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biologiques

Application à la thérapie
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Introduction générale

Les travaux présentés dans ce manuscrit de thèse ont été réalisés au sein du Centre de Re-
cherche en Automatique de Nancy (CRAN, Université de Lorraine, CNRS UMR 7039) dans le
département Santé Biologie Signal (SBS). Ils s’inscrivent dans le domaine interdisciplinaire rela-
tivement récent de la Biologie Intégrative. Ce cadre de recherche vise à répondre à des questions
d’ordre biologique grâce à l’application d’outils et de méthodes d’autres disciplines. Il s’agit, dans
ce contexte intégratif, de permettre l’exploration, la collecte ainsi que la compréhension de nou-
velles données au travers la production de modèles mathématiques afin d’expliquer, de prédire,
voire de contrôler, des fonctions biologiques, le plus souvent dans une optique thérapeutique.

Nous nous sommes concentrés ici sur des applications biologiques relatives au cancer et plus
particulièrement à leur traitement. D’après les données de GLOBOCAN 2008 1, le cancer était
à l’origine de 13 % de la mortalité mondiale en 2008, soit 7.6 millions de décès. Les projections
de l’époque prévoyaient une mortalité due au cancer qui pourrait dépasser les 13.1 millions de
décès en 2030. Autant dire que tous les angles de recherche pouvant aider à vaincre ce fléau sont
devenus une priorité dans beaucoup de pays, la Biologie Intégrative en fait partie.

La première partie de mes travaux est consacrée à une recherche technologique dont l’objectif
est le développement d’un dispositif innovant permettant de contrôler plus efficacement la phase
cytotoxique de la thérapie photodynamique (PDT). Cette thérapie contre le cancer est actuel-
lement utilisée et développée au CRAN depuis 1988 en collaboration avec le Centre Hospitalier
Universitaire de Nancy et de l’Institut de Cancérologie de Lorraine dans le cadre de recherches
interdisciplinaires réunissant biologistes, médecins et automaticiens. Les verrous actuels freinant
le développement clinique de cette thérapie sont (1) le manque de reproductibilité inter-patient
des réponses du traitement et (2) l’amplitude de la douleur ressentie par les patients. La solution
proposée pour répondre à ces deux points de blocage repose sur une stratégie d’asservissement
du photoblanchiment. Ce phénomène correspond à la dégradation progressive de l’agent pho-
tosensibilisant par les espèces réactives de l’oxygène, espèces cytotoxiques produites pendant le
traitement. Le système d’asservissement développé utilise un observateur d’état qui a nécessité
de résoudre en pratique des problèmes d’identifiabilité et d’identification d’un processus non-
linéaire. Le résultat de ce travail est matérialisé par une plateforme pilote opérationnelle qui fut
validée par des tests in vitro.

La seconde partie de l’étude s’inscrit dans le cadre d’une recherche appliquée sur le thème de
l’identification à temps continu de systèmes biologiques à partir de séquences d’images au travers
de trois cas d’études aux échelles cellulaire, tissulaire et animale.

Une première étude est dédiée à l’identification de la pharmacocinétique intratumorale de

1. Projet mis en place par l’Organisation Mondiale de la Santé visant à fournir des statistiques mondiales
(incidence, mortalité, etc.) sur les principaux types de cancers.
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Introduction générale

nanoparticules (NP) multifonctionnelles dans des cerveaux de rats. Elle propose l’introduction
d’une méthode d’identification à temps continu dans le protocole d’analyse des caractéristiques
pharmacocinétiques des nanoparticules. Ce sont les paramètres du modèle qui sont examinés
dans une étude comparative de l’incorporation et de l’élimination de deux catégories de nano-
médicaments. Le modèle est également utilisé dans la proposition d’un plan d’expériences a
posteriori, dans le but d’optimiser l’usage de l’IRM lorsque les données initiales ne permettent
pas d’assurer une précision acceptable sur les résultats.

Une second étude est dédiée à la modélisation à partir de données expérimentales de la fonc-
tionnalité des jonctions communicantes intercellulaires. L’objectif est de souligner la pertinence
des techniques d’identification de systèmes, comparativement aux approches de modélisation par
équations à dérivées partielles, pour établir un diagnostic fiable sur la différence de fonctionnalité
entre deux lignées de cellules cancéreuses. L’enjeu serait à terme de pouvoir ainsi proposer un
nouveau protocole de diagnostic, capable de discriminer les cellules cancéreuses de cellules saines.
Encore faut-il pouvoir disposer d’une technique relativement simple à l’usage et si possible non
supervisée.

Enfin, un troisième cas d’étude aborde le problème de l’identification d’une cohorte de sys-
tèmes à partir de petits échantillons de données. En biologie animale les études sont toujours
menées sur des groupes d’animaux. Il est tout-à-fait possible d’appliquer des techniques d’iden-
tification à chacun des animaux du groupe. Toutefois, cela revient à augmenter sensiblement
le nombre total de paramètres à estimer. Cela peut-être handicapant lorsqu’on dispose d’une
trentaine de points seulement dans les signaux de mesure. Nous posons ici un projet de recherche
destiné à tester la pertinence d’une solution consistant à introduire une part stochastique dans
une structure de modèle choisie afin d’en estimer globalement les paramètres.
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Depuis 1988, le CRAN travaille en partenariat étroit avec les médecins et les biologistes sur la
thérapie photodynamique, conjointement avec le Centre Alexis Vautrin (Centre de Lutte contre
le Cancer de Nancy). Cette thérapie implique l’action combinée de trois composantes : un agent
photosensibilisant, l’oxygène et de la lumière.

Ce chapitre commence par décrire les généralités sur la thérapie photodynamique : historique,
étude des facteurs régissant l’efficacité du traitement, mécanismes d’éradication tumorale, ainsi
qu’une description du cadre expérimental. Ensuite nous nous concentrons sur la phase d’activa-
tion de l’agent photosensibilisant. Cette phase suppose une séquence de réactions ayant comme
finalité la production d’espèces réactives de l’oxygène. Un modèle des photoréactions, constitué
de six équations différentielles non linéaires, est développé à la fin du chapitre.

1.1 Introduction à la thérapie photodynamique

La thérapie photodynamique ou PDT (PhotoDynamic Therapy) est préconisée dans le trai-
tement de certaines maladies dermatologiques, ophtalmologiques et en oncologie. Celle-ci associe
l’action conjuguée d’une molécule photoactivable (agent photosensibilisant ou photosensibilisa-
teur, PS), de la lumière et de l’oxygène. Les premières applications cancérologiques datent de 1975
(Dougherthy aux États-Unis et Hayata au Japon). Cette thérapie se distingue de la photochimio-
thérapie qui n’implique pas l’oxygène et de la photothérapie utilisant les propriétés intrinsèques
de la lumière.
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Chapitre 1. Introduction à la thérapie photodynamique

Dans cette première partie nous présentons une synthèse bibliographique, issue en majeur
partie des mémoires de thèse de Lorraine Tirand [21] et Noémie Thomas [16]. Nous commençons
par un bref historique de cette thérapie. Ensuite, les propriétés « idéales » d’un agent photo-
sensibilisant sont détaillées, suivies par les différents mécanismes d’éradication tumorale et la
description du cadre expérimental.

1.1.1 Historique

Les effets thérapeutiques de la lumière sont connus depuis l’Antiquité. Les égyptiens utilisaient
déjà la lumière combinée à des substances naturelles pour traiter des maladies de peau. Ce n’est
qu’à la fin du XIXème siècle que le concept de photosensibilisation apparaît lorsque Oscar Raab
décrit pour la première fois le phénomène phototoxique en associant un colorant (l’acridine)
à la lumière [2]. En 1903, Jesionek et von Tappeiner (alors professeur de Raab) traitent un
cancer cutané par application topique d’éosine suivie d’une exposition à la lumière blanche.
En 1904, Tappeiner suppose que l’oxygène est essentiel pour le processus et introduit le terme
« d’action photodynamique » [22]. Cette supposition sera confirmée en 1909 par Hasselbach qui
rédigera le premier rapport sur le caractère phototoxique de l’hématoporphyrine (Hp), un dérivé
de l’hème [6]. En 1924, Policard met en évidence la fluorescence spontanée de tumeurs exposées à
la lumière ultraviolette, phénomène interprété comme étant dû à l’accumulation de l’Hp endogène
(biosynthétisée par le corps) dans les cellules tumorales [23]. En 1948, Figge confirme l’affinité
de cette substance pour les tissus tumoraux et suggère la possibilité d’utiliser l’Hp pour localiser
les zones tumorales chez l’homme [24]. En 1955, une série d’expériences réalisées par Schwartz
prouve que l’hématoporphyrine commerciale n’est pas un produit pur. Il constate que le produit
pur qu’il a isolé est moins sélectif au niveau tumoral que le produit commercial [8]. En 1961,
Lipson propose de purifier l’Hp par action d’un mélange d’acide acétique et d’acide sulfurique. Le
produit obtenu, appelé HpD pour « Hematoporphyrin Derivative » sera utilisé pour traiter des
patients atteints de tumeurs cancéreuses du poumon [9]. Il est constitué d’un mélange complexe
de porphyrines.

