directement face a une
fibre de détection, en dehors du milieu diffusant pour pas perturber la mesure par le
changement éventuel des propriétés optiques du milieu au cours du temps. Un diffu-
seur mince est placé entre les fibres d’excitation et de détection, afin de mesurer des
impulsions laser les plus étroites et stables possible. Nous nous affranchissons ainsi, par
exemple, des variations éventuelles de rendement du fluorophore (photoblanchiment).
Nous mesurons 'intensité moyenne et le temps de vol moyen des photons en réglant les
paramétres expérimentaux (gain des PMT, seuil de la carte de comptage) a leur point
de fonctionnement optimal. Le résultat est présenté sur la figure suivante :
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FIGURE 3.3 — (a) Reproductibilité des mesures d’intensité pendant une courte durée
(b) Reproductibilité des mesures de temps de vol moyen pendant une courte durée
(¢) Reproductibilité des mesures d’intensité pendant une longue durée

(d) Reproductibilité des mesures de temps de vol moyen pendant une longue durée

Nous constatons une tendance d’évolution cyclique légére sur 'intensité et une plus
marquée sur les temps moyens. Ces variations suivent une période de 40 minutes pen-
dant le jour et un décrochement pendant la nuit. L’écart type sur la mesure des intensités
est de 2 % et celui des temps de vol est de 0.3 % sur 2 heures. Cette erreur sur le temps
de vol se traduit par une erreur de position maximale de ({40 — timin) X v de 0,4 mm,
soit 0,2 mm si l'on tient compte des trajets aller et retour (cas des propriétés optiques
de la prostate).

Pour déterminer I'origine de cette instabilité, nous remplacons le laser femto-seconde
par une diode picoseconde. Les résultats obtenus sont quasiment similaires a ceux ob-
tenus avec le laser femtoseconde (écart type 3% sur I'intensité et 0.2% sur les temps de
vol pendant deux heures). Nous pouvons donc en déduire que le probléme ne vient pas
du laser mais de la chaine de détection.

Nous avons pu établir une corrélation entre ces variations et la température am-
biante, contrélée par une climatisation asservie a une valeur de consigne. En mesurant
la courbe de température de la piéce, nous avons constaté une variation cyclique de
période 40 minutes avec un décrochement pendant la nuit (figure 3.4). Nous pouvons
donc en déduire que les instabilités sont liées a la température de la piéce.
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FIGURE 3.4 — Evolution de la température de la piéce pendant 24 heures.

En confinant le systéme de détection pour l'isoler au maximum du systéme de cli-
matisation, nous avons pu réduire les instabilités d’un facteur 2 environ.

Pour déterminer le composant sensible a ces variations de température, nous pro-
cédons par déduction : en supprimant le balayage du laser devant les fibres d’excita-
tion, nous n’avons pas constaté d’interruption des instabilités, ce qui permet d’élimi-
ner I'éventualité d’un probléme de couplage. Nous avons également remplacé la carte
TCSPC par une autre carte d’'un modéle plus ancien, avec des réglages (seuil) différents,
sans constater de changement dans les instabilités. La seule origine possible des insta-
bilités provient donc des photomultiplicateurs. Le fabricant, contacté par nos soins, n’a
pas été en mesure de nous expliquer 'origine de ces fluctuations.

On notera que ces résultats concernant la stabilité d’une chaine de mesure TCSPC
sont assez proches d’une caractérisation menée par une autre équipe 83| dans le cas de
mesures endogénes. Cette équipe avait montré une fluctuation de 4% en intensité et de
0,08° en phase pour une chaine TCSPC, ce qui correspond & un systéme un peu moins
stable que le notre. Toutefois, cette équipe ne semble pas avoir envisagé la possibilité
d’une influence de la température de la piéce.

Plusieurs laboratoires européens ont publié ensemble un protocole visant a compa-
rer les performances des chaines de mesure des propriétés endogénes (« MEDPHOT
protocole »). Cette étude a notamment montré que la reproductibilité du coefficient
d’absorption d’'un fantome estimé par une méme chaine résolue en temps est de £3%.
Pour le coefficient de diffusion, le coefficient de variation est plus élevé : 4,7%. Ces
variations sont donc du méme ordre de grandeur que la reproductibilité de mesure de
I’intensité et du temps de vol moyen. Toutefois, les auteurs du « MEDPHOT protocol »
attribuent ces fluctuations au « jitter » des impulsions laser, ce qui n’est pas en accord
avec nos observations.
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3.8 Analyse de l'incertitude sur les temps de vols dans
le cas d’un systéme de fenétrage temporel (HRI)

3.8.1 Mesure de I'IRF de la caméra rapide intensifiée

Nous avons vu que la largeur de PIRF du HRI était une donnée importante pour es-
timer la sensibilité du détecteur, puisqu’elle détermine la proportion de photons comp-
tabilisés par le fenétrage temporel. Nous allons présenter ci-dessous les résultats de
mesure de 'TRF du HRI, et expliciter ses conséquences sur 'incertitude de mesure du
temps de vol moyen.

Pour mesurer 'IRF du HRI, nous injectons dans une fibre optique la lumiére du
laser femto-seconde réglé a 775 nm. La sortie de la fibre est placée face au HRI. On fait
alors varier le retard de la porte sur un intrevalle de 1 ns. Cette opération est reproduite
pour plusieurs valeurs de la distance entre la fibre d’excitation et le détecteur, afin de
controler la stabilité de la porte et la linéarité du retard. La tension du MCP est adaptée
au niveau de signal lumineux afin d’exploiter au mieux la dynamique de la caméra. Les
IRF obtenues sont présentées sur la figure ci-aprés :

—&— IRF 3cm MCP 300
250 —®— IRF 4cm MCP 320
Texp=0,1s :.....',-,"."'." —&— |RF 5cm MCP 340

w - —&— |RF 6cm MCP 360

i ‘w |- IRF 7cm MCP380
200 ‘_?P'"----.-.--o-‘..,_‘\. i | ~® IRF 8cm MCP400

150 [~

Intensité

100 [~

50

e
0 1 1 1 1

1000 1100 1200 1300 1400 1500 1600 1700 1800
Temps de retard (ps)

FIGURE 3.5 - Réponse du HRI & une impulsion temporelle femto-seconde (IRF). Les
différentes courbes correspondent & des distances source-détecteur différentes. Le gain
du MCP est adapté a chaque situation pour compenser les variations d’intensité du
signal.

Les profils d’IRF obtenus correspondent assez bien a une fonction porte, ce qui valide

I’hypothése que nous avions faite pour établir I’équation 2.9 page 102. La largeur a mi-
hauteur de cette porte, 350 ps, est légérement supérieure a la valeur de consigne (300 ps).
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On constate également une légére dissymétrie du profil temporel : les premiers photons
semblent légérement plus amplifiés que les suivants. Cette dissymétrie peut s’expliquer
par un effet capacitif dans I’électronique de pilotage de la tension de la photocathode.
Par rapport a une porte mathématique parfaite, cette dissymétrie pourrait induire un
biais systématique sur 'estimation du temps de vol moyen, en décalant celle-ci vers
les temps courts. Toutefois, en prenant en compte la soustraction du temps de vol
de fluorescence avec celui de diffusion, notre méthode de localisation permet de nous
affranchir de ce biais.

On notera également que le décalage de I'IRF en fonction de la distance entre
les fibres correspond parfaitement au temps dii au parcours de la lumiére dans D'air
(30 ps/cm). Ce constat renforce I'idée déja évoquée selon laquelle la résolution tempo-
relle du détecteur (ici 350 ps) ne constitue pas une limite pour la mesure des temps de
vol, puisqu’on a pu observer des phénomeénes d’une durée bien inférieure (un incrément
de 30 ps de pas).

3.8.1.1 Conséquence sur l’incertitude des temps de vols

Le calcul ayant permis de déterminer I'incertitude sur les temps de vols mesurés par
une chaine TCSPC reste valable pour un HRI a condition de tenir compte de la perte
de photons due au fenétrage temporel. On obtient ainsi :

ATQ 5 AT2 5 tmax - tmzn
2 o mesuré __ mesuré ( ) (327)

o =
<t>
Neomptes N.L

avec toyin et tnee désignant les bornes de la distribution temporelle étudiée, L la
largeur de la porte, et NV le nombre de photons incidents pendant la durée d’acquisition.
Or, on a vu page 110 que les propriétés de la convolution conduisent a :

= N\T?

propagation

AT?

mesuré

+ ANTiap (3.28)

Dans le cas d'une porte de largeur L, AT?,, vaut L?/4. On doit également te-
nir compte de I’élargissement de I’étalement total de la distribution temporelle. Ainsi,

(tmaz — tmin) devient \/(tmax — tmm)2 + L?/4. Et I'on obtient :

(ATp%"opagation + L2/4) . (\/(tmax — tmin>2 + L2/4)
2

U<t> = N.L (329)

La figure 3.6 montre 'allure de la variance du temps de vol moyen en fonction de L
pour différentes valeurs du coefficient d’absorption.
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FIGURE 3.6 — Variance du temps de vol en fonction de la largeur de la porte tempo-
relle. Courbe obtenue pour une inclusion située a 1 cm de profondeur, pour 4 milieux
diffusants d’absorption variable (simulation).

On remarque pour les faibles valeurs de L une incertitude importante, due a la
faible proportion de photons collectés qui a pour conséquence une élévation du bruit
photonique (contribution du dénominateur de I’équation 3.29). Pour les milieux les plus
absorbants (prostate), on constate que I'incertitude diminue jusqu’a atteindre un opti-
mum (500 ps), puis croit de nouveau. L’augmentation de I'incertitude avec L s’explique
par Pélargissement de la distribution temporelle due a la contribution du terme L?/4
qui devient prépondérant sur AT2. ... plus faible si j, est grand. Dans les autres
tissus, l'incertitude décroit avec L, ce qui montre que I'augmentation du nombre de
photons collectés demeure prépondérante par rapport a I’élargissement de la distribu-
tion temporelle. Néanmoins, si 'on tracgait la courbe pour des valeurs plus élevées de
L, on finirait également par observer une augmentation de I'incertitude.

3.8.2 Bilan de l’incertitude sur la mesure du temps de vol moyen
par un HRI

Dans le cas d’un HRI, la largeur de I'IRF de la fenétre temporelle va déterminer
la proportion de photons perdus a chaque acquisition, et donc l'incertitude de mesure
de < t >. On perdra d’autant plus de photons que I'IRF est fine, et donc que le
détecteur est temporellement résolu, ce qui peut apparaitre paradoxal. Cependant, dans
le cas de milieux fortement absorbants, la fenétre temporelle ne doit pas étre choisie
excessivement large sous peine d’impacter négativement la résolution temporelle.

Ce comportement est donc trés différent du cas du TCSPC pour lequel on a montré
que la résolution temporelle (largeur de 'IRF) jouait finalement peu sur l'incertitude
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de mesure du temps de vol moyen.

3.8.3 Stabilité des mesures d’intensité et de temps de vol par
HRI

Un essai de stabilité comparable a celui réalisé pour la chaine TCSPC n’a pas permis
de mettre en évidence des fluctuations similaires. Toutefois, la durée d’acquisition néces-
saire & 'obtention d’une distribution temporelle (typiquement 50 minutes) a peut-étre
eu un effet de lissage sur les fluctuations due au cycle de température de 40 minutes.

3.8.4 Bilan comparatif de I'incertitude sur la mesure des temps
de vol par HRI et TCSPC

Le tableau suivant exprime les contributions & la variance ! du temps de vol moyen
o2,. mesuré par la chaine TCSPC et le HRI étudiés.