Ce n’est qu’au cours des années 1970, avec les expérimentations de Dougherty, que la PDT
connaît un véritable essor. Des traitements à base d’hématoporphyrine dérivée (HpD) et de
lumière rouge ont montré de très bons résultats lors d’études précliniques et cliniques [13]. L’HpD
a notamment donné naissance à une fraction enrichie en composés actifs, le porfimer sodium ou
Photofrin , constitué d’un mélange de porphyrines présentes dans différents états (monomères,
dimères et oligomères) ou des liaisons chimiques différentes (éthers et esters) [25].

La Figure 1.1 représente la chronologie des avancées en PDT.
Le principe de cette thérapie, illustré aussi à la Figure 1.2, est le suivant :
– on injecte d’abord dans le milieu 2 un agent photosensibilisant (PS) (principalement par

voie intra-veineuse ou topique) non toxique à l’obscurité. Le PS va ensuite s’accumuler
préférentiellement dans les tissus tumoraux plutôt que dans les tissus sains adjacents.
Cette phase est connue sous le nom de « phase d’incorporation » (ou phase I) ;

– après un certain intervalle de temps (correspondant à la durée nécessaire à l’incorporation
du PS dans les cellules cancéreuses), appelé intervalle drogue-lumière (drug-light interval),
ce médicament est activé par une lumière de longueur d’onde et d’irradiance appropriées.
Cette deuxième phase est appelé « phase photocytotoxique » (ou phase II). Cette phase
d’activation du médicament photoactivable implique une cascade de réactions conduisant
à la production d’espèces réactives de l’oxygène dont l’oxygène singulet 3, principal respon-

2. Le milieu désigne soit une culture, soit un organisme vivant selon le contexte in vitro/in vivo de l’étude
3. Oxygène singulet – oxygène moléculaire dans son état excité particulièrement réactif.
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Figure 1.1 – Historique de la PDT, modifié de [1]. Références bibliographiques employées dans
la figure : [2–13]

sable de la destruction des cellules cancéreuses.
– Les dégâts causés par les espèces réactives de l’oxygène peuvent conduire ultérieurement à

deux issues possibles : la survie ou l’éradication du tissu tumoral (phase III).
La Figure 1.2 est une bonne illustration des facteurs régissant l’efficacité du traitement : le

médicament (ses caractéristiques chimiques, photophysiques et biologiques), l’intervalle drogue-
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Figure 1.2 – Principe de la thérapie photodynamique

lumière (IDL), les caractéristiques du signal lumineux (longueur d’onde, temps d’illumination,
intensité lumineuse) , les propriétés de l’interaction tissus-lumière et la disponibilité en oxygène
moléculaire. Ces facteurs vont être analysés dans la partie suivante dans un cadre d’étude assez
général.

Lumière

Milieu

Agent 
photosen-
sibilisant

Transport 
Diffusion
oxygène

Transport du 
PS

Incorporation
IntraC PS
(phase Ia)

Incorporation
ExtraC PS
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uP(t)

-

Figure 1.3 – Schéma-bloc de la PDT : uP (t) désigne l’apport du PS ; uL(t) le signal d’illu-
mination de la zone tumorale, uO(t) l’apport en oxygène moléculaire et v(t) le volume de la
tumeur.

La Figure 1.3 représente ces trois phases du traitement au sein d’un schéma-bloc dans lequel
seules les principales variables ont été indiquées. Mon sujet de thèse s’est concentré sur la phase
II du traitement.
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1.1.2 Facteurs régissant l’efficacité du traitement

Le photosensibilisateur idéal

Comme nous l’avons déjà précisé, la PDT repose sur l’action conjuguée des trois agents : la
lumière, la disponibilité en molécules d’oxygène et les propriétés photophysiques des PS.

Les PS de première génération ont été synthétisés dans les années 70. Ils sont des dérivés de
l’HpD, Photofrin I et II) se caractérisant par une faible sélectivité pour les tissus cibles, associée
à une faible clairance [26]. L’utilisation de PS de première génération présente de nombreux
inconvénients qui ont conduit à la définition du PS idéal, devant posséder les caractéristiques
chimiques, photophysiques et biologiques répertoriées ci-dessous :

– pureté chimique, composition constante, facilité de synthèse ;
– toxicité à l’obscurité faible, voire nulle ;
– caractéristiques photophysiques spécifiques :

– coefficient d’extinction molaire élevé, à des longueurs d’onde situées dans la « fenêtre
thérapeutique », i.e. dans la région rouge du spectre de la lumière visible, voire dans
le proche infrarouge (600-850 nm) (voir Figure 1.7), afin de permettre une pénétration
tissulaire et une absorption optimale de la lumière par le PS ;

– bon rendement quantique en oxygène singulet. Pour ce faire, le rendement quantique de
formation de l’état triplet du PS doit être élevé ; la durée de vie du PS à l’état singulet
excité doit être grande, et son énergie suffisante pour permettre le transfert d’énergie à
l’oxygène ;

– solubilité en milieu aqueux, afin de faciliter l’administration systémique ;
– clairance élevée ;
– sélectivité pour le tissu tumoral.
Afin de se rapprocher des caractéristiques de ce PS idéal, de nouveaux PS, dits de deuxième

génération, ont été élaborés. Ces PS sont principalement des dérivés de chlorine, bactériochlorine
ou phthalocyanine. Ce sont des composés purs avec notamment une bande d’absorption se situant
entre 650 et 800 nm.

Le plus souvent, le développement d’agents photosensibilisants consiste à élaborer des com-
posés qui vont naturellement créer des dommages sélectifs vis-à-vis des cellules tumorales. Bien
que la majorité des PS ne s’accumule pas dans les cellules cancéreuses de façon sélective, la
plupart des études précliniques démontre que les PS sont présents dans les tissus tumoraux en
quantité beaucoup plus importante que dans les muscles et la peau [27], ce qui semble être dû à la
prolifération rapide des tumeurs et leur physiologie anormale [25]. Contrairement aux vaisseaux
sanguins normaux, les néo-vaisseaux tumoraux sont plus perméables ce qui facilite l’épanchement
des molécules à travers l’espace interstitiel des tumeurs. Grâce à l’augmentation de perméabilité
et de rétention (Enhanced Permeability and Retention, EPR), les agents thérapeutiques sont
capables de s’accumuler dans les tissus tumoraux [28]. Bien que la plupart des PS soient des
petites molécules, ils se fixent généralement aux protéines plasmatiques et se comportent ainsi
comme des macromolécules. Une fois que les PS sont passés à travers la membrane interstitielle
tumorale, il leur est nécessaire de s’associer aux membranes ou d’être internalisés dans les cel-
lules cancéreuses pour générer une phototoxicité. Les propriétés photophysiques des PS et leur
capacité à se fixer aux protéines plasmatiques jouent un rôle important pour déterminer de quelle
façon et avec quelle intensité les PS s’incorporent dans le tissu tumoral [29–31].

Bien que les PS de deuxième génération présentent de nombreuses qualités photodynamiques
par rapport aux PS de première génération, des progrès restent à faire pour améliorer leur sélec-
tivité vis-à-vis des tissus tumoraux. Ceci a conduit à l’élaboration de PS de troisième génération,
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Chapitre 1. Introduction à la thérapie photodynamique

PS de deuxième génération modifiés de manière à cibler de façon passive (vectorisation) ou active
(adressage) les cellules tumorales.

Interaction tissus – lumière

Les ouvrages, traitant de l’interaction tissus-lumière, [14,15,32] mettent en évidence la com-
plexité des phénomènes impliqués et l’impossibilité de connaître avec précision le nombre des
photons absorbés par les molécules photosensibilisantes.

L’irradiation d’un tissu biologique par un laser génère une grande variété de mécanismes
d’interaction, due principalement au grand nombre de paramètres mis en jeu lors de ce type
d’interaction :

– les paramètres optiques du tissu (réflexion, absorption, diffusion) et sa structure hétérogène
et multicouches 4, qui conditionnent la pénétration de la lumière dans la peau ;

– les paramètres physiques (thermique et mécanique) de la cible et du tissu environnant ;
– les paramètres liés à la source laser (longueur d’onde, durée d’émission, énergie appliquée,

taille du spot, fluence et irradiance) qui influencent les mécanismes d’interaction.
En effet, nous pouvons distinguer, sur la Figure 1.4, quatre catégories d’action de la lumière :

effet photochimique 5, effet photothermique 6, effet photomécanique 7 et effet photoablatif 8.
Nous nous intéressons ici seulement aux effets photochimiques de l’interaction tissus-lumière.

Ainsi, la connaissance des propriétés de réflexion, d’absorption et de diffusion d’un tissu choisi
est essentielle pour prédire la réussite du traitement (voir aussi Figure 1.5).

Réflexion et réfraction La réflexion et la réfraction sont régies par les lois de Fresnel [33].
Lorsqu’un faisceau de lumière passe d’un milieu à un autre, d’indice différent (comme l’air et
la peau), une partie de ce faisceau est réfléchie au niveau de la frontière entre les deux milieux
(phénomène de réflexion) alors qu’une seconde partie traverse cette frontière et pénètre l’autre
milieu (phénomène de réfraction) (voir Figure 1.6). Dans les milieux opaques, comme la peau, la
réfraction est négligée face aux phénomènes d’absorption et de diffusion. La connaissance précise

4. La peau est schématiquement constituée d’une superposition de trois couches d’épaisseurs variables (épi-
derme, derme, hypoderme) et ayant chacune une composition très hétérogène. L’atteinte sélective d’une cible
située en profondeur de cet organe est donc complexe et dépend de nombreux facteurs : la longueur d’onde, la
puissance, la dose d’énergie et le temps d’illumination.

5. L’action photochimique est obtenue avec des durées d’illuminations s’étalant de la dizaine de secondes à la
dizaine de minutes avec des irradiances très faibles. Cet effet est plus souvent nommé photothérapie dynamique.

6. Le mécanisme photothermique est obtenu avec des durées d’émission allant de quelques centaines de mi-
crosecondes à quelques secondes et des irradiances de l’ordre de 10W/cm2 à 106 W/cm2. L’intérêt principal du
processus d’interaction du flux laser avec les tissus réside, dans le cas des effets photothermiques, en un processus
complexe résultant de trois phénomènes successifs : une conversion de la lumière laser en chaleur, un transfert
de chaleur dans le tissu et une réaction tissulaire dépendante de la température. Cette interaction conduit à la
dénaturation ou à la destruction d’un volume tissulaire.

7. La génération d’impulsions laser submicrosecondes, associée au fait de pouvoir focaliser quasi ponctuellement
le faisceau grâce à la cohérence spatiale des lasers, permet d’obtenir des densités surfaciques de puissance de crête
très supérieure au GW/cm2 qui sont à l’origine des effets photomécaniques. Les interactions de ce type de laser
avec les tissus biologiques sont particulières puisque le temps d’interaction est très court par rapport au temps de
relaxation thermique du tissu. Ceci permet d’obtenir de hautes températures sans carbonisation notable des tissus
adjacents. Ainsi, les effets radiatifs du champ électrique induit par une impulsion laser très brève se manifestent
dans un volume extrêmement restreint.

8. L’effet photoablatif, appelé aussi photodécomposition ablative, est basé sur l’utilisation de photons présen-
tant une énergie supérieure à l’énergie de liaisons des molécules biologiques. Le processus photoablatif consiste
ainsi en une dissociation ou une rupture de la matière et de l’expulsion des fragments à une vitesse supersonique.
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Figure 1.4 – Carte des interactions lumière-tissus (la puissance d’une source laser en fonction
du temps d’exposition). Les cercles ne donnent qu’une estimation approximative des paramètres
laser associés, extrait de [14]. Plusieurs effets peuvent être soulignés : effet photochimique, effet
photothermique, effet photoablatif et effet photothermique.
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de la réflexion de la lumière par les tissus est une nécessité afin d’évaluer la quantité exacte
d’énergie qui sera soit absorbée, soit diffusée dans le tissu.
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Figure 1.6 – Réflexion et réfraction : a) Représentation graphique des deux phénomènes, b)
Réflexion de la peau humaine (extrait de [15]). La courbe de réflectance est définie par le rapport
de l’énergie réémise sur la quantité d’énergie reçue et cela pour toutes les longueurs d’onde
couvrant le spectre visible, voire le proche infrarouge et l’ultraviolet.

Absorbance et diffusion Lorsqu’une onde électromagnétique incidente traverse un matériau
non diffusif, son atténuation est seulement due au phénomène d’absorption. Lors de ce processus,
l’énergie lumineuse est, soit convertie en chaleur, soit entraîne la photodisruption des molécules.

Alors que l’absorption dans la région infrarouge (IR) est principalement attribuée à l’eau,
les protéines absorbent plus dans la région ultraviolet (UV). En ce qui concerne la mélanine et
l’hémoglobine, leur absorption se fait principalement dans le spectre visible avec toutefois de
fortes variations. L’hémoglobine, constituant principal des tissus vascularisés (comme la peau),
présente plusieurs pics d’absorption à 280 nm, 420 nm, 540 nm et 580 nm alors que l’absorption
de la mélanine (présente dans l’épiderme) décroît de façon quasi exponentielle en fonction de
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la longueur d’onde. Étant donné que ni les macromolécules ni l’eau n’absorbent fortement dans
l’infrarouge proche, la « fenêtre thérapeutique » est délimitée entre environ 600 nm et 1200 nm
(pour la PDT entre 600 et 800 nm). Dans cette gamme spectrale, le rayonnement pénètre dans les
tissus biologiques à une perte inférieure, permettant ainsi le traitement des tissus plus profonds.

La Figure 1.7 représente les spectres d’absorption de molécules biologiques élémentaires : la
mélanine, l’hémoglobine, les protéines.
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Figure 1.7 – Spectres d’absorption des principales molécules biologiques (extrait de [15]). En
optique, le coefficient d’absorption est défini par le rapport entre l’absorbance et la longueur du
chemin parcourue par le rayon lumineux.

Cependant, la peau n’étant pas un milieu optique idéal, la lumière est soumise d’abord à
un phénomène de diffusion optique qui conduit à de multiples modifications de trajectoires liées
aux réflexions, réfractions et diffractions présentes dans tout milieu hétérogène comme les tissus
vivants.

Dans le rouge et proche infrarouge, où l’absorption de la peau est relativement faible, la
diffusion est le mécanisme optique dominant. Ce phénomène conduit à plus forte pénétration
de la lumière en profondeur et par conséquent à des volumes illuminés plus importants. La
pénétration de la lumière dans la peau dépend donc : du coefficient d’absorption, ↵a et du
coefficient de diffusion, ↵s.

La perte d’intensité de lumière, due à l’absorption et la diffusion, suit une loi de Beer-Lambert

I1 = I0 exp (�↵t,1 · c1 · z) (1.1)

où I0 représente l’intensité de la lumière incidente, I1 l’intensité après passage à travers le milieu
1 (peau) de longueur z, tandis que ↵t,1 est le coefficient total d’atténuation du milieu 1, et c1
est sa concentration en espèces absorbantes. ↵t,1 correspond au coefficient total d’atténuation du
milieu 1 et est fonction de ↵a et de ↵s, voir (1.3). A la Figure 1.5, la zone tumorale correspond
au milieu 2. L’intensité de la lumière qui traverse ce milieu s’écrit :

I2 = I1 exp (�↵t,2 · c2 · dz)
= I0 exp (�↵t,1 · c1 · z) exp (�↵t,2 · c2 · dz) (1.2)
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avec c2 la concentration en espèces absorbantes du milieu 2 (voir Figure 1.5). Le coefficient total
d’atténuation peut ainsi être exprimé comme la somme des deux coefficients, d’absorption (↵a)
et de diffusion (↵s) :

↵t = ↵a + ↵s (1.3)
Pour des valeurs ↵t,2 · c2 · dz ⌧ 1 (espèces absorbantes faiblement concentrées), l’équation pré-
cédente peut être approchée par :

I2 = I0 exp (�↵t,1 · c1 · z) · (1� ↵t,2 · c2 · dz)

L’intensité de la lumière absorbée par les molécules de l’agent photosensibilisant s’écrit comme
la différence entre I2 (la lumière transmise) et I1 la lumière incidente :

Iabs = I2 � I1
= I0 exp (�↵t,1 · c1 · z) · (1� ↵t,2 · c2 · dz)� I0 exp (�↵t,1 · c1 · z)

ce qui revient à écrire :
Iabs = I0 exp (�↵t,1 · c1 · z) · ↵t,2 · c2 · dz. (1.4)

Ce résultat est utile pour décrire la vitesse d’absorption des photons dans le modèle de la phase
photocytotoxique.