Variance (ps?) | TCspC | HRI
- 0,12 0.1
« jitter » laser T and
. p 1502 602
Rés. temp. détecteur T @
p 1 3007 *
Rés. temp.analyseur o5 i
2 : AT }
: 13 propagation propagation
Propagation dans le milieu 0 anb
Instabilité thermique 0,2% non mesurable

* pour le mode « GOI » conservant une impulsion sur 100, on aurait une variance de %..
TABLE 3.1 Formules permettant d’obtenir les différentes contributions a la variance
sur le temps de vol moyen mesuré par une chaine TCSPC et un HRI;
avec 7 le rendement quantique de la photocathode, o = mazftmm)
photons comptabilisés par le fenétrage temporel du HRI et ® = ¢.fczp0t0tar le nombre
de photons incidents sur le détecteur pendant la durée d’acquisition.

la proportion de

Pour comparer ces sources d’incertitude de facon quantitative, nous avons reporté
sur la figure 3.7 (a) leur contribution a la variance du temps de vol moyen, pour le cas
typique décrit page 111 (inclusion & 1 cm de profondeur dans un milieu simulant le sein,
et générant sur le détecteur un flux de photons de ¢ = 8.10° photons.s™!). Le temps
d’intégration, identique pour les deux systémes, est arbitrairement fixé & une minute.

1. Pour plus de lisibilité, les coefficients ci-dessus ne tiennent pas compte du facteur correctif (2,35)
permettant de passer de la largeur & mi-hauteur a ’écart a la moyenne. Nous en tiendrons cependant
compte dans 'analyse qui suit.
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F1GURE 3.7 Impact des différentes sources d’incertitude sur la variance du temps de
vol moyen d’une chaine TCSPC et d'un HRI en mode normal et « GOI ».

(a) Cas d’une durée d’acquition totale fixe d’'une minute.

(b) Cas d’un nombre de photons comptabilisés fixe de N = 10°, sans contrainte sur le
temps d’intégration.

On constate que la source d’incertitude majoritaire provient de la propagation de la
lumiére dans le milieu qui ¢élargit la distribution temporelle. Or cette incertitude est plus
élevée dans le cas d’une mesure par HRI en raison du nombre plus faible de photons
collectés permettant de la « moyenner ». L’incertitude est encore plus grande avec le
mode « GOI » puisque, pour raccourcir la fenétre, on a réduit la cadence d’acquisition
de 100 MHz a 1 MHz, ce qui entraine la diminution du signal mesuré d’un facteur 100.

Etudions maintenant le cas d’une application pour laquelle le temps d’exposition
n’est plus contraint. Nous ne fixons plus le nombre de photons incidents mais le nombre
de photons effectivement mesurés. La comparaison des incertitudes pour un nombre
de photons mesurés fixé arbitrairement a 10° est présentée sur la figure 3.7 (b). Nous
constatons sur celle-ci que l'incertitude la plus importante demeure la dispersion des
photons dans le milieu. Toutefois, dans ce cas précis, l'incertitude obtenue avec le HRI
est plus faible qu’avec le TCSPC. Cela s’explique par les instabilités thermiques consta-
tées sur la chaine TCSPC qui deviennent prépondérantes et dégradent légérement la
mesure. On peut voir également sur ce graphique que l'utilisation d’un systéme GOI
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dans le cas ol 'on n’est pas limité par le nombre de photons permet une légére amé-
lioration de la qualité de la mesure.

Ces constatations nous permettent d’identifier le type de détecteur optimal pour la
mesure du temps de vol moyen selon 'application visée.

3.9 Type de détecteur optimal selon I’application vi-
sée

3.9.1 Un HRI pour une mesure sur de faibles épaisseurs (<1 cm)
ou dans des tissus faiblement absorbants

Dans le cas d’une mesure sur un tissu faiblement épais, nous préférererons utili-
ser une caméra intensifiéce (HRI) équipée d’un systéeme de fenétrage temporel. Nous
appuyons cette affirmation sur deux arguments.

Premiérement, la fréquence spatiale du signal de fluorescence provenant
de tissus faiblement épais est plus élevée.

Lorsqu’une inclusion ponctuelle est située a quelques millimétres sous la surface,
le signal de fluorescence qu’elle génére a une faible étendue spatiale. En effet, comme
la propagation dans les tissus s’est faite sur une courte distance, la fonction de Green
correspondante présente un étalement limité dans le temps. Cet étalement limité dans le
temps se traduit par une étendue spatiale également réduite en vertu de la relation 1.10
page 89. Si I'on décomposait 'image obtenue en série de Fourier, on observerait une
densité d’énergie importante dans les fréquences spatiales élevées. Par conséquent, pour
échantillonner spatialement ce signal de maniére efficace, il convient d’utiliser un pas
d’échantillonnage spatial élevé.

La capacité du HRI & mesurer simultanément des signaux provenant d’un nombre
élevé de détecteurs répartis a la surface répond parfaitement & ce besoin. Ceci valide le
choix des quatre équipes [34, 74, 75, 76] qui ont choisi un HRI pour réaliser des mesures
de fluorescence sur petit animal (voir leur description page 94).

On pourrait toutefois opposer a cet argument I'idée qu’on obtiendrait un résultat
équivalent avec un systéme TCSPC que 1'on déplacerait successivement en plusieurs
points de la surface, comme le fait le systéme proposé par ART. Cette solution nous
parait cependant moins satisfaisante, car les profils temporels provenant des différents
points de détection ne sont par mesurés simultanément. Les résultats obtenus peuvent
alors étre perturbés par le photoblanchiment du fluorophore, les fluctuations thermiques
(voir page 116) et les mouvements éventuels du sujet, ce qui peut se traduire par une
localisation incertaine des inclusions.

En résumé dans le cas de tissus de faible épaisseur, on préférera utiliser un HRI pour
sa capacité o échantillonner spatialement le tissu avec plus de finesse, tout en offrant
des mesures simultanées en tous points.

Deuxiémement, 1’intensité du signal de fluorescence provenant de tissus
faiblement épais est plus élevée.
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La limite principale du HRI que 'on a montré et analysé au cours de ce chapitre
vient de la perte de photons conséquente au systéme de fenétrage temporel. On a vu
que cette perte de photons avait notamment pour conséquence d’accroitre I'incertitude
de mesure de I'intensité et du temps de vol moyen.

Or, dans le cas d’un tissu de faible épaisseur, ceci ne constitue plus un probléme
puisque l'intensité du signal est ordinairement plus élevée que dans les tissus profonds.
On se situe alors dans le cas de la figure 3.7 (b) page 123. Cette intensité plus élevée
permet également de réduire la largeur de la fenétre temporelle, afin d’améliorer la
résolution temporelle de la chaine de détection et de lui éviter de dégrader la mesure,
puisque nous avons montré qu’a faible profondeur la résolution temporelle pouvait avoir
une influence significative.

En outre, dés que le flux de photons dépasse le seuil de comptage maximum de la
carte TCSPC (typiquement & 10°coups.s™!), la distribution temporelle se trouve dé-
formée vers les temps courts, et la mesure de l'intensité et du temps de vol devient
erronée. Bien que des méthodes numériques aient été développées pour contourner par-
tiellement ce probléme, leur mise en ceuvre n’a pas encore été démontrée sur des cas
expérimentaux.

Au contraire, dans un HRI, la seule limitation du taux de comptage provient du
seuil d’endommagement du MCP, qui est supérieur d’un ordre de grandeur au seuil de
comptage de la carte TCSPC.

3.9.2 Une chaine TCSPC pour localiser des inclusions plus pro-
fondes dans des tissus d’absorption élevée

Dans le cas de tissus épais ou fortement absorbants, on préférera utiliser une chaine
de détection TCSPC pour les deux raisons suivantes.

Premiérement, la sensibilité élevée de la chaine TCSPC est plus adaptée
a des signaux de faible intensité.

Nous avons montré que l'incertitude de mesure sur l'intensité et sur le temps de
vol moyen augmente en 1/I (voir I'équation 3.6 page 109). Or dans la plupart des
applications cliniques, il n’est pas possible d’accroitre indéfiniment le temps d’exposition
pour obtenir un nombre suffisant de photons. On se trouve donc dans le cas de la
figure 3.7 (a) page 123, dans lequel le HRI est handicapé par son systéme de fenétrage
temporel : pour acquérir chaque point de la distribution temporelle, la fenétre induit
une perte d’'un nombre important de photons (typiquement 92,5% du flux incident dans
le cas décrit page 100).

Au contraire, dans le cas d’'une chaine TCSPC, la quasi-totalité des photons détectés
par le photomultiplicateur est prise en compte. La durée d’un examen réalisé avec une
chaine TCSPC pourra donc étre plus courte, par exemple pour améliorer le confort
du patient. Toutefois il pourra durer aussi longtemps qu’avec un HRI, en offrant une
meilleure précision de localisation. Enfin, 'examen pourra étre réalisé avec une durée
et une précision identiques mais avec une source laser moins intense ce qui facilite son
intégration dans un protocole médical (risque laser diminué). Par exemple, un dispositif
médical basé sur un HRI et un laser de 30 mW (classe 3) pourra étre réalisé avec un
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systéme TCSPC et un laser de 1 mW (classe 2) présentant peu de risque occulaire pour
le patient et le praticien.

Deuxiémement, la finesse de 1’échantillonnage spatial a moins d’impor-
tance dans le cas d’inclusions profondes.

La capacité du HRI & mesurer simultanément des signaux temporels provenant
de plusieurs points de la surface s’avére étre un atout dans le cas de tissus de faible
épaisseur. Or cet avantage est moins important dans le cas d’un tissu trés épais qui se
comporte comme un filtre passe-bas pour les fréquences spatiales.

De plus, nous verrons dans le chapitre 5 page 136 que certaines géométries de mesure
imposent d’utiliser un nombre réduit de voies d’excitation et de détection. C’est le cas,
par exemple des examens endocavitaires, type prostate, ou de l'endoscopie vaginale.
Ces applications nécessitent de miniaturiser la dimension de la surface ot sont placés
sources et détecteurs, ainsi que le canal de transmission de I'information lumineuse. Le
nombre de fibres optiques permettant de relayer 'excitation laser et les signaux détectés
est donc trés limité, ce qui convient mieux aux chaines TCSPC.

Apreés avoir identifié le détecteur optimal suivant 'application souhaitée, nous allons
déterminer comment 1'utiliser de facon & minimiser I'incertitude de mesure sur le temps
de vol moyen.
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Chapitre 4

Comment utiliser de facon optimale
une chaine TCSPC et un HRI pour
mesurer les temps de vol moyens

L’analyse des sources d’incertitude sur la mesure du temps de vol moyen que nous
avons menée dans le chapitre précédent va nous permettre de définir les paramétres
d’utilisation optimaux d’une chaine TCSPC et d'un HRI. Dans le cas d’une chaine
TCSPC, nous allons déterminer la largeur optimale des canaux temporels, et dans celui
du HRI, la largeur de la fenétre temporelle utilisée.

Reéaliser une telle optimisation permettra de dimensionner, dans le cas du TCSPC
une carte électronique plus simple et compacte que celles qui sont actuellement utilisées,
la rendant ainsi plus compatible avec les contraintes d’encombrement et de cotit des
dispositifs médicaux. Dans le cas d’'un HRI, qui sera donc utilisé préférentiellement
pour des tissus de faible épaisseur ou faiblement absorbants, déterminer la largeur de
fenétre optimale permettra de réduire la durée d’acquisition tout en conservant une
bonne précision de mesure du temps de vol moyen.