Profondeur de pénétration de la lumière dans la peau La Figure 1.8 décrit la variation
de la profondeur de pénétration de la lumière dans la peau en fonction de sa longueur d’onde.
Comme la profondeur de pénétration d’un faisceau lumineux dans un tissu est directement liée à
l’absorption, l’atteinte d’un chromophore situé en profondeur ne pourra être envisageable qu’avec
des longueurs d’onde peu absorbées. Ceci justifie la fenêtre thérapeutique située entre 600 et 1200
nm. Mais le choix de la longueur d’onde de la lumière dépend aussi du spectre d’absorption de
l’agent photosensibilisant. On cherche en effet une absorption minimale (min

�A

I1 (�A)/I0 (�A)) par

le milieu (profondeur de pénétration importante de la lumière) mais une absorption maximale
par le PS (max

�A

I2 (�A)/I0 (�A)).

En première approximation, l’atténuation de la lumière suit une loi exponentielle (voir éq.
(1.4)). Ainsi, à 755 nm pour 100 % de la lumière incidente à la surface de la peau, théoriquement,
37 % pénètre jusqu’à 3,13 mm (voir aussi Figure 1.8). Cette valeur constitue la valeur maximale
pouvant être atteinte à cette longueur d’onde.

Diamètre du spot La Figure 1.9 illustre le lien entre la profondeur de pénétration de la
lumière en fonction du diamètre du spot. Elle montre que pour une longueur d’onde donnée,
l’augmentation du diamètre du spot ne permet pas d’obtenir une action en profondeur significa-
tivement accrue [15].

Oxygène

Les tumeurs requièrent pour leur croissance un approvisionnement en nutriments et en oxy-
gène. Les metabolites toxiques qu’elles produisent doivent quant à eux être éliminés rapidement.
Or, pour des tailles tumorales supérieures à quelques mm3, les processus de diffusion de l’oxygène
depuis les vaisseaux sanguins jusqu’aux cellules tumorales deviennent insuffisants. Sachant que,
dans les tissus, on estime que la limite de diffusion de l’oxygène correspond à une distance de
100–150 µm entre le capillaire et les cellules, ce qui correspond a environ 3–5 couches de cellules
autour d’un vaisseau. Pour des tailles de tumeurs supérieures, le phénomène d’angiogénèse entre
en jeu. Cet aspect est abordé dans le chapitre 3 de la seconde partie de cette thèse.
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Figure 1.8 – Profondeur de pénétration de la lumière dans la peau pour différentes longueurs
d’onde (extrait de [15])

Dosimétrie

Il est généralement admis que l’absence d’une dosimétrie précise en PDT représente actuel-
lement le principal obstacle à l’amélioration de la reproductibilité des réponses thérapeutiques
de la PDT. J’entends ici par dosimétrie, une méthode permettant de déterminer le dosage des
facteurs incidents (concentration locale en PS, densité des photons envoyée, temps d’illumina-
tion, intervalle drogue lumière) pour obtenir un effet souhaité sur la tumeur, son élimination la
plupart du temps. La détermination d’une méthode de dosimétrie précise constitue une voie de
recherche primordiale. Il existe quatre classes de dosimétrie en PDT [34, 35] et toutes reposent
sur un modèle.

Dosimétrie explicte. Cette technique correspond à la stratégie de base. Elle implique la mesure
des principaux composants de la thérapie, c’est-à-dire les doses de lumière, d’oxygène et la
concentration intracellulaire de l’agent photosensibilisant. Ces trois constituants sont regroupés
dans un modèle de dose des radicaux oxydants produits, défini par :

[R] = ks b ✏ '�A
T [S0]� f (1.5)

où [R] est une concentration de radicaux oxydants. '�A
désigne l’éclairement énergétique (fluence

rate, souvent traduit par irradiance dans la communauté PDT ; elle correspond à une densité de
puissance lumineuse par unité de surface) reçue par la surface du tissu à traiter et �A correspond
à une longueur d’onde d’absorption du PS. T est le temps d’exposition à la lumière et [S0] est
la concentration intracellulaire d’agent photosensibilisant. ks est le coefficient de rétro-diffusion
du tissu, b est un rendement de conversion, ✏ est le coefficient d’extinction de l’agent photosen-
sibilisant et � est un rendement quantique de conversion du médicament en radicaux oxydants.

15



Chapitre 1. Introduction à la thérapie photodynamique

Diamètre du spot (mm)

P
ro

fo
nd

eu
r (

m
m

)

Figure 1.9 – Cette figure illustre le fait que pour une profondeur de pénétration donnée (dépen-
dante de la longueur d’onde), l’augmentation même considérable du diamètre du spot ne permet
pas d’obtenir une action en profondeur significativement différente (extrait de [15])

f désigne la fraction des radicaux oxydants générés attaquant les cibles sensibles des cellules,
tandis que l’autre fraction (1 � f) ne cause que des effets mineurs. En dépit de son utilisation
actuelle dans les applications cliniques, ce modèle est sujet à plusieurs controverses :

– l’équation (1.5) montre une simple réciprocité entre la concentration de l’agent photosen-
sibilisant et la lumière, alors que plusieurs expériences ont montré des résultats contradic-
toires [36,37] ;

– le rendement quantique (�) est en réalité une fonction du taux d’oxygénation de la tumeur.
Ce dernier est souvent variable dans le temps et reste difficile à mesurer durant le traitement
[38–41] ;

– les sites intracellulaires endommagés par la PDT dépendent beaucoup de la localisation du
PS dans les cellules. Les sites d’action de la PDT sont principalement les mitochondries,
le reticulum endoplasmique, l’appareil de Golgi, les lysosomes et les lipides membranaires
[42, 43]. Une re-localisation des PS peut se produire pendant la PDT. Certains sites sont
plus critiques que d’autres mais ce facteur n’est pas pris en compte dans (1.5) ;

– plusieurs quantités impliquées dans cette équation sont en réalité variantes dans le temps.
En particulier, Potter et al. ont montré qu’une réduction de la concentration du PS durant
le traitement était un facteur non négligeable, mais absent de cette formule [44]. Plus gé-
néralement, l’équation (1.5) n’est qu’une description statique du processus dynamique de
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la PDT [41,45,46].

Dosimétrie implicite. Cette approche propose d’utiliser une seule grandeur dont l’évolution
dépend de l’effet conjugué des trois variables de base de la PDT (doses de lumière, de médicament
administré et d’oxygène). Cette grandeur doit nous renseigner sur les dommages biologiques pré-
visibles et donc sur les issues thérapeutiques du traitement. La variable la plus courtisée pour
jouer ce rôle est probablement la concentration intra-tumorale de l’agent photosensibilisant. En
effet, la plupart des agents utilisés en thérapie photodynamique, tels que les porphyrines ou chlo-
rines, subissent une photodégradation progressive au cours de l’illumination. Cette dégradation,
aussi appelée photoblanchiment, se traduit par une diminution de leur capacité à absorber la
lumière. Le photoblanchiment met en jeu deux mécanismes :

1. la photodégradation, qui correspond à une modification profonde de la structure du médi-
cament conduisant à la formation de photoproduits n’absorbant peu ou pas la lumière ;

2. la phototransformation qui correspond à une perte de l’absorbance et de la fluorescence du
photosensibilisateur à certaines longueurs d’ondes mais le chromophore est conservé.

Le phénomène de photoblanchiment est communément évalué par la mesure de la décroissance
de l’intensité de fluorescence photoinduite du médicament. Deux techniques de mesure peuvent
être mises en oeuvre.

1. Une première approche consiste à utiliser une méthode invasive, nécessitant l’exérèse de
tumeurs xénogreffées chez des souris nude ayant reçu l’agent photosensibilisant, puis d’es-
timer les concentrations du PS avant et après illumination par chromatographie liquide
haute performance. Cette approche fournit des résultats précis sur la concentration du PS
et des photoproduits. Mais elle ne permet pas d’observer en temps réel le photoblanchiment
du PS durant le traitement.

2. Une seconde approche, celle que nous envisageons, consiste à utiliser une technique non
invasive par spectrofluorimétrie fibrée adaptée à des estimations de concentrations en mo-
lécules photoactivables pendant l’illumination de la tumeur. Moins précise et surtout plus
superficielle que la première technique, cette approche permet en revanche de recueillir
des spectres de fluorescence au cours du traitement et ainsi, d’estimer le phénomène de
photoblanchiment.