4.1 Dimension optimale des canaux temporels de la
chaine TCSPC

Une carte TCSPC est généralement dotée de 2'? = 4096 canaux temporels. La lar-
geur de ces canaux est réglée par défaut a 1 ps, ce qui permet d’analyser une distribution
temporelle sur une durée maximale de 4ns. Il est toutefois possible d’élargir la taille
de ces canaux, ou de la rétrécir jusqu’a 0, 1 ps. Depuis peu, certains constructeurs pro-
posent des systémes TCSPC a cotit réduit mais dont la largeur des canaux minimale
est de 30 ps. Dans la section suivante, nous allons déterminer la largeur optimale selon
I’application visée.
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4.1.1 Approche par la théorie des histogrammes

L’optimisation du nombre de classes d’un histogramme est un probléme bien connu
en statistique. Toutefois, les formules usuelles reposent sur des hypothéses fortes quant
au type de distribution. Par exemple, la premiére régle proposée par Sturges [84] en
1926, reposait sur I’hypothése d’une distribution binomiale de paramétre p = 1/2 [85].
Elle pose le nombre optimal de classes K comme :

K = [1+1log, (N)] (4.1)

ou l'opérateur || désigne la fonction partie entiére par exces.

En 1979, Scott [86] a proposé une autre formule correspondant a la minimisation de
I’écart entre la distribution réelle et ’histogramme. Cette formule, actuellement la plus
utilisée, notamment par les tableurs modernes (Excel), est la suivante :

K= VN (4.2)

Elle assure un nombre moyen d’éléments par classe identique au nombre de classes.
Si 'amplitude de I'histogramme vaut W = t,,4,. — tmin, alors 'amplitude de chaque
classe s’écrit h = %7 grandeur qu’il convient d’arrondir a I'excés a un multiple de la
résolution de l'instrument de mesure. Dans le cas de la chaine TCSPC, pour un nombre
de photons typique N = 14.10° et une amplitude d’histogramme de 4ns, la largeur
optimale du canal temporel vaut donc 1,05 ps. Cette valeur correspond a la largeur par
défaut du canal temporel, ce qui explique et justifie le choix du réglage par défaut du
constructeur.

Toutefois, la formule 4.2 correspond a une optimisation de 'allure de la courbe,
de maniére a observer des tendances ou a reconnaitre tel ou tel type de distribution,
gaussienne ou poissonnienne par exemple.

Or, dans le cas de la localisation dune inclusion fluorescente, ce n’est pas I'allure
de la distribution mais 'intensité et le temps de vol moyen que nous cherchons a dé-
terminer. Pour optimiser la largeur des canaux temporels, nous devons modéliser son
influence sur la précision des temps de vol moyens. Pour cela, nous faisons appel a la
théorie du traitement du signal concernant la quantification d’un signal analogique.

4.1.2 Approche par la théorie de la quantification

L’opération consistant a classer chaque photon dans I'un des différents canaux tem-
porels correspond a réaliser une quantification du temps de vol de chaque photon détecté.
En effet, le temps de vol ¢; du 4¢m¢ photon peut prendre n'importe quelle valeur de R*
et se transforme en t} un multiple fini et borné de la largeur d’un canal temporel. Cette
transformation de type ¢; : RT — t} =14 x h avec i € {0,1,2,..., K} correspond bien
a une quantification.

La formule usuelle du traitement du signal donnant I’erreur de quantification n’est
cependant pas utilisable directement. En effet, celle-ci est donnée pour un signal ana-
logique variant avec le temps et dont on cherche a quantifier I’ amplitude, apres I'avoir
échantillonné temporellement. Dans notre cas, ce n’est pas 'amplitude des pulses qui
nous intéresse mais le temps de vol moyen.
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Nous allons modéliser 'erreur due a la quantification d’un échantillon (un photon)
par un bruit de mesure dont nous déterminerons la variance. La figure 4.1 montre un
exemple de simulation d’une distribution temporelle avant et aprés quantification, ainsi
que l'erreur de quantification associée.

0.025

Distribution initiale
Distribution aprés quantification
Erreur dlie a la quantification N

0.02

0.015[

0.005

Ampiitude (u.a.)
o
o
2
:
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FIGURE 4.1 — Exemple de quantification d’'une distribution temporelle du signal de
fluorescence provenant d’une inclusion située a 2 cm de profondeur dans un milieu
d’absorption intermédiaire (u, = 0,2cm™1).

La courbe bleue représente la distribution temporelle initiale.

La courbe rouge représente cette méme distribution aprés quantification par une chaine
TCSPC dont la largeur de canal est réglée a 30 ps.

La courbe verte représente 'erreur de quantification, dont la moyenne peut étre consi-
dérée comme nulle et la densité de probabilité uniforme sur un intervalle [0,+h].

On cherche a évaluer la variance de l'erreur de quantification du canal temporel 1,
notée o? :
tj

) o h(i+1) o,
op, = F (‘tj — 1] ) = /h p(t) (t; — ;)" dt; (4.3)

avec p (t) représentant la densité de probabilité de I'erreur sur un intervalle [0, h].
On fait I'hypothése que cette densité de probabilité est uniforme sur cet intervalle :
p(t)) = 19, € [0,h].

S’il s’agit d'une quantification de type « uniforme », c’est a dire par arrondi plutot
que par troncature, alors pour le canal 7, on a : tAj = ih + h/2, soit :

h(it+1) q ,

! hi h
A T'aide du changement de variable t;- = t; — ih, I'expression précédente se simplifie

en : .

1
o} = [ T (t—h/2)dt, (4.5)

J 0 h

11 3
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-5 ((3)-(5)) 47)

2
_ " (4.8)

12

Nous retrouvons la formule classique du traitement du signal donnant la variance
du bruit de quantification. Toutefois, nous notons que pour y parvenir nous avons di
faire I’hypothése que la densité de probabilité de [’erreur de quantification est uniforme
sur chaque quantum temporel. Cette hypothése est acceptable tant que la largeur des
canaux est suffisament petite par rapport a la largeur de la distribution du signal.

Il s’agit maintenant de déterminer I'impact de ce bruit, donné pour un seul photon,
sur le temps moyen d’une distribution de N photons. Contrairement au cas de l'incer-
titude sur les temps de vol dii au bruit photonique ot 'on pouvait grouper N; photons
dans chaque canal temporel t;, on doit ici considérer chaque photon individuellement.
Le temps de vol moyen < t > d’un ensemble N de photons détectés s’écrit :

2
O-tAj

1 N
<t>= N ;tj (4.9)

avec t; représentant le temps de vol réel du j¢me photon (a ne pas confondre avec t;
seme

qui désignait le i€ canal temporel).
La loi de propagation des incertitudes 3.2 page 109 appliquée a 4.9 donne :

N 2
a<t>
J

j=1
Avec %% = ~, on obtient :
N g2
tv
ol = s (4.11)
j=1
En combinant 4.8 et 4.11, on obtient :
h2
0l = TN (4.12)

L’écart type du temps de vol moyen varie donc en \/LN’ de la méme maniére que
Iécart type di au bruit photonique. On en tire les conclusions suivantes :

1. L’erreur due a la quantification des photons dans les différents canaux tempo-
rels est donc minimisée par I’accumulation d’un nombre important de photons,
tout comme l'erreur due au bruit photonique. On notera que cette conclusion va
a l'encontre de 'analyse initiale reposant sur la théorie des histogrammes (voir
I'équation 4.2 page 128) qui stipulait qu’il faut rendre les canaux plus fins lorsque
N augmente. Cette théorie est certes valable pour optimiser 'allure d’un histo-
gramme mais pas pour optimiser 'estimation d’une valeur moyenne.
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2. Ce résultat nous permet d’évaluer une condition sur la valeur de h pour que I'on
puisse négliger I'influence du bruit de quantification temporel par rapport au bruit
photonique. Cette condition, indépendante de N s’écrit :

2

h
5 < AT? (4.13)

avec AT désignant la largeur de la distribution des temps de vol.

Par exemple, si I'on considére que le bruit de quantification doit étre inférieur de deux
ordres de grandeur au bruit photonique pour pouvoir étre négligé, on peut déduire une
borne supérieure de la largeur de canal optimale :

h < 21_\0/O§ATmesuré (414)

Dans le cas de la distribution temporelle expérimentale de la figure 3.2 page 112,
nous obtenons une largeur de canal optimale lgptimar = 30 ps.

Cette dimension de canal optimal est 30 fois plus large que la valeur par défaut de
la carte de comptage. [.’échantillonnage actuel est donc excessif par rapport au besoin
dans cet exemple, et 'on peut envisager de le réduire tout en conservant une mesure
du temps de vol aussi précise.

4.1.3 Pas de quantification temporel optimal : généralisation

Pour déterminer la largeur optimale du canal temporel dans un cas général, nous
combinons Pexpression algébrique de 'écart au temps moyen 3.18 page 113 avec I'in-
équation 4.13 pour obtenir :

6
h< ¢—23 41272 (4.15)
(o) D i

On peut déduire de cette expression les points suivants :

1. Ce résultat confirme et précise la conclusion précédente : le pas de quantifica-
tion peut étre d’autant plus large que l'inclusion a localiser est profonde. Plus
précisément, le pas optimal h varie en racine carrée de la distance a parcourir.

2. Les paramétres optiques du milieu vont influer sur le pas de quantification opti-

3

) 3
mal. Etant donné que la grandeur D%,ua‘ varie comme ‘;;%, (hypothése p, < p)

on en déduit que le pas de quantification temporelle opﬁcimal doit étre plus fin
lorsqu’on doit investiguer des tissus plus absorbants. On peut interpréter ce ré-
sultat de la maniére suivante : dans les tissus plus absorbants, la vitesse moyenne
de déplacement des photons v est plus rapide. L’étalement de la distribution tem-
porelle mesurée par le détecteur est donc moindre. Par conséquent, il faut un pas
temporel plus fin pour 'appréhender correctement.

La figure 4.2 montre I’évolution du pas de quantification optimal en fonction de la
profondeur de I'inclusion recherchée.

131



[
a
o

w
o
o
T
\
L

N
a
o
T
\
A
I

N
o
o
T
\
\

Prostate
Petit Animal
— — —Sein

-
o
=]

T

Y

\
L

-
o
o
T
N
I

pas de quantification temporel optimal (ps)
AY

Z (cm)

FIGURE 4.2 — Evolution de la largeur optimale des canaux temporels pour une chaine
TCSPC en fonction de la profondeur attendue de I'inclusion pour différentes catégories
de tissus (sein, prostate et petit animal).

Pour l'obtenir, nous avons utilisé I'inéquation 4.13, en considérant que pour étre
négligeable, I'impact du pas de quantification sur la mesure du temps de vol moyen
doit étre inférieure a 1% de lincertitude due a la propagation dans les tissus. Cette
figure illustre les points 1. et 2. évoqués précédemment. Elle montre également que
dans le cas du sein, on peut trés bien réaliser des mesures de temps de vol avec des
systémes dont le pas de quantification est bien plus large (200 ps pour une inclusion
située a 2 cm sous la surface) que celui utilisé typiquement dans les systémes présentés
dans la littérature (typiquement 0,1 a 1 ps).

Cette étude ouvre donc la voie a la réalisation de systémes compacts et peu coiteux,
tout en conservant une approche par mesure des temps de vol moyen. Elle offre ainsi
une alternative aux approches fréquentielles.

Une manieére de réaliser un tel systéme optimisé consisterait a remplacer la chaine
TCSPC (Becker&Hickl) par une chaine de comptage plus compacte (SENSL) dont le
pas de quantification est limité & 23 ps. Un tel appareil, d'un prix de revient cinq fois
inférieur & celui d’une chaine TCSPC traditionnelle fournirait des mesures de temps de
vol de qualité équivalente (& 1% prés) a celle d'une chaine haute performance.