Mesure des réponses biologiques/biophysiques des tissus. Il s’agit d’une approche alternative
pour suivre l’évolution du traitement et prédire les dommages sur les tissus comme les dommages
vasculaires et les nécroses induites par le traitement. Les méthodes utilisées dans ce but incluent
la spectroscopie par impédance électrique [47], la mesure du flux sanguin par laser Doppler [48],
l’analyse de la diffusion par spectroscopie de corrélation de fluorescence [49], la tomographie
Dopler par cohérence optique [50], aussi bien que les méthodes d’imagerie moléculaire ou ra-
diologique telles que la tomographie à émission de positron (PET) [51]. Il est encore difficile
de savoir si ces techniques pourront prédire efficacement les réponses thérapeutiques de la PDT
car elles nécessitent en particulier des changements rapides et significatifs des caractéristiques
biologiques et spectrales des tissus.

Dosimétrie directe. Cette dernière technique implique la mesure directe des concentrations
des espèces réactives de l’oxygène et en particulier l’oxygène singulet. Comme pour l’approche
de dosimétrie implicite, cette stratégie ramène le problème de dosimétrie à une seule dimension,
celle de l’oxygène singulet mais directement cette fois. Plusieurs travaux ont montré des premiers
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résultats in vivo [18,52,53] en laboratoire mais l’instrumentation actuelle requise pour ces travaux
ne permet pas d’envisager des applications cliniques dans l’immédiat.

1.1.3 Mécanismes d’éradication tumorale après PDT

Plusieurs mécanismes contribuent à l’éradication tumorale (voir Figure 1.10) :
– un effet direct de destruction des cellules tumorales par nécrose, apoptose ou autophagie ;
– un effet indirect par destruction de la vascularisation tumorale provoquant une privation

de la tumeur en nutriments et oxygène et par conséquent, la destruction tumorale ;
– un effet indirect dû à une réponse inflammatoire et immunitaire de l’hôte.

Accumulation des PSs dans le tissu tumoral
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Figure 1.10 – Mécanismes de destruction tumorale après PDT, extrait de [16], avec ERO -
espèces réactives de l’oxygène

La prépondérance de l’un ou l’autre de ces effets dépend du type de tumeur, du PS (caracté-
ristiques pharmacocinétiques, localisation intratissulaire et intracellulaire, etc.) et des modalités
utilisées de la PDT [54]. Ces trois mécanismes peuvent être combinés et interagirent entre eux,
mais l’importance de chacun d’eux pour l’éradication tumorale reste encore à définir. En re-
vanche, il a été démontré que la combinaison de ces trois phénomènes est indispensable pour une
éradication tumorale optimale à long terme [55].
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Effets directs Suivant le protocole utilisé, une fraction plus ou moins importante de PS peut
être présente dans les cellules tumorales au moment de l’illumination. Les espèces cytotoxiques
produites vont alors causer des dommages cellulaires, conséquences de l’altération des fonctions
des organites cellulaires et des systèmes membranaires. Les dommages se traduisent par deux
effets principaux : la nécrose et l’apoptose. La concentration, les propriétés physicochimiques, la
localisation subcellulaire du PS, la concentration en oxygène, l’intensité de la lumière absorbée,
et le type cellulaire peuvent influencer le mode de mortalité cellulaire [54,56].

La nécrose est une forme rapide et violente de dégénération. C’est une mort non programmée
et accidentelle causée par des dommages physiques ou chimiques sévères. Elle se manifeste par
le gonflement du cytoplasme, une destruction des organites et une peroxydation lipidique provo-
quant la désorganisation de la membrane plasmique. Les enzymes cytoplasmiques et lysosomales
ainsi libérées sont à l’origine de réactions inflammatoires.

L’apoptose, ou mort cellulaire programmée, est le processus par lequel des cellules déclenchent
leur autodestruction en réponse à des signaux intra- et extra-cellulaires. C’est une mort cellulaire
physiologique, génétiquement programmée, nécessaire à la survie des organismes pluricellulaires.
Elle est en équilibre constant avec la prolifération cellulaire. Contrairement à la nécrose, elle
ne provoque pas d’inflammation : les membranes plasmiques ne sont pas détruites, et la cel-
lule émet des signaux qui permettront sa phagocytose par des globules blancs, notamment des
macrophages.

De récentes études ont montré l’implication d’un autre type de mort cellulaire programmée
suite à la PDT : l’autophagie [57, 58]. Cette autodigestion se fait par l’entremise des lysosomes,
qui contiennent un grand nombre d’enzymes qui dégradent la plupart des macromolécules biolo-
giques.

Effets indirects : réactions immunitaires et inflammatoires et effets anti-vasculaires
Les effets de la PDT anticancéreuse sur la réponse immunitaire se présentent sous deux as-
pects : l’activité antitumorale de la PDT induit, soit l’inflammation des cellules, soit une réponse
immunitaire antitumorale à long terme. Ces effets peuvent être provoqués par des dommages
cytotoxiques qui ne sont pas nécessairement létaux pour toutes les cellules tumorales et qui
peuvent être à l’origine d’un stimulus inflammatoire. La PDT induit des modifications de la
membrane plasmique et des membranes des organites cellulaires en activant les phospholipases
membranaires [59]. Ainsi, les phospholipides sont rapidement dégradés et les médiateurs de l’in-
flammation sont déversés massivement dans le milieu extracellulaire [60].

L’effet anti-vasculaire de la PDT consiste en des dommages vasculaires survenant après PDT
et contribuant à long terme à l’éradication tumorale [61]. Le degré de réponse vasculaire est
fortement dépendant des conditions de PDT utilisées, en terme de quantité de PS administrée,
d’intervalle drogue-lumière et de dose de lumière [62–64].

Le collapsus vasculaire peut être rapidement observé après PDT et peut provoquer une hy-
poxie tumorale post-PDT persistante et sévère [55]. La PDT peut aussi provoquer une vaso-
constriction, une fuite des macromolécules depuis les vaisseaux, l’adhésion de leucocytes et la
formation de thrombi, ces évènements étant tous liés à l’activation plaquettaire et à la libération
de thromboxane. Ces effets sont dus aux dommages directs des cellules endothéliales. La PDT
peut également provoquer une vasoconstriction par inhibition ou relarguage d’oxyde nitrique
(NO) par l’endothélium [65]. Ces deux événements initiateurs potentiels de l’effet anti-vasculaire
(dommages aux cellules endothéliales et vasoconstriction) conduisent à une destruction tumorale
par collapsus vasculaire, arrêt du flux sanguin ou hémorragie [66].

Plusieurs stratégies peuvent être utilisées pour potentialiser l’effet anti-vasculaire de la PDT,
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soit en agissant sur le protocole de traitement, soit en utilisant des PS ayant un mode d’action
vasculaire.

Ces stratégies de Vascular Targeted Photodynamic Therapy (VTP) ont des applications pour
le traitement de la dégénérescence liée à l’âge [67], les angiomes plans [68] et le traitement du
cancer de la prostate [69].

Dans notre étude de modélisation de la thérapie photodynamique, nous avons pris en consi-
dération comme mécanisme d’éradication tumorale seulement les effets directs.

1.1.4 Condition expérimentale : étude in vivo

Nous avons utilisé un modèle de gliome malin humain, xénogreffé en ectopique chez la souris
nude. Ce modèle de tumeur induit par la lignée tumorale U87 est décrit dans la littérature comme
étant résistant à la radiothérapie [70], d’où l’intérêt d’évaluer sa réponse à la PDT.

Détails sur le modèle animal

Nous avons utilisé pour nos expérimentations des souris nude Fox femelles, pesant 20 à 25 g,
provenant de chez Harlan (Gannat, France). A leur arrivée à l’animalerie centrale de la Faculté
de Médecine de Nancy à l’âge de 6 semaines, les animaux sont placés dans des cages contenant de
la litière, par groupes de 5 ou 6, et reçoivent de l’eau et une alimentation non stériles ad libitum.
Les premières manipulations sur les animaux ne débutent que 7 à 10 jours après leur arrivée.

La lignée U87 (glioblastome multiforme humain, The American Type Culture Collection,
ATCC HTB-14) est conservée à �80�C. Apres décongélation, les cellules sont cultivées en mono-
couche dans des flacons de culture de 75 cm2 (Falcon, Dutscher, Brumath,France), comme décrit
dans [21]. Au début de notre série d’expérimentations, des souris ont été injectées, avec 106 cel-
lules U87 dans 100 µL de glucose 5% (Sigma, Saint-Quentin Fallavier, France), au niveau de la
face externe des pattes postérieures droite et gauche, et ont servi de premières souris donneuses.