4.2 Optimisation du paramétrage d’un systéme de fe-
nétrage temporel

Comparé a un systéme TCSPC, I'optimisation d'un systéme de fenétrage temporel
(HRI) est plus complexe. En effet, il faut tenir compte non seulement de Uerreur de
quantification induite par le changement de la largeur temporelle, mais aussi de I'impact
sur le nombre de photons collectés. En fonction de la largeur de la porte temporelle,
une proportion plus ou moins importante de photons détectables est perdue comme on
I’avait montré sur la figure 2.3 page 104, ce qui n’était pas le cas de la chaine TCSPC.

132



Deux paramétres interviennent : la largeur de la fenétre et le pas de balayage (retard)
utilisés pour constituer la distribution temporelle des photons. Dans une premiére étape,
nous déterminerons le pas de balayage temporel (retard) I' optimal pour la mesure du
temps de vol moyen, puis nous évaluerons la largeur optimale de la porte.

4.2.1 Pas de balayage optimal

Nous avons vu page 120 que l'incertitude sur les temps de vols mesurés par un HRI
s’écrit :

2
) (ATI?Topagation + L2/4) : (\/(tm‘m o tmin) + L2/4>
0%, = NI (4.16)
avec AT7. oation désignant la dispersion des photons dans le milieu, tpp et tmaq

les bornes de la distribution temporelle, L la largeur de la porte, et N le nombre de
photons incidents pendant la durée d’acquisition. Nous avons vu que dans la plupart
des cas L < t,00 — tmin, C€ qui permet de simplifier en :

2 2
0_2 s (ATprapagation + L /4) (4 17)
<t> OéN :
avec o = m désignant la proportion de photons conservés par le fenétrage

temporel.

A cette incertitude s’ajoute I'erreur de quantification due au balayage temporel que

I’on peut représenter par 1351\, par analogie avec le TCSPC.
Pour minimiser cette erreur totale, il convient en premier lieu de choisir le pas de
balayage 0t de telle sorte que sa contribution au bruit soit petite devant la propagation :
2 2
6t < AT;m"opa,gation (418)
12anN aL.N

soit :

5t < 2V3ATpropagation (4.19)

On doit donc choisir un pas de balayage trés petit devant la largeur de la distribution
temporelle pour éviter de dégrader la précision de la mesure. On remarquera que cette
inéquation est similaire & celle donnant le pas de quantification optimal dans le cas
d’une chaine TCSPC. On pourra donc reprendre la figure 4.2 page 132 pour déterminer
le pas de balayage temporel optimal en fonction du type de tissu.

4.2.2 Largeur optimale de la fenétre temporelle d’'un HRI

La largeur optimale de la fenétre temporelle doit étre choisie de facon & minimiser
les termes d’incertitude restant dans 1’équation 3.29. Il s’agit donc de déterminer L
pour minimiser I'expression :

(ATpQrapagation + L2/4) . (tma:z: - tmzn)
N.L

(4.20)
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FIGURE 4.3  Largeur de fenétre d’un systéme de HRI, optimale pour la minimisation
de l'incertitude de mesure des temps de vol.

Cela revient & minimiser :

AT? 4[24
propagation / (421)

L

Le minimum de cette fonction étant atteint lorsque sa dérivée s’annule, on obtient :

AT? » L
propagation
_ ___propaganon 4 ) 4.22
L 4 ( )
soit :
Loptimal - ZACZ;)ropagation (423)

On choisira donc une largeur de porte correspondant au double de la dispersion des
photons dans le milieu. Cette largeur de porte est un compromis entre la nécessité de
collecter un maximum de photons pour rendre la mesure plus précise, et la dégradation
de la résolution temporelle consécutive a la largeur de la porte. La figure 4.3 montre les
largeurs de porte optimales en fonction de la profondeur de I'inclusion et pour différents
types de tissus.

On constate que pour les tissus fortement absorbants (prostate), la largeur de porte
minimale accessible sans utiliser le mode « GOI » (300 ps) est bien adaptée a la locali-
sation d’une inclusion quelle que soit sa profondeur. Dans le cas du sein, "augmentation
de AT;?ropagation avec la profondeur impose de régler la largeur de porte en fonction de
la profondeur estimée de I'inclusion. En 'absence de connaissance a priori sur cette
profondeur, on pourra utiliser comme compromis une largeur de porte proche de 1 ns.

Enfin, dans le cas d’examens pour lesquels le temps d’intégration et donc le nombre
de photons collectés ne constituent pas une limite, on choisira la plus petite largeur de
porte technologiquement accessible, typiquement 100 ps, en utilisant s’il est disponible
le mode « GOI ».
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4.3 Bilan des chapitres 1, 2, 3 et 4

En établissant le lien direct qui existe entre le temps de vol moyen et la position
spatiale de I'inclusion, nous avons montré I'apport de la mesure des temps de vol en
matiére de résolution et de sensibilité. Cette étude nous a permis d’établir les bases
théoriques du calcul d’incertitude sur les mesures d’intensité et de temps de vol moyen.

Le premier probléme traité dans cette partie consistait a déterminer le dispositif
expérimental permettant d’obtenir la meilleure précision de mesure de 'intensité et du
temps de vol moyen. Nous avons comparé la sensibilité et la précision de mesure du
temps de vol offerts par un systéme de HRI et une chaine TCSPC. Il est apparu que la
résolution temporelle des appareils constitue rarement une limitation de la précision de
mesure des temps de vol. En revanche, la sensibilité est un critére important, car plus
le nombre de photons collectés est grand et meilleure sera la précision de mesure du
temps de vol. Au-dela d’une certaine profondeur, la résolution temporelle des détecteurs
devient un critére pouvant étre complétement négligé devant la dispersion temporelle
des photons due a la diffusion dans les tissus.

Le HRI offre la meilleure précision de mesure pour les applications ot le temps
d’intégration n’est pas une contrainte, et celles impliquant de visualiser des objets peu
profonds, dans des milieux faiblement absorbants comme le petit animal. En revanche,
la chaine TCSPC, par sa capacité a prendre en compte tous les photons détectés, donne
de meilleurs résultats pour les inclusions profondes situées dans des milieux plus épais
et fortement absorbants.

Cette analyse nous a conduits a déterminer comment choisir la largeur de canal
optimale d'une chaine TCSPC, le pas de balayage et la largeur de la fenétre temporelle
optimaux d’'un HRI afin de mesurer l'intensité et le temps de vol moyen avec une
précision suffisante et & moindre coft.

Dans une derniére étape, nous allons mettre en pratique ces résultats pour répondre a
une problématique médicale particuliére : la localisation de lésions (tumeurs) marquées,
en vue d’améliorer la fiabilité du diagnostic du cancer de la prostate.
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Chapitre 5

Perspectives : application de la
tomographie de fluorescence résolue en
temps au diagnostic du cancer de la
prostate

5.1 Problématique

Le diagnostic du cancer de la prostate et le déclenchement d’une thérapie sont au-
jourd’hui établis a partir de I'étude histologique de biopsies. Ces biopsies sont prescrites
en fonction de signes cliniques du patient et de dosages élevés de ’hormone PSA (pour
« Prostate Specific Antigen ») dans le sang . Les prélévements des biopsies sont la
plupart du temps guidés par I’échographie a ultrasons qui permet de cartographier la
prostate, mais elle ne fournit pas d’information de localisation précise pour cibler les
zones potentiellement cancéreuses.

Les 12 prélévements opérés sont particuliérement difficiles pour le praticien et dou-
loureux pour les patients. Néanmoins, dans 30% des cas environ, les biopsies prélevées
ne contiennent pas de cellules tumorales, entrainant alors une deuxiéme voire une troi-
siéme série de prélévements, pouvant retarder de plusieurs mois ou de plusieurs années
I’établissement du diagnostic. Une augmentation du nombre de biopsies pratiquées en-
traine un risque important d’effets secondaires.

Pour améliorer la pertinence du diagnostic, plusieurs approches sont actuellement en
cours de développement. Les principales sont I'IRM et 1’élastographie. La tomographie
de fluorescence semble également une voie prometteuse car elle combine I'avantage d'un
taux de contraste élevé (supérieur aux méthodes endogénes), et la parfaite compatibi-
lité avec l'acte de biopsie qui ne peut étre réalisé sous IRM. Plusieurs marqueurs ont
été développés pour cibler les cellules prostatiques, en s’appuyant sur différentes tech-
niques de vectorisation : certains ciblent le PSA membranaire [87, 88], d’autres utilisent
’assimilation importante du zinc par les tumeurs prostatiques [89], ou la formation de
vaisseaux sanguins en périphérie des tumeurs (néoangiogénése) [27]. 11 est également
possible d’exploiter le défaut des cellules endothéliales des vaisseaux sanguins présents
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a la périphérie des tumeurs (« Enhanced Permeability and Retention effect » ou effet
EPR) qui entraine dans celles-ci I'accumulation des molécules d’une certaine taille.

Toutefois, il n’existait pas, jusqu’a présent, de systéme permettant de localiser 'ac-
cumulation d’un tel traceur fluorescent dans une prostate humaine.

Pour répondre a ce besoin, un consortium comprenant un Centre Hospitalier, plu-
sieurs laboratoires francais, et deux industriels ! a développé un systéme de sonde bimo-
dale combinant imagerie de fluorescence résolue en temps et échographie pour localiser
des tumeurs prostatiques marquées et guider I'outil de biopsie. Une image échographique
réalisée simultanément permet de situer 'accumulation du marqueur par rapport a la
morphologie de la prostate. A I'aide de cette double information, le praticien peut alors
diriger outil de biopsie vers la tumeur afin de réaliser un diagnostic plus pertinent.

5.2 Dispositif expérimental

Le dispositif expérimental est décrit en détail dans deux articles de référence [90, 71].
Il est constitué d’une sonde endorectale incluant un module optique et un module
ultrasonore, d'un laser pulsé et d’une chaine de détection TCSPC multivoies.

Sonde bimodale

La sonde bimodale contient un module ultrasonore (128 éléments, fréquence centrale
6,5 MHz) autour duquel sont disposées six fibres optiques d’excitation et quatre de
détection, comme le montre le schéma 5.1. Deux ergots permettent d’y adapter une
aiguille de biopsie standard. Cette sonde a été rendue étanche afin de supporter les
protocoles de décontamination entre chaque patient.

o oMk A A
STAY IS ¥ PR AT

FIGURE 5.1 — Schéma et photo de la sonde bimodale. Module ultrasonore en jaune et
orange ; module optique en vert et violet.

Systéme de détection résolu en temps
La figure 5.2 montre le systéme complet basé sur une chaine TCSPC a quatre voies,
qui s’avére étre plus adapté a cette application comme nous I’avons montré a la page 125.

1. Le CHU de Bordeaux, les laboratoires LISA du CEA-LETT de Grenoble, CREATIS de I'INSA de
Lyon et le LCFIO de I'Institut d’Optique de Palaiseau, ainsi que les sociétés VERMON S.A. (Tours)
et AMPLITUDE SYSTEMES (Bordeaux).

Ce projet (PROSTAFLUO) est financé par ’ANR. Technologies pour la Santé.
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Pour cette application en effet, le coefficient d’absorption du tissu est trés élevé et les
inclusions que 'on doit détecter peuvent étre situées en profondeur, jusqu’a 3-4 cm. Les
inclusions proches de la paroi rectale sont généralement accessibles au toucher rectal ce
qui rend leur détection plus aisée.

Un laser a fibres dopées Erbium produit des impulsions de 10 ps & 770 nm avec un
taux de répétition de 50 MHz. Ce type de source, inspiré des technologies télécom, est
plus compact et moins onéreux qu’un laser femto-seconde et donc plus compatible avec
un environnement médical.

La lumiére du laser est dirigée vers la prostate dans I'une des six fibres d’excitation
de la sonde bimodale a I’aide d’un coupleur optique. Quatre fibres de détection collectent
le signal de fluorescence et le dirigent, aprés filtrage vers quatre photomultiplicateurs
connectés a quatres cartes TCSPC. Le temps d’intégration est fixé & une minute par voie
d’excitation, pour une durée totale d’examen de 6 minutes. Nous mesurons également
les signaux de diffusion en remplacant les filtres de fluorescence par des densités neutres.

Fibre dopée erbium
(amplification) . i
Oscillateur O N2 N4 dichroique
50 MHz I I Cristal
10 ps 1550 nm doubleur

Multiplexeur

1:8
synchro
PMA1 |—>
PM2
TCSPC
PM3
PM4
Filtres

Tumeur
prostatique
marquée

FIGURE 5.2 — Schéma de la partie optique du systéme de mesure par temps de vol (en
version TCSPC).

On calcule alors I'intensité et le temps de vol moyen des 24 distributions temporelles
de fluorescence et de diffusion. Ces valeurs servent de données d’entrée a 1’algorithme
décrit page 89 pour localiser une inclusion fluorescente unique ou double.
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Pour évaluer la capacité du systéme a localiser précisément une inclusion, nous réali-
sons une premiére série d’essais sur un fantéome simulant a la fois les propriétés optiques
et ultrasonores d’une prostate humaine, en se basant sur les valeurs d’absorption et de
diffusion obtenues sur 10 volontaires sains, dans le cadre d’'une étude menée par 1I’Uni-
versité de Lund (Suéde) [91]. Ce fantome, réalisé a partir d’oxyde de titane, d’encre,
de silice et d’une matrice dont I’élasticité dépend du nombre de cycles de congélation
qu’on lui a faits subir, est décrit en détail dans le brevet (FR0904476).

5.3 Reésultats

Comparaison de la durée d’acquisition par HRI et TCSPC

Nous avons comparé le taux de comptage des deux chaines de détection pour un
signal fluorescent provenant d’une inclusion située & 1 cm dans le fantome de prostate.
Nous avons également comparé la durée totale nécessaire a 'obtention des 24 distribu-
tions temporelles. Le critére est 'obtention d’un nombre identique de photo-événements
fixé arbitrairement & N = 10°. Les taux de comptage et les temps d’intégration appa-
raissent sur le tableau suivant :

| HRI | TCSPC
taux de comptage (photons/s) | 550 | 8300
durée de la mesure (minutes) | 30 2

Le flux de signal, relativement faible, s’explique par le coefficient d’absorption élevé
de la prostate (p, = 0,4cm™t). Nous constatons également que la durée globale d’ac-
quisition est beaucoup plus courte avec la chaine TCSPC. La différence de sensibilité,
représentée par le taux de comptage, est en accord avec la proportion de photons perdus
par le HRI, établie page 103 (équation 2.19).

Dans le cas de 'examen de la prostate, fortement invasif, cette étude confirme le
choix d’une chaine TCSPC pour limiter la durée d’acquisition. Les résultats que nous
allons présenter maintenant sont donc obtenus avec ce type de détecteur.

Précision et reproductibilité de la localisation de I’inclusion

Pour évaluer la précision de localisation, nous déplacons une inclusion fluorescente
selon un pas régulier et suivant les trois axes. La figure 5.3 montre la comparaison entre
la position réelle de I'inclusion et sa position reconstruite.
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FiGURE 5.3  Comparaison de la position réelle de I'inclusion avec la position recons-
truite par la mesure optique.

Nous constatons une précision de localisation comprise entre 0,8 et 1,5 mm, ce
qui apparait compatible avec le quidage d’un outil de biopsie. La reproductibilité de
la localisation d’une inclusion immobile est proche de 1 mm. L’inclusion a pu étre
localisée jusqu’a 28 mm, ce qui correspond a la profondeur de la majeure partie (80%)
des tumeurs prostatiques.

Pour confirmer la précision de localisation, nous avons superposé les reconstructions
optiques de I'inclusion avec 'image échographique acquise en méme temps que les don-
nées optiques. Nous avons observé une bonne coincidence de la position de l’inclusion
déterminée par les deur modalités dans 4 cas sur 5 (80%).

5.3.1 Evaluation préclinique

Pour valider la capacité du systéme a localiser une accumulation de traceur fluo-
rescent dans un organisme vivant, nous avons évalué la sonde sur trois souris portant
une tumeur de type xénogreffe, et sur une souris saine. Le protocole consiste a implan-
ter puis a laisser croitre une xénogreffe dans le dos de la souris, puis a injecter une
nano-émulsion d’ICG (Lipidots [92]).

Les mesures optiques sont réalisées juste apreés 'injection, puis 3 et 15 heures apreés.
Lors d’une acquisition, la souris anesthésiée est placée dans un bain d’intralipide et
d’encre simulant les propriétés optiques d’'une prostate humaine. La sonde bimodale
est alors placée en contact avec la partie ventrale de la souris, de telle sorte que la
tumeur se retrouve en opposition par rapport a la sonde. On réalise alors une premiére
image ultrasonore, puis une acquisition des 24 signaux de fluorescence et de diffusion.
Ensuite, on fait tourner la souris d’un quart de tour pour vérifier que 'on détecte bien
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le changement de position de I'inclusion aprés reconstruction. Pour corriger les données
du signal d’autofluorescence, on soustrait les signaux mesurés avant 'injection a ceux
obtenus apres celle-ci.

Les résultats obtenus (figure 5.4) montrent une bonne correspondance entre l'ac-
cumulation de fluorescence obtenue aprés reconstruction et la position théorique de la
tumeur dans 75% des cas 3 heures aprés 'injection.

(@)

Milieu

simulant Sonde
la Souris
prostate Tumeur

FIGURE 5.4  (a) Schéma de principe de essai préclinique de la sonde montrant la
position relative de la sonde, de la souris et de la tumeur.

(b) Superposition de I'image ultrasonore (nuances de gris) et de la localisation 3D de
’accumulation du traceur fluorescent obtenue par la mesure optique (jaune).

Dans le cas de la souris saine, nous avons constaté 'apparition d’un artefact da a
une tendance de la méthode a converger vers le barycentre de 'accumulation de traceur.

Ce test a néanmoins mis en évidence I'apport considérable de la mesure optique a
I’échographie, qui n’est pas parvenue seule a localiser les tumeurs. Lors de futurs essais,
le protocole pourrait étre amélioré en placant pres de la tumeur un élément échogéne
(capillaire en verre par exemple), ce qui permettrait de comparer directement la position
de la tumeur obtenue par les deux modalités.

5.4 Conclusion du chapitre 5

Les travaux sur 'optimisation d’une chaine de mesure résolue en temps ont abouti
a un systéme permettant de localiser une inclusion fluorescente avec une précision
millimétrique dans un milieu trés absorbant comme la prostate. Nous avons vu que
I’utilisation d’une chaine TCSPC est particuliérement appropriée & une problématique
de signal faible/temps d’exposition limité puisqu’elle permet de réduire la durée des
mesures d’'un facteur 15.

Cette étude a également montré que la tomographie optique de fluorescence et les
ultrasons sont deux modalités trés complémentaires, I'une apportant des informations
fonctionnelles (localisation des tumeurs) et 'autre, morphologiques (distinction des
contours de la prostate, rectum, tissus périphériques).
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La profondeur maximale d’investigation, évaluée a 28 mm, correspond a la majeure
partie des tumeurs prostatiques, 80% des tumeurs étant dans la zone périphérique. Pour
détecter et localiser des tumeurs de la région postérieure, il est envisageable d’introduire
une fibre optique dans 'urétre afin d’illuminer la prostate par I'arriére. Ceci a déja été
réalisé avec succeés sur un chien dans le cadre d’essais en imagerie photoacoustique [93].

En 2012, cette sonde bi-modalité sera évaluée sur des volontaires sains dans le cadre
de la plateforme OPTIC CLINIC située au CHU de Grenoble. Ces premiers essais
permettront de collecter des données sur les propriétés optiques de la prostate afin de
renforcer la fiabilité de la méthode et d’introduire I'instrument dans un environnement
clinique. Ils permettront également de rendre la sonde compatible avec la réglementation
régissant les dispositifs médicaux évalués en clinique.

Parallélement a cette étude, le projet ANR BiTum (Biopsies Tumorales) permettra
de comparer les performances précliniques de différents marqueurs fluorescents de la
prostate et d’identifier le marqueur le plus pertinent. Dés que celui-ci aura démontré
sa pertinence et son inocuité, il pourra étre évalué sur des patients a ’aide de la sonde
bimodale, dans le cadre d’un essai clinique de phase II.
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Conclusion générale

Nous avons ainsi défini Parchitecture et les conditions d’utilisation optimales d’un
tomographe de fluorescence continu et résolu en temps.

Les systémes précliniques de tomographie continue antérieurs permettent d’observer
des pathologies dans I’abdomen ou le cerveau, organes dont le coefficient d’absorption
est faible. Mais dans les organes plus absorbants comme le foie ou les poumons ces
systémes ne donnent pas de résultats satisfaisants. Or, il est indispensable de pouvoir
localiser des inclusions fluorescentes dans ces organes car ¢’est souvent dans ceux-ci que
se fixent les métastases.

Pour résoudre ce probléme, nous avons en premier lieu déterminé pour le petit
animal les longueurs d’onde de travail optimales permettant de traverser les tissus for-
tement absorbants. La notion de fenétre thérapeutique apparait insuffisamment précise
dés que 'on vise les organes les plus absorbants d'un animal. En mesurant le spectre
de transmission d’'une souris, et en tenant compte de l'offre technologique existante,
nous avons défini les longueurs d’onde de travail optimales, ainsi qu'un ensemble de
composants : laser, fluorophore, filtres, permettant de traverser la cage thoracique d’un
petit animal.

Puis, en mesurant le niveau du signal de fluorescence émis par des tumeurs pulmo-
naires, nous avons démontré que les caméras utilisées dans les systémes existants ont
souvent une dynamique inutilement élevée et une température de refroidissement exces-
sivement basse. A I'aide d’une analyse photométrique précise des sources d’incertitude
d’une chaine tomographique typique, nous avons pu identifier les caractéristiques d’une
caméra adaptée a la mesure tomographique sur petit animal. Celle que nous avons uti-
lisée, bien moins onéreuse que celles qu’emploient d’autres équipes, demeure néanmoins
parfaitement adaptée a l'intensité produite par une tumeur pulmonaire. Nous avons
également montré que les critéres les plus importants pour réaliser une mesure précise
sont le choix du fluorophore, la stabilité du laser et la distance de travail.

L’étude de la dynamique d’un cas biologique réel nous a permis de mettre en évi-
dence I'hétérogénéité importante des propriétés optiques du petit animal. Cette hé-
térogénéité a pour conséquence des différences de signaux considérables d'une image
tomographique a 'autre. Ce probléme a été traité simplement en mettant en place une
procédure d’optimisation automatique des temps d’acquisition au niveau du signal d’in-
térét. Cette procédure a permis d’améliorer la dynamique de mesure d’un facteur 130,
nous affranchissant de la nécessité une caméra a forte dynamique.

Apres avoir défini les éléments optimaux d’un systéme de tomographie préclinique,

N

nous l'avons associé a une méthode de reconstruction pour évaluer ses performances
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sur des tissus de faible épaisseur. La résolution a été évaluée sur fantome a 1 mm
suivant le plan de balayage et 3 mm en profondeur. La concentration minimum que
nous avons pu détecter in vivo, 90 nM, montre que la sensibilité de notre tomographe
est supérieure d'un ordre de grandeur a celle des systémes antérieurs et comparable a
celle d'un scanner micro-PET.