Par la suite, les souris sont greffées avec des fragments tumoraux directement issus de souris
donneuses. Lorsque la tumeur d’une souris donneuse atteint un volume d’environ 1000 mm3, elle
est sacrifiée par dislocation cervicale, après anesthésie de l’animal. Le tissu tumoral est prélevé,
rincé dans du sérum physiologique (NaCl 0, 9%), et utilisé immédiatement. Il est alors coupé
finement, à l’aide d’un scalpel, de façon à obtenir des fragments d’environ 1 à 2 mm. Les parties
blanches, d’apparence nécrosée, sont éliminées, alors que les fragments roses, vascularisés, sont
utilisés pour les greffes.

Les souris receveuses sont anesthésiées par une injection intrapéritonéale (0.01 mL/g de
poids corporel) de 60 mg/kg de kétamine (Kétalar, Panpharma, Fougère, France) et 8 mg/kg de
xylazine (Rompun, Bayer Pharma, Puteaux, France), qui sont un anesthésique et un myorelaxant,
respectivement. L’anesthésie survient dans les 5 à 10 min suivant l’injection pour une durée d’au
moins 30 min. L’animal est alors fixé sur une planchette en polystyrène par ses quatre membres,
en décubitus dorsal, au moyen de ruban adhésif de type Micropore, 3 M. Les greffons U87 sont
implantés en sous-cutané au niveau du pli inguinal gauche de la souris, près de l’artère fémorale.
A ce niveau, la peau et le tissu conjonctif sont incisés, et les fragments déposés. Les points de
suture cutanée sont réalisés avec du fil de suture Prolène 5/0 stérile (Ethicon, Issy-les-Moulineaux,
France). A l’issue de l’intervention, les animaux sont marqués au niveau des oreilles, au moyen
d’un système de tatouage (Micro-Tattoo System, Harvard Apparatus, Les Ulis, France).
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Protocole PDT

Lorsque le diamètre des tumeurs atteint 5± 1 mm (15 à 20 jours après la greffe), la dose de
photosensibilisant TPC-Ahx-ATWLPPR (voir les spectres à la Figure 1.11) est injectée aux souris
(200 µL/25g de poids corporel) par voie i.v., dans une veine latérale de la queue. La solution stock
de PS, solubilisé dans le DMSO, est diluée dans un mélange de PEG 400 : éthanol : eau (3 : 2 :
5). Au bout de 24 heures (IDL), la souris est anesthésiée et la tumeur irradiée à l’aide d’un laser
à colorant (SpectraPhysics 375B, Les Ulis, France), pompé par un laser argon (Spectra-Physics
2020), à une longueur d’onde de 652 nm, avec un spot de 1 cm (afin de laisser une « marge de
sécurité » d’environ 2 mm autour de la tumeur).

2.9. Vizualisation of intracellular uptake by fluorescence
microscopy

The intracellular uptake of TPC and TPC–Ahx–ATWLPPR
by HUVEC was visualized by fluorescence microscopy.
Briefly, HUVEC were cultured in Slideflasks (Nunc, PolyLabo,
Strasbourg, France) during 3 days, followed by an incubation

with TPC or TPC–Ahx–ATWLPPR (1 μM) during 24 h. After
washing, fluorescence microscopy was performed with an
upright epifluorescence microscope (AX70 Provis, Olympus,
Rungis, France), equipped with a 100 W mercury vapor lamp,
using a filter set consisting of a 400–440 nm band pass
excitation filter, associated with a 570 nm dichroic mirror and a
590-nm-long pass filter. Neutral density filters were used in
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Fig. 1. Chemical structure and photophysical characteristics of TPC–Ahx–ATWLPPR. (A) Chemical structure of one of the isomers of the conjugate TPC–Ahx–
ATWLPPR. Arrows indicate the two possible sites of double bond reduction during synthesis of a chlorin from a porphyrin, leading to a mixture of two isomers. (B)
MALDI–TOF MS spectrum of TPC–Ahx–ATWLPPR. (C) Absorption (left) and emission (right) spectra of TPC–Ahx–ATWLPPR in ethanol. (D) Molar extinction
coefficients (expressed in 103 M−1 cm−1) determined at different maximum wavelengths (ε)λ, fluorescence quantum yields (Φf) and singlet oxygen quantum yields
Φ(1O2) of TPC and TPC–Ahx–ATWLPPR.
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Figure 1.11 – Spectres d’absorption (à gauche) et d’emission (à droite) de
TPC–Ahx–ATWLPPR dans l’ethanol, issu de [17]

Dose photodynamique La thérapie photodynamique reste encore peu développée dans les
applications cliniques actuelles. Elle est essentiellement utilisée sur la base de doses prescrites
de PS et de lumière et d’un intervalle drogue-lumière fixé a priori. Ces doses sont déterminées à
partir d’un modèle physique simplifié [40,41,71], défini par la formule suivante :

Dose photodynamique ⇠= [S0] · uL · tL ·
⇥
3O2

⇤
· " · �� · f (1.6)

où [S0] est la concentration d’agent photosensibilisant présente dans le tissu (en M/L ou M). uL
désigne l’irradiance (correspondant à une densité de puissance lumineuse par unité de surface,
en W/cm2) reçue par la surface du tissu à traiter. tL est le temps d’exposition à la lumière
et
⇥
3O2

⇤
est la concentration d’oxygène moléculaire présent dans le tissus (en M). " est le

coefficient d’extinction molaire de l’agent photosensibilisant à la longueur d’onde d’irradiation
(en M · L�1 · cm�1, ou bien M/cm) et �� est un rendement quantique en oxygène singulet du
PS. f désigne la fraction des radicaux oxydants génerés attaquant les cibles sensibles des cellules,
tandis que l’autre fraction (1 � f) ne cause que des effets mineurs. En dépit de son utilisation
actuelle dans les applications cliniques, ce modèle est sujet a plusieurs controverses [72].

La puissance en sortie de fibre a été précédemment mesurée à l’aide d’un puissancemètre

P (mW) = uL(mW/cm2) ⇥ 0.79 cm2

et le temps d’irradiation adapté de façon à avoir la fluence requise

tL(s) = fluence (J/cm2) /uL (mW/cm2) ⇥ 1000.

Lors de nos expériences, l’irradiance, uL (t) a été choisie comme un signal carré, d’amplitude
95mW/cm2 et de période T = 1min (voir aussi Figure 1.12).
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L’intensité de la fluorescence y(t) est recueillie seulement pendant les demi-périodes (toff )
où le laser est éteint et avec une période d’échantillonnage de temps égale à Ts = 7 s, soit trois
échantillons pour chaque demi-cycle (limite technique du système d’acquisition de données). La
durée totale de l’expérience est limitée à environ 42 min.

Suivant l’intervalle drogue-lumière (IDL), différents mécanismes d’éradication tumorale sont
visés : (1) si IDL est de l’ordre de 4 heures, alors nous nous intéressons à la destruction de la
vascularisation tumorale (effet indirect), (2) si IDL est de l’ordre de 24 heures, alors l’effet direct
va être prépondérant. Bien sûr ces valeurs sont spécifiques au PS TPC-Ahx-ATWLPPR.

u L
(t)

 (W
/c

m
2 )

Source laser

fibre

uL(t)

Faisceau de lum
iére

fibre

Spectro-
fluorimètre

Tumeur in vivo (souris nude)

y(
t) 

(u
.a

)

u L
(t)

 (W
/c

m
2 )

Temps (s)

ton toff

T

30 60 90 120 150 180 210
Temps (s)

30 60 90 120 150 180 210

t1

t2
t3

t4 t5
t6 t7

t8
t9

Figure 1.12 – Représentation schématique d’une expérience in vivo : uL représente la densité
de puissance lumineuse générée par la source laser (un signal carré, avec période 1 min) et y est
la mesure d’intensité de fluorescence recueillie pendant le toff du laser.

La variable observée est l’intensité de fluorescence émise par le PS, elle est mesurée à l’aide
d’un spectrofluorimètre fibré dont la source de lumière d’excitation est une diode laser à �E =
415 nm. Le principe de fonctionnement d’un spectrofluorimètre conventionnel peut être trouvé
dans [73] et nous indiquerons ici que les grandes lignes.