Enfin, nous avons montré la capacité du systéme a quantifier une concentration de
fluorophore in vivo en réalisant le premier suivi d’évolution de tumeurs pulmonaires sur
petit animal.

Ce tomographe a depuis lors été dupliqué en cing exemplaires qui sont actuellement
utilisés dans différents laboratoires de biologie. L'un de ces appareils a permis a une
équipe de 'TMF (Bordeaux) de montrer la bonne correspondance entre la position de
tumeurs cérébrales reconstruites en fluorescence et leur image morphologique observée a
l'aide d’un TRM [57]. Un autre systéme, installé a 'Institut Albert Boniot de Grenoble,
est utilisé quotidiennement pour tester de nouveaux médicaments contre le cancer [58|.
[’équipe du Service Hospitalier Frédéric Joliot d’Orsay a également montré que la
sensibilité du tomographe était supérieure de plusieurs ordres de grandeur a celle d’un
autre tomographe commercialisé servant de référence [54, 68.

Enfin pour faire face a une demande croissante, ce systéme est actuellement en cours
de transfert industriel a une société francaise.

La tomographie continue a donc désormais atteint une maturité suffisante dans le
domaine préclinique pour prétendre rivaliser avec les techniques d’imagerie tradition-
nelles ou les compléter.

En revanche, comme nous ’avons montré, la tomographie de fluorescence continue
ne peut étre transposée directement a I’étude des tissus plus épais, méme dans une
géométrie favorable (en transmission). L’origine de la difficulté n’est pas un manque de
sensibilité car celle-ci demeure suffisante pour des tissus faiblement absorbants (sein) :
elle se situe au niveau de la résolution en profondeur qui vaut 8 mm dans le plan du
balayage et 28 mm en profondeur pour une épaisseur de 5 cm de ce type de tissu.

Pour transposer a des tissus plus épais la tomographie de fluorescence, nous sommes
passés a une instrumentation et & une méthode résolue en temps. Cette méthode de
localisation développée par le laboratoire LISA repose sur la mesure de 'intensité et du
temps de vol moyen du signal de fluorescence.

Nous avons comparé les performances respectives de deux grandes approches ins-
trumentales pour mesurer ces deux grandeurs : I'approche par caméra rapide intensifiée
munie d’un fenétrage temporel, et 'approche par comptage de photons (TCSPC). Il
nous est apparu que pour les tissus épais, et tant que 'on reste dans le domaine de la
fluorescence, c¢’est 'approche TCSPC qui permet la mesure la plus précise des temps de
vol moyens. Celle-ci 'emporte sur la caméra rapide, non pas en raison d’une meilleure
résolution temporelle mais de sa plus grande sensibilité. En effet, plus on collecte de
photons et plus la mesure du temps de vol moyen est précise. La cameéra rapide intensi-
fice, pénalisée par le fenétrage temporel, exclut une part importante des photons utiles,
ce qui accroit I'influence du bruit photonique.

En analysant et en modélisant les sources d’incertitude des deux systémes d’acqui-
sition, nous avons pu proposer une méthodologie d’optimisation des paramétres d’ac-

144



quisition : la largeur de la fenétre temporelle et le pas de balayage du HRI, ainsi que
la largeur des canaux temporels du TCSPC. Cette méthodologie, basée sur la théorie
de la quantification, permet d’obtenir au moindre prix la précision de mesure la plus
adaptée au signal dont on souhaite déterminer I'intensité et le temps de vol moyen. Elle
permet également de réduire la durée d’acquisition, pour un niveau d’erreur identique.

Cette technique d’optimisation a été appliquée a une problématique médicale concréte :
le guidage des biopsies prostatiques par localisation d’un marqueur fluorescent spéci-
fique. Pour cela, nous avons développé une sonde bimodale combinant imagerie de
fluorescence résolue en temps et échographie. I’ optimisation de I'instrumentation réso-
lue en temps a notamment permis de réduire d’un facteur quinze la durée d’acquisition
du signal, rendant la méthode moins invasive pour le patient. Cette nouvelle approche
a été validée sur des fantomes simulant les propriétés optiques d’une prostate humaine.
Ces essais ont notamment permis de quantifier 'erreur de localisation de I'inclusion,
inférieure & 1,5 mm dans les trois axes, ce qui représente une amélioration proche d’un
facteur 10 par rapport aux méthodes continues.

L’instrumentation étant désormais disponible et optimisée, il devient possible d’en-
visager de réaliser des études cliniques, dés lors que les marqueurs fluorescents auront
prouvé leur efficacité et leur inocuité. Plusieurs projets de recherche débuteront en
2012, pour transférer la sonde bimodale et le systéme TCSPC dans I’environnement
clinique du CHU de Grenoble, et pour comparer les performances précliniques de dif-
férents marqueurs prostatiques. Ces projets permettront d’évaluer plus précisément le
bénéfice /risque de la tomographie de fluorescence résolue en temps, ouvrant la voie a
des études cliniques a grande échelle.

La problématique de la prostate n’est pas la seule pouvant bénéficier du potentiel de
la tomographie résolue en temps : les deux systémes que nous avons mis en place (HRI
et TCSPC) peuvent étre utilisés pour d’autres applications telles que la détection du
cancer du sein, de la thyroide, ou encore de la plaque d’athérome, moyennant une simple
adaptation de la géométrie d’acquisition et du protocole de mesure, en s’inspirant des
régles que nous avons édictées dans ce mémoire.
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Annexes

Annexe 1 : Systémes commercialisés destinés & I’'ima-
gerie optique du petit animal

Le table 1 dresse la liste des différents systémes commercialisés permettant de réa-
liser des mesures optiques sur petit animal [41].

‘ ‘ FRI 2D ‘ Tomographie 3D ‘ Autre modalité ‘

Night Owl (Berthold) oui non Bioluminescence
Maestro (CRI) oui non non
Kodak in vivo oui non RX

imaging

(Carestream Health)

Pearl Imaging oui non non
(LiCOR Bioscience)
iBox (UVP) oui non non
IVIS Spectrum oui oui continue Bioluminescence
(Caliper Life Science)
FMT 2500 LX oul oul continue non
(ViSEN Medical)
Optix MX3 (ART) oui oui résolue en | Bioluminescence
temps

TABLE 1 Liste des systémes commercialisés d’imagerie de fluorescence préclinique [41].
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Annexe 2 : Caractérisation de la caméra du tomo-
graphe continu pour déterminer si elle est adaptée a
la mesure d’images tomographiques

La caméra mise en ceuvre dans le tomographe est moins performante et moins
onéreuse que celles utilisées par les systémes commercialisés, mais elle est tout aussi
efficace et optimisée pour la mesure du signal issu d’images tomographiques précliniques.

Le capteur, une caméra a transfert interligne C4742 d’Hamamatsu (ORCA-AG),
est une matrice de 1344 x 1024 pixels de dimension 6,45 x 6,45 um? . Cela signifie que
chaque pixel se comporte comme une photodiode et que la caméra est équipée d'un
drain permettant d’évacuer les charges en excés en cas d’éblouissement.

Calcul de la résolution

La résolution des images 2D dépend de I'objectif (résolution optique) et du détecteur
(résolution détecteur). La résolution totale correspond généralement & la moins bonne
de ces deux résolutions.

Résolution optique
L’objectif monté devant la caméra possede une focale de f = 25mm et on l'utilise
a son ouverture maximale c’est a dire & f/1. Dans ces conditions, le diamétre de la
pupille d’entrée vaut donc D = 25mm. Le diamétre du disque d’Airy s’obtient [94] a
I’aide de la formule :
O 2,44Nf ]
w="22 (1)
avec w désignant le diameétre d’Airy (diamétre du disque principal contenant 84%
de Penergie lumineuse du spot), A la longueur d’onde de travail, et D le diamétre de la
pupille d’entrée. A I'aide de cette formule, on obtient w = 1,83 ym a 750 nm.
Cette formule de conjuguaison n’est valable que pour un objet placé a l'infini. Or,
le tomographe fonctionne avec une distance de travail limitée a 35cm. Dans ce cas, le
diamétre d’Airy devient [94] :

2, 44)f
- D

w (v+1) (2)

avec vy désignant le grandissement. Celui-ci est mesuré en déplagant le laser sur
un diffuseur de part et d’autre du centre optique d’une distance donnée (4 cm), et en
mesurant sur le détecteur d’écart de la position du centre des taches laser en nombre
de pixels. On obtient un grandissement de v = 0,072, ce qui ne modifie que faiblement
le diamétre de la tache d’Airy qui prend la valeur w = 1.96 um. Rapportée dans le plan
objet, le diamétre de la tache d’Airy vaut dont 27 um

Résolution détecteur
Elle correspond a la capacité des pixels du détecteur a distinguer 2 objets trés proches
indépendamment de I'ouverture de l'optique. La limite de résolution d’un capteur est
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définie par la fréquence de Nyquist. Celle-ci, exprimée en paires de lignes par millimétres

est obtenue par :
1

NF = ,
2 x largeur pixel

(3)

Ce qui correspond, pour des pixels de 6,45 pum a une fréquence de Nyquist de
78 pl.mm L.

La résolution globale du systéme d’imagerie 2D est donc limitée par le détecteur,
comme c’est le cas dans la plupart des systémes d’imagerie. Elle peut donc étre estimée
a 5,6 pl.mm~! ramenée dans le plan objet (78 pl.mm ™! x 7). Ramen¢ dans le plan objet,
la résolution vaut donc 178 pm.

Sensibilité du détecteur

L’objectif de cette étude est de montrer que la sensibilité du détecteur est adaptée
a la mesure d’images tomographiques. Pour cela, on doit caractériser la sensibilité du
détecteur afin de montrer qu’elle n’est pas un élément limitant de la chaine d’instru-
mentation.

La sensibilité S du détecteur permet d’établir le lien entre le flux de photons attei-
gnant le capteur et le niveau de gris de I'image correspondante. Elle peut s’écrire [95] :

S=nGFmyw (4)

avec 1 désignant le rendement quantique, G le nombre de niveau de gris par élec-
tron (gain électronique ou pas de quantification), F' la fraction photosensible du pixel
(coefficient de remplissage), et Tyle coefficient de transmission de la fenétre protégeant
le capteur.

Le rendement quantique 7 correspond au nombre moyen d’électrons généré par pho-
ton. En raison des faibles énergies mises en jeu, ce nombre est toujours inférieur a un.
Il dépend fortement de la longueur d’onde et est fourni par le contructeur. Néanmoins,
celui-ci précise que de légeres différences de rendement quantique peuvent exister entre
les différents capteurs d’'un méme modéle. Nous avons réalisé des mesures en éclairant
la caméra par un flux homogene en interposant entre la source blanche et la caméra des
filtres passe bande étroits a différentes longueurs d’onde avec un pas de 50 nm. Ce pro-
tocole de caractérisation que j’ai mis au point en collaboration avec Michel Berger du
LISA a fait I'objet d’un document interne utilisé par les membres du laboratoire LISA
pour caractériser tout nouveau détecteur mis en ceuvre dans nos projets. La figure 5
ci-dessous montre le dispositif permettant d’envoyer une lumiére quasi-homogéne sur le
détecteur. Ce banc est constitué d’un tube de plastique noir de 1 m de long et d’une
lampe & incandescence, alimentée par un générateur de tension continue réglable. Ce
banc permet d’envoyer sur le détecteur un flux lumineux homogéne dont les rayons sont
perpendiculaires au capteur. Un diffuseur est placé devant la lampe afin d’accroitre 1'ho-
mogénéité de celle-ci. Un support a proximité de la source, permet de placer un dépoli
et les différents filtres interférentiels. La caméra ou un photodétecteur calibré (Melles
Griot) peuvent étre fixés a I'autre extrémité du canon.
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FIGURE 5 — Banc expérimental destiné a caractériser le détecteur. Ce tube est équipé
d’une lampe et d’un diffuseur & une extrémité. Le détecteur que I'on souhaite carac-
tériser est placé a I'autre extrémité. Ceci permet d’éclairer le détecteur a I'aide d’une
lumiére homogéne et perpendiculaire & sa surface. Il est possible de remplacer le détec-
teur par un puissancemeétre (Melles Griot) afin de calibrer le flux lumineux émis par la
lampe.

Le résultat obtenu est normalisé par rapport au maximum de la courbe théorique
fournie par le constructeur. La comparaison entre ces deux courbes est présentée sur la
figure 6.
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F1GURE 6 — Comparaison entre le rendement quantique de la caméra donné par le
constructeur (typique) et celui obtenu a 'aide de nos mesures.

On constate un écart d’environ 10% entre le rendement indiqué par le constructeur
et celui obtenu par nos mesures.

On constate sur la figure 6 que le rendement a 750 nm vaut 45%. Hamamatsu précise
dans sa note technique que la valeur de rendement quantique tient compte également
de la fenétre de protection du capteur 7y, ainsi que du coefficient de remplissage des
pixels F' (fill factor) accru par une matrice de micro-lentilles.

Le gain électronique G n’est pratiquement jamais donné par le constructeur. Mais on
peut le déterminer grace a la relation linéaire entre la variance d’une image et I'intensité
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moyenne de celle-ci [95] 2 :
var (I) = G (I — Lyoir) + var (Ineir) (5)

Pour éviter une influence d’une différence éventuelle de sensibilité d’un pixel a
lautre, on évalue la var (1) a 'aide de la différence de deux images [jet I, soumises au
méme éclairement. Le coefficient 1/2 permet de compenser la superposition du bruit de
ces deux images (superposition en moyenne quadratique).

var (I) = %UCLT (I — ) (6)

Pour créer un flux lumineux le plus uniforme possible, on place la caméra sur un
tube équipé a l'autre extrémité d'une lampe a incandescence de luminosité réglable, d'un
diffuseur, et d’un filtre passe bande centré autour de 750 nm. On régle la puissance de la
lampe a différentes valeurs afin de tracer la courbe de la figure 7. Celle-ci nous permet
de déduire que le gain électronique est de :

G =1/4,2 = 0,24 niveaur.c™* (7)

3500
3000 -

y = 4,2x + 190,3 /a////
2500 ;(///////
2000
1500 5
1000 / o Signal

/ —Linéaire (Signal)
500 3/92/
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Var(l)

moyenne (I)

0

FIGURE 7 — Détermination du gain électronique de la caméra CCD obtenue en prenant
une série de paires d'images a différents flux incidents. Le coefficient directeur de la
droite de regression permet de remonter au gain électronique a l'aide de la formule 5.

Ayant déterminé le gain électronique G et le produit nG F 1y, on peut, a l'aide de
la formule 4, déterminer la sensibilité du détecteur S :

S = 0,108 niveau.photon™" (8)

Il faut donc approximativement un flux de 10 photons incidents sur un pixel de la
caméra pour générer un niveau de gris a 750 nm.

2. Cette équation est vraie dans la mesure ou le bruit photonique est le bruit majoritaire.
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Cette valeur ayant été obtenue en partie a l'aide de données des constructeurs,
nous la vérifions en réalisant une mesure comparative a ’aide d’un détecteur photo-
métrique calibré (powermeter Melles Griot). La lampe & incandescente étant réglée a
une puissance intermédiaire et filtrée par un filtre PB a 750 nm + 5nm, nous plagons
le photométre a I'autre extrémité du tube et notons la puissance mesurée. A l'aide des
dimensions de la photodiode, nous en déduisons le flux d’énergie lumineuse par unité de
temps et de surface a 'extrémité du tube. Pour convertir ce flux en nombre de photons,

nous utilisons la relation : "
X ¢
Ephoton = T (9)

avec h = 6,62.1073*m?.kg.s~! la constante de Planck, ¢ = 3.108m.57! la vitesse de
la lumiére dans le vide, et A la longueur d’onde.

On multiplie ce nombre de photons par la sensibilité pour déterminer le niveau de
gris que I'on devrait obtenir théoriquement et I'on compare celui-ci a celui qu’on obtient
avec la caméra et un temps d’exposition de 1s. Le niveau de gris obtenu théoriquement
(45%) apparait sensiblement supérieur a celui mesuré expérimentalement (38%) ce qui
peut s’expliquer par un rendement quantique légérement inférieur a celui annoncé par
le constructeur, ou la présence de poussiéres, ou d’interfaces optiques dont on n’aurait
pas tenu compte.

Linéarité

L’étude de la sensibilité ne serait pas compléte si on ne vérifiait pas la linéarité du
détecteur. Pour cela, on éclaire le capteur d’une lumiére homogeéne, et on augmente
graduellement le temps d’exposition de maniére a dresser la courbe de la figure 8.

4500
4000 -y =1,5919x + 208,47 /’”
3500 +———— R? = 0,9996 /
S 3000
(=
= 2500
2 2000 //
@ 1500
1000
500 %/
<
0 T T T T T
0 500 1000 1500 2000 2500 3000

temps d'exposition (s)

FIGURE 8 — Linéarité de la réponse de la caméra CCD

Le coefficient de régression linéaire de 0,9996 obtenu nous permet d’affirmer que la
caméra donne une réponse parfaitement linéaire dans sa gamme dynamique, c’est a dire
de 70 (offset) & 4095 (maximum du convertisseur analogique numérique).
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Rapport signal sur bruit (SNR)

Les différentes sources de bruit sont les suivantes :

— le bruit de photons lié¢ a la nature quantique de la lumiére - obéit a4 une statistique
de Poisson

— le bruit de lecture bruit du préamplificateur qui dépend de la vitesse de collecte
des électrons

— le bruit d’obscurité lié a la nature quantique du courant d’obscurité.

Bruit photonique

Si on fait I'hypothése que les bruits de lecture et d’obscurité sont négligeables devant le
bruit photonique, alors le SNR est limité par la capacité de puits maximum du détecteur,
qui vaut d’apres le fabriquant No = 18000 électrons. Ceci est cohérent avec la sensibilité
estimée précédemment. En effet, 4095 niveaux correspondent a 37920 photons, soit
37920/2,4 = 15800 électrons.

Comme chaque électron est généré par un photon, alors le nombre d’électrons N,

obéit également a une statistique de Poisson. Pour chaque niveau de signal N, le SNR
par pixel est limité par :

SNR = 201log (Ne/\/Ne> = 10log (N,) (10)
Soit :
SN Ry = 101log (4095/G) = 42 dB (11)

Bruit de lecture et bruit d’obscurité La variance de ces bruits est obtenue en
mesurant celle-ci sur la différence de deux images de noir en augmentant graduellement
le temps d’exposition. Le bruit de lecture correspond a ’ordonnée a I'origine de la droite
obtenue et le bruit d’obscurité & son coefficient directeur. On convertit ces valeurs en
électrons pour obtenir :

Var (Biecture) = 3, 2 niveaux (12)

0 (Biecture) = T electrons (13)

Le courant d’obscurité de ce détecteur vaut 0,03 electrons.s~! d’aprés le construc-
teur. L’écart type du bruit d’obscurité associé vaut donc /0,03 x 10 = 0, 17 electrons,
ce qui est négligeable aux temps d’exposition que nous utilisons couramment (< 10 s).

On peut en conclure que le bruit photonique devient le bruit majoritaire pour tous
les cas ou le signal est supérieur a 3,2 niveaux, c’est a dire dans la trés grande majorité
des cas.

La figure 9 montre l'incertitude relative de mesure en fonction du niveau du signal.
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FIGURE 9 — Incertitude de mesure relative de chaque pixel en fonction du niveau du
signal.

Pour un signal situé au milieu de la dynamique détecteur (2000 niveaux), I'incerti-
tude de mesure sur chaque pixel est inférieure a 2%.
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Annexe 3 : Méthode de numérisation des contours

d’un animal

Suivant Papplication visée, le petit animal peut étre positionné suivant deux types

de géométries :

— géométrie « a [’air libre » : I'animal est simplement posé sur une plaque de verre.
Cette géométrie présente 'avantage de ne pas modifier la position des organes
a lintérieur de la souris, mais les mesures sont affectées par les mouvements
respiratoires de celle-ci.

— géométrie « entre plaques » : I’animal est placé entre deux plaques de verre trans-
parentes. Dans cette configuration, les mouvements respiratoires influent moins
sur la mesure, la géométrie devient plus simple pour I’algorithme de reconstruc-
tion, et I'épaisseur de tissu traversée par la lumiére est réduite, ce qui permet
d’augmenter l'intensité du signal de fluorescence détecté. Elle est également uni-
forme.

Typiquement, les applications nécessitant une visualisation dans ’abdomen ou les pou-
mons tireront donc parti de la géométrie entre-plaque, alors que I'imagerie du cerveau
de 'animal sera préférentiellement réalisée en géométrie a l'air libre. Lors d'une étude
impliquant une autre modalité d’imagerie (PET ou micro CT par exemple), il est pré-
férable de travailler & 'air libre pour pouvoir superposer les résultats obtenus sur les
différents appareils.

Géométrie A ’air libre

Balayage par un plan laser

En géométrie a I'air libre, les solutions commerciales de numérisation ne satisfaisant
pas notre besoin, nous avons mis en place un systéme de numérisation 3D basé sur
une diode laser a 535,5 nm (Stocker Yale modeéle GLL-5011-532-5-45°) équipée d’une
lentille cylindrique permettant de générer un plan laser a la surface de I'animal.

Numériser les contours avec un laser vert permet d’éviter la diffusion de la lumiére a

Pintérieur de I'animal, ce qui aurait pour conséquence une mesure imprécise. La diode
laser est fixée sur la platine de translation orientée suivant I’axe x de maniére a balayer
I’ensemble du petit animal sans ajouter de moteur supplémentaire. Le balayage est
réalisé d’une seule traite, sans arrét du moteur. Une fois que la platine a atteint une
vitesse constante, la caméra acquiert une image de la ligne laser déformée par le corps
de I’animal & intervalles de temps réguliers. Cette image est traitée en temps réel par le
logiciel de pilotage qui analyse la ligne laser et en déduit une cartographie des contours
de I'animal a I'aide de la méthode suivante.

Méthode de numérisation

Pour chaque image, on mesure la distance P (en pixel) entre chaque point de la trace
du laser et le bord latéral de I'image (voir fig 11(a)). On fait cette mesure pour chacune
des colonnes de I'image. La grandeur P, correspond a la distance entre la ligne laser au
sol et le bord latéral de I'image.
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FI1GURE 10 — Schéma du systéme de numérisation des contours de 'animal en géométrie
« a lair libre » par un plan laser. Le laser balaye ’animal dans le sens des x décroissants.
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FIGURE 11 - (a) Schéma représentant 'image vue par le détecteur. En réalité, la caméra
ne voit que la ligne laser, le reste de I'image étant plongé dans le noir. (b) exemple
d’image d’altitude « brute », c’est a dire sans interpolation ni redressement.