En spéctrofluriométrie stationnaire, l’intensité de fluorescence If (�F ) [73, 74] est définie par

If (�F ) = k · F� (�F ) · I0 (�E) ·
⇣
1� e�2,3✏(�E)·l·[S0]

⌘
. (1.7)

où �E et �F désignent les longueurs d’onde d’excitation et de fluorescence. F� (�F ) est le spectre
de fluorescence du PS et I0 (�E) est l’intensité lumineuse du faisceau incident. ✏ (�E) désigne
le coefficient d’absorption molaire et l l’épaisseur du milieu absorbant. Pour des solutions très
diluées, un développement limité de cette équation à l’ordre 1 donne :

If (�F ) = 2, 3 · k · F� (�F ) · I0 (�E) · ✏ (�E) · l · [S0]. (1.8)

Les spectres recueillis lors des expériences in vivo sont représentées à la Figure 1.13 (une
courbe représentant les spectres à l’instant tk). A partir de ces spectres, nous devons retrouver
l’intensité de fluorescence associée à l’agent photosensibilisant. Pour identifier les composants
biologiques au sein de la tumeur à partir du signal de fluorescence émis, nous utilisons un modèle
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Figure 1.13 – Spectres de fluorescence recueillis lors des expériences in vivo, pour des lon-
gueurs d’onde situées entre 600 nm et 730 nm et pour tous les instants de mesure tk, avec
k 2 {1, . . . , 126}.

de mélange gaussien de la forme suivante :

bSf (�) =
qX

k=1

 
Îf (�k)

2 · �̂2
k

· exp
⇣
� (�� �k)

2
⌘!

(1.9)

où q est le nombre de composantes gaussiennes, �k est la longueur d’onde de la kème gaussienne,
�̂k caractérise sa largeur et Îf (�k) correspond à son aire (dans la pratique, pour une longueur
d’onde d’excitation fixée, l’intégration du spectre de fluorescence d’un PS sur �F est propor-
tionnelle à son intensité de fluorescence, [73]). Pour obtenir ce dernier, il faut donc résoudre un
problème de déconvolution à partir d’un modèle de mélange Gaussien, voir (1.9). Nous avons
utilisé un algorithme développé au laboratoire par Vincent Mazet [75]. Cet algorithme repose sur
une méthode de séparation de sources pour des mélanges gaussiens. Il est fondé sur une approche
bayésienne couplée à une méthode de Monte Carlo par chaînes de Markov qui consiste à consi-
dérer le problème comme une décomposition en motifs élémentaires (dans ce cas, des fonctions
gaussiennes). Il a permis de détecter et d’isoler cinq composantes (q = 5) situées à 600, 634,
661 (proche de 650, vraisemblablement celle du PS, voir [17, 21]), 698 et 728 nm. Une fois la
composante gaussienne du PS (voir Figure 1.14) retrouvée, son aire (â3) fournit une estimation
de l’intensité de fluorescence du PS émise autour de 661 nm. Pour compenser les variabilités des
spectres dues notamment à un mauvais replacement de la fibre du spectrofluorimètre à chaque
phase d’extinction du laser, nous utilisons le pic des flavines 9 comme référence stable dans le
temps entre tous les spectres.

A la Figure 1.14, nous avons illustré la procédure de calcul de l’intensité de fluorescence à un
instant donné. Les résultats ainsi obtenus pour tout instant de mesure tk, avec k 2 {1, . . . , 126}
ont été représentés à la Figure 1.15.

9. Les flavines font parties des fluorophores endogènes naturellement présents dans les tissus, leur concentration
reste constante durant les traitements PDT et peuvent donc servir à normaliser les spectres mesurés. Leur pic de
fluorescence se situe aux alentours de 550 nm, [76].
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Figure 1.14 – Représentation graphique de la procedure de calcul de l’intensité de fluorescence
à l’instant T1 = 37 s. La courbe en bleu représente le spectre mesuré, tandis que celle en vert
(tirets) correspond aux spectre estimé (à partir de l’éq. 1.9 avec q = 5). La courbe en bleu ciel
(pointillé) correspond au spectre sans la 3ème composante (la fluorescence du PS), tandis que
celle en rouge représente la composante gaussienne située à 661 nm, d’aire â3 = 0.3724 et de
largeur �̂3 = 13.4525. R2

1 désigne les coefficients de détermination entre les spectres mesurés et
estimés.
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Figure 1.15 – Intensité de fluorescence (gauche, ⇥) correspondant au paramètre â3 du modèle
de mélange Gaussien (1.9) pour tous les instants de mesure tk, avec k = 1, . . . , 126 (durée totale
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Symb. Description Unité
vA Vitesse d’absorption des photons mM · s�1

uP Vitesse d’incorporation du PS mM · s�1

uO Vitesse d’incorporation d’oxygène mM · s�1

uL Irradiance mW/cm�2

y Intensité de fluorescence u.a
[S0] PS. intracellulaire à l’état repos mM
[S1] PS. intracellulaire à l’état singulet excité mM
[T1] PS. intracellulaire à l’état triplet excité mM⇥
3O2

⇤
Oxygène à l’état triplet repos mM⇥

1O2
⇤

Oxygène à l’état singulet excité mM
[M ] Substrat organique intracellulaire mM

Table 1.1 – Principales variables de la phase cytotoxique

1.2 Phase phototoxique du traitement in vivo

Les équations présentées dans cette section décrivent plusieurs comportements dynamiques
à l’échelle d’une seule cellule. Toutefois, la modélisation de la PDT implique d’étudier le com-
portement d’une population de cellules cancéreuses correspondant, soit à une culture in vitro,
soit à une tumeur dans le cas d’une étude in vivo. La variabilité des caractéristiques d’une cel-
lule à une autre peut être appréhendée en considérant les paramètres des modèles comme des
variables aléatoires. La plupart des variables utilisées dans cette thèse correspondent donc à des
moyennes sur l’ensemble de la population cellulaire. De plus, certains phénomènes biologiques,
comme l’agrégation des molécules du photosensibilisateur ou le processus de désexcitation de
l’oxygène par phénomène de quenching 10 ne seront pas considérés pour simplifier le travail de
modélisation de la thérapie. Les erreurs induites par ces simplifications sont représentées par une
erreur aléatoire ajoutée en sortie du modèle.

Les principales variables utilisées dans cette thèse, en dehors des notations standards des
éléments chimiques, sont répertoriées dans le tableau 1.1.

1.2.1 Réactions photochimiques

Les réactions photochimiques induites par l’illumination de la tumeur après incorporation
du photosensibilisant sont généralement décrites sur un plan énergétique par un diagramme de
Jablonski représenté à la Figure 1.16.

Les diagrammes de Jablonski (ou Perrin-Jablonski) sont utiles pour visualiser les divers transi-
tions (radiatives et non-radiatives) entre états électroniques : absorption d’un photon, conversion
interne, fluorescence, conversion (ou passage) intersystème, phosphorescence, transfert d’énergie,
luminescence etc.

Absorption (A) Le PS est initialement dans son état fondamental, qui est un état singulet
(S0). L’absorption (A) d’un photon, émis à une longueur d’onde appropriée (�A 2 [630nm, 690nm]),
le fait passer à un état électronique excité :

S0 + h⌫A �! Si i 2 {1, 2} , (1.10)

10. Quenching ou phénomène de désexcitation de l’oxygène - transfert d’énergie vers une molécule sans altérer
la nature chimique de celle-ci.
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S0 : PS. intraC. à l’état singulet repos
S1 : PS. intraC. à l’état singulet excité
T1: PS. intraC. à l’état triplet repos
3O2: Oxygène à l’état triplet repos
1O2 : Oxygène à l’état singulet excité

Photoréactions:
S0 ĺS1 (Absorption)
S1ĺS0 (Fluorescence & Conversion Interne)
S1ĺT1 (Conversion Inter-système, CIS)
T1ĺS0 (Phosphorescence & Conversion Inter-système)
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Figure 1.16 – Diagramme de Jablonski des photoréactions induites durant la phase cytotoxique
en PDT

Absorption : 10�15 s
Relaxation vibrationnelle : 10�12 � 10�10 s
Durée de vie à l’état excité S1 : 10�10 � 10�7 s
Conversion intersystème : 10�10 � 10�8 s
Conversion interne : 10�11 � 10�9 s
Durée de vie à l’état excité S1 : 10�6 � 1 s

Table 1.2 – Temps caractéristiques moyens
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où h représente la constante de Planck (h = 6.626 · 10�34 J · s). ⌫A = c/�A correspond à la
fréquence de l’onde incidente et �A désigne la longueur d’onde d’excitation. Les états S1 et S2 - PS
intracellulaire à état singulet excité - sont à courte durée de vie (voir tab. 1.2) et il existe plusieurs
possibilités de retour à un état basal (voir Figure 1.16) : par conversion interne ou fluorescence,
ou bien conversion intersystème suivie de désexcitations radiatives ou non radiatives.