L’ensemble de ces écarts est stocké sous la forme d'une « image d’altitude » repré-
sentative de la « hauteur » de la ligne laser au pixel donné. Pour cela, les positions P
de la trace du laser sont stockées sous la forme de niveaux de gris dans la ligne Py de
I'image d’altitude. La figure 11(b) montre un exemple d’une telle image obtenue en ba-
layant un fantéme en demi-cylindre. Les pixels des colonnes pour lesquelles on n’a pas
pris d’image sont laissés a la valeur 0. Sur les colonnes pour lesquelles une image a été
prise, les valeurs des pixels varient en dégradé suivant ’axe x en raison du déplacement
de la trace du laser.

Correction de I'image d’altitude

L’image d’altitude brute n’est pas exploitable en I’état : en raison de la géométrie
d’acquisition, les niveaux de gris ne correspondent pas directement a l'altitude z des
points de la surface balayée. Une correction, basée sur le calcul suivant doit étre appli-
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quée a I'image d’altitude.
Sur la figure 10, on définit les points suivants :
— Iy Vintersection laser-sol

I Tintersection laser-objet

— I’ la projection de I sur le sol

— I” la projection orthogonale de I sur I'axe des x (c’est ’abscisse de I)

— a ’angle entre la droite allant de la caméra au point I et la verticale

6 'angle d’incidence du laser
— h Taltitude du point |
— duz la taille d’un pixel caméra ramené dans le plan de focalisation (grandissement)
— P, I'abscisse, exprimée en pixel, du centre optique.

Pour reconstituer la surface, on cherche a déterminer les valeurs z(1) et h(x).
Dans le plan de focalisation, on peut écrire :

(P—Pc)XdQE_(P—Pc)Xd{E

tano = T = T_E (14)
Etant donné que = = tan o x H alors :
(Py— Pc) xdx x H
xo = x (Io) T F (15)
P— Po) xdx x H
'=x (') = ( 16
o= (I o (16)
On définit également x = x (I)
Dans le triangle I, Iy, [”, on a :
h = (x —xp).tan0 (17)
Dans le triangle I,I’,I”, on a :
-
h = (18)
tan «

Dot # = 2/ — h.tana. En reportant cette expression de x dans 1’équation 17, on
obtient :
h =[(z' — h.tana) — ] . tan @ (19)
Soit :
(x" — xp) tan 6
1+ tanatané
On rappelle que x peut étre déduit de I'équation 17.
On dispose donc d’une expression de Paltitude z pour chaque point x de 'image, ce
qui permet de corriger I'image d’altitude comme illustré par la figure 11(a).

(20)
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FIGURE 12 - (a) Image d’altitude corrigée (b) image d’altitude corrigée et interpolée.

Pour réaliser I'interpolation (combler les « trous » de 'image d’altitude), on calcule
la convolution de I'image par une fenétre que 'on divise par le masque de cette méme

fenétre :
> z(x,y) x Masque (x,y)
Ty
interpolé\ <y = !
Zinterpol (2, y) > Masque (x,y) o
:E7y

avec Masque (x,y) désignant le masque de I'image, c’est a dire prenant pour valeur 1
pour les pixels non-nuls de z (z,y) et 0 ailleurs.

Le résultat obtenu sur un fantome cylindrique est montré sur la figure 11(b). L'en-
semble de la procédure de numérisation des contours prend environ 15 s.

Géométrie entre-plaques

Dans cette géométrie, la numérisation est plus simple car on connait déja ’altitude
d’une partie de 'animal. Il n’est donc pas nécessaire de balayer celui-ci avec le plan
laser. En effet, la zone de 'animal qui est en contact avec la plaque supérieure a une
altitude fixée par I'espacement entre les deux plaques de verre. Cet espacement, réglé
par l'utilisateur a 'aide d’entretoises d’épaisseur calibrées est donc parfaitement connu.
Déterminer I'altitude de I’animal revient donc principalement a localiser la partie de
celui-ci qui est en contact avec le support. Pour cela, nous avons mis en place deux
rangées de diodes électroluminescentes situées le long des flancs du petit animal. Ces
LED éclairent uniquement les flancs tout en laissant la zone de contact dans I'ombre. On
acquiert alors une image avec la caméra CCD, puis un algorithme de seuillage permet
de segmenter la zone de contact et les bords de 'animal. L’altitude des contours de
I’animal est approchée par une forme polynomiale.
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FIGURE 13 — (a) Rangées de LEDs vertes latérales utilisées pour numériser les contours
de I'animal en configuration « entre plaques ».

(b) Tmage de contours d’une souris acquise avec la caméra CCD du tomographe. Dans
les deux cas, la zone d’ombre correspond a la zone de contact entre la plaque de verre
supérieure et I’animal, ce qui permet de la déduire a I'aide d'un seuillage.

Remarque : il est également possible d’utiliser le plan laser pour évaluer les contours
de 'animal en géométrie entre-plaques. La réflection du laser sur la plaque de verre peut
en effet étre négligée par rapport la diffusion sur la surface de 'animal. Cependant, la
méthode des LEDs produisant un résultat similaire de maniére quasi-instantanée, on la
préfere a la méthode par balayage du plan laser.

Evaluation des performances du systéme de mesure des contours

La méthode de mesure des contours par le balayage laser est évaluée en balayant
un fantéme en « escalier » dont on a calibré précisément la hauteur des marches. Ceci
nous permet d’évaluer la précision de la mesure d’altitude.

Validation de la méthode de redressement du contour

Pour vérifier que la méthode que nous venons de décrire corrige correctement [’effet
du grandissement sur la numérisation des contours, nous numérisons la surface d’'un
fantome de forme demi-cylindrique. L’image 14 montre la différence entre les contours
numérisés avec et sans correction.
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F1GURE 14 Résultat de la numérisation de la surface d’un fantéme demi-cylindrique.
(a) Numérisation réalisée avec correction de leffet du grandissement.
(b) Numérisation sans correction.

Linéarité et précision de la numérisation des contours

Pour réaliser cette évaluation, nous avons con¢u un fantome en forme de marches
d’escalier de hauteur calibrée. Ce fantome est constitué¢ de 5 marches successives de
5 mm de hauteur et 10 mm de profondeur. Le résultat de la numérisation apparait sur
la figure 15.

0-495T42F15

Yiem]

FIGURE 15 — Résultat de la numérisation d’'un fantéme en forme de marches d’escalier
de 5 mm de hauteur.

La précision est évaluée a 200 um en calculant I'écart type des altitudes sur chaque

marche d’escalier. La linéarité est vérifiée en s’assurant que la relation entre ’altitude
moyenne des marches d’escaliers numérisée suit une relation linéaire ce qui est le cas.
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— La méthode de mesure des contours « sans plaque » est évaluée en comparant le
résultat obtenu par les LEDs avec celle obtenue avec le balayage laser.

— Une évaluation in-vivo est réalisée sur une souris baignant dans I'intralipide, puis
a l'air, avec et sans plaque.
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Annexe 4 : Grandeurs mesurables en tomographie ré-
solue en temps

Soit U (7, t) le signal d’émission de fluorescence provenant d’une I'inclusion située
en 7 et mesuré par un détecteur résolu en temps. On peut écrire U2 (7,t) comme la
convolution de cinq processus successifs : I’émission de la source laser, la propagation
de la source s a l'inclusion, le déclin de fluorescence, la propagation vers le détecteur
en d, et la réponse du détecteur :

ad (7) = (Ssx G (7) % I (F) + Ga (F) « Da) (t) (22)

avec x désignant le produit de convolution suivant ¢ et :
Ss (t) représentant 1'impulsion laser au point source s exprimée en [photons]

Gy (7)t) et Gy (rjt) les fonctions de Green associées respectivement a la distance entre
la source s et I'inclusion m puis entre la 'inclusion et le détecteur d, expri-
mées en [cm 2]

F(t) la fonction représentant 1'émission de fluorescence (déclin) en [cm?]

Dy (t) la réponse du détecteur d & un Dirac temporel en [cm?]

Pour simplifier les notations on peut écrire :

m(t) = IRF,q(t) U™ (23)

avec U™ (F,1) = (G, F + Gy) (7, 1) correspondant a la réponse du milieu obtenue
par un instrument parfait, et IRFy;(t) = (Ss* Dy) (t) la réponse impulsionnelle de
I'instrument & un Dirac temporel (Time Point Spread Function) pour le couple source
détecteur d’indice s, d.

Les moments associés a ces fonctions correspondent a des grandeurs mesurables. Par
exemple, dans le cas de la source lumineuse, on a :

0 L ) . ) . ) ..
SS( ) désigne I’énergie envoyée par le laser au point s pendant la durée d’acquisi-
tion

s
S Sgo)

représente le temps moyen mis par les photons émis par le laser pour at-
teindre la surface du milieu diffusant (trajet dans une fibre par exemple).
Dans le cas du fluorophore, a partir de la fonction F' (7, t), on peut décliner :

F© (7) représente la proportion de photons réémis sous la forme de fluorescence.
On peut écrire :

FO () = (e x Ry x C x V) (F) (24)

avec € absorption molaire [cm?.mol™'| , R, le rendement quantique, C la concentra-
tion du fluorophore [mol.cm™3] V,, le volume de I'inclusion [cm?] et 7 = % désignant
la durée de vie du fluorophore |ns|.

Enfin, dans le cas du détecteur, les grandeurs qui vont avoir une influence sur la
mesure sont :
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D;O) = % X n représente la proportion de photons que le détecteur parvient a col-
lecter et a comptabiliser, avec €2 le cone d’acceptance du détecteur, dS la
surface de collection, et 7 la sensibilité du détecteur (proportion de photons
incidents effectivement comptabilisés).

1)
<tg >= % représente le délai moyen entre le moment ot un photon sort du milieu
d

diffusant et sa comptabilisation par le détecteur.
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Localisation d’inclusions fluorescentes dans les milieux diffusants
a 1’aide de techniques laser.

Application au diagnostic médical in vivo.

Résumé

La tomographie de fluorescence est une méthode d’imagerie préclinique et clinique
permettant de localiser des traceurs fluorescents préalablement injectés ou naturelle-
ment présents dans un organisme vivant. Ce travail de thése a consisté, dans un premier
temps, a définir I’architecture et les conditions d’utilisation optimales d’un tomographe
de fluorescence continu appliqué a I'observation de tissus de faible épaisseur. On s’est
en particulier attaché a traiter le probléme de I'observation de tissus hétérogénes et
d’organes fortement absorbants. Dans un deuxiéme temps, pour observer des tissus de
plus grande épaisseur, nous avons montré 'apport de la mesure du temps de vol moyen
des photons pour améliorer la localisation d’inclusions fluorescentes. Les performances
de deux types de systémes capables de réaliser ce type de mesure ont été comparées et
nous avons proposé un protocole permettant d’en optimiser les principaux paramétres.
Notre procédé a été appliqué a la problématique du guidage de biopsies prostatiques.
Il pourra aussi étre utilisé pour visualiser d’autres pathologies moyennant une simple
adaptation.

Localizing fluorescent inclusion in diffusive media
by means of laser techniques.

Application to in viveo medical diagnosis.

Abstract

Fluorescence tomography is a preclinical and clinical imaging method which aims
to localize fluorescent probes injected into a living organism. In this thesis work, we
firstly defined the optimal design and parameters of a continuous wave fluorescent
tomograph applied to thin tissue observation. We handled the problem of observing
heterogeneous and highly absorbing organs. Secondly, we showed the advantage of time
of flight measurement for inclusion detection through thicker tissues. The detection
performances of two types of system capable of these measurements were compared and
we proposed a protocol to optimize their main parameters. This process was applied to
the problematic of prostatic biopsy guiding. It would also be used to detect and localize
other pathologies by means of a simple adaptation.
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