Conversion interne (CI) La conversion interne (CI) est une transition non radiative (ce
surplus d’énergie est converti en énergie cinétique – vibrations moléculaires – communiquée aux
molécules environnantes) décrite par les équations suivantes :

S2 �! S1, (1.11)
S1 �! S0, (1.12)

La conversion interne de S1 vers S0 est possible, mais moins efficace que de S2 vers S1 en raison
d’écart important d’énergie entre S1 et S0. Par conséquent, elle peut entrer en compétition avec
la fluorescence et la conversion intersystème.

Fluorescence (F) L’émission d’un photon accompagnant la transition

S1 �! S0 + h⌫F , (1.13)

est appelée fluorescence. L’émission de fluorescence se produit à partir de l’état S1. Le spectre
de fluorescence est situé à des longueurs d’onde plus grandes (ce qui correspond à des énergies
plus basses) que le spectre d’absorption en raison de perte d’énergie par relaxation vibrationnelle
dans l’état excité.

Conversion intersystème (CIS) Une troisième voie possible de désexcitation à partir de S1

est la conversion (ou passage ou croisement) intersystème (CIS)(intersystem crossing), i.e. le
passage à l’état triplet :

S1 �! T1, (1.14)

Ceci est une transition non radiative entre deux niveaux vibrationnels appartenant à des états
électroniques de multiplicités différentes.

Le passage entre des états de multiplicité différente est un principe interdit, mais le couplage
spin-orbite peut être suffisamment important pour le rendre possible [73].

Passage T1 à S0 A ce stade, le retour à l’état fondamental correspond à une transition radiante
(phosphorescence, P) ou non radiante (conversion intersystème 2, notée TS) :

Phosphorescence (P) : T1 �! S0 + h⌫P , (1.15)
Conversion intersystème 2 (TS) : T1 �! S0, (1.16)

L’état triplet, T1 a un niveau d’énergie plus bas que celui de l’état singulet excité, S1 mais sa
durée de vie est plus longue (typiquement > 500 ns pour la plupart des photosensibilisants). Cette
caractéristique augmente la probabilité de transfert d’énergie (T) vers d’autres molécules comme
l’oxygène, 3O2. Ce transfert s’effectue selon deux mécanismes distincts. Les réactions de type I
(voir fig. 1.17 pour une représentation schématique des réactions de type I et II faisant intervenir
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Figure 1.17 – Les réactions photochimiques de type I et II faisant intervenir le PS à l’état triplet
suite à son activation par la lumière

le PS à l’état triplet) sont caractérisées par un arrachement d’électron ou d’atome d’hydrogène au
substrat [77,78]. Dans notre étude, pour les PS étudiés, ces réactions sont supposées minoritaires
par rapport aux réactions de type II ; elles ne seront donc pas prises en compte dans la suite de
cette modélisation.

Réactions de type II Les réactions de type II correspondent à l’interaction directe de l’état
excité triplet du photosensibilisant avec une molécule d’oxygène, au repos à l’état triplet. Cette
interaction provoque le retour à l’état singulet du photosensibilisant et la formation de l’oxygène
singulet comme indiqué par l’équation suivante

T1 +
3O2 �! S0 +

1O2, (1.17)

Cette réaction n’est possible que si le PS possède une différence d’énergie entre T1 et S0

supérieure à la différence d’énergie entre 1O2 et 3O2, soit 94 kJ ·mol�1 [79]. L’oxygène singulet,
1O2 possède une durée de vie très courte (quelques µs dans l’eau et 25 à 100 µs dans les milieux
organiques non polaires) mais est très réactif et susceptible de réagir avec des substrats cellulaires
M situés dans son environnement proche (distance comprise entre 10 et 45 nm) [80]. :

M + 1O2 �!3 O2 +M(O) (1.18)

où M (O) désigne un substrat oxydé.
De façon similaire, les molécules d’oxygène peuvent réagir et dégrader les molécules du photo-

sensibilisant, phénomène connu sous le nom de photoblanchiment (PB) ou photomodification. Ce
phénomène est à l’origine de la baisse en concentration du PS au cours du temps. Le phénomène
de photoblanchiment est généralement décrit comme suit :

S0 +
1O2 �! 3O2 + P (O) , (1.19)
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1.2. Phase phototoxique du traitement in vivo

No. Type de réaction Réaction photochimique Vitesse
1 Absorption (A) S0 + h ⌫A ! S1 kA · uL · [S0]

2 Conversion Interne (CI) S1
CI!S0 kCI [S1]

3 Fuorescence (F) S1 ! S0 + h⌫F kF [S1]

4 Conversion Intersystème (CIS) S1
CIS! T1 kCIS [S1]

5 Phosphorescence (P) T1 ! S0 + h⌫P kP [T1]

6 Conversion Intersystème 2 (TS) T1
TS! S0 kTS [T1]

7 Luminescence (L) 1O2 !3 O2 + h ⌫L kl
⇥
1O2

⇤

8 Transfert d’énergie (T) T1 +3 O2 ! S0 + 1O2 kT [T1]
⇥
3O2

⇤

9 Photoblanchiment (Pb) 1O2 + S0 !3 O2 + S (O) kPb

⇥
1O2

⇤
[S0]

10 Oxydation (ox) 1O2 +M !3 O2 +M (O) kox
⇥
1O2

⇤
[M ]

11 Réaction entre S1 et M (SM) S1 +M ! Photoproduits kSM [S1] [M ]
12 Réaction entre T1 et M (TM) T1 +M ! Photoproduits kTM [T1] [M ]

Table 1.3 – Photoréactions de la PDT

où P (O) désigne un photoproduit du PS.
L’oxygène singulet 1O2 peut également revenir à son état fondamental par émission de lumi-

nescence (1270 nm) :
1O2 �! 3O2 + h · ⌫L (1.20)

Une liste de toutes les réactions considérées dans cette étude de modélisation est donnée dans
le tableau 1.3. [81] contient une liste complète de toutes les réactions possibles.

1.2.2 Construction d’un modèle

Généralités sur la cinétique chimique Considérons la réaction entre deux entités réactives,
A et B, conduisant à un produit C.

A+B
k1⌦
k2

C

Les objets appelés « entités réactives » peuvent être des molécules, des macromolécules de type
protéines, ou encore des particules. La vitesse, ou cinétique, de cette réaction dépend du nombre
de collisions entre les différentes entités. La fréquence des collisions dépend directement des
concentrations en A et B. Même si chaque collision n’aboutit pas forcément à une réaction, la
vitesse de réaction dépend, d’un point de vue macroscopique, des concentrations en chacune des
entités A, B et C (notées ici avec [A], [B], respectivement [C]). L’écriture la plus simple de la
vitesse de réaction v est :

v = d[C]
dt = �d[A]

dt = �d[B]
dt

= k1 · [A] · [B]� k2 · [C]

Construction d’un modèle associé à la PDT (phase II) Le comportement cinétique et
dynamique des réactions 1 à 7 dans le tableau 1.3 est généralement défini par des équations
différentielles linéaires du premier ordre établies en partant des vitesses de réactions définies en
cinétique chimique. En revanche, les réactions de type II, notées 8 à 12, sont représentées par
des équations différentielles non-linéaires. En regroupant ces équations différentielles, on obtient
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une représentation d’état non linéaire définie comme suit :
8
>>>>>>>>>>><

>>>>>>>>>>>:

d[S0]
dt = uP (t) + (kP + kTS) [T1] + kT [T1]

⇥
3O2

⇤
� kPb

⇥
1O2

⇤
[S0]�

�kA [S0]uL (t) + (kF + kCI) [S1]
d[S1]
dt = kA [S0]uL (t)� (kF + kCI + kCIS) [S1]� kSM [S1] [M ]

d[T1]
dt = kCIS [S1]� (kP + kTS) [T1]� kT [T1]

⇥
3O2

⇤
� kTM [T1] [M ]

d[3O2]
dt = uO (t) + kox [M ]

⇥
1O2

⇤
+ kPb

⇥
1O2

⇤
[S0] + kl

⇥
1O2

⇤
� kT [T1]

⇥
3O2

⇤

d[1O2]
dt = kT [T1]

⇥
3O2

⇤
� kox [M ]

⇥
1O2

⇤
� kl

⇥
1O2

⇤
� kPb

⇥
1O2

⇤
[S0]

d[M ]
dt = �kox [M ]

⇥
1O2

⇤
� kSM [S1] [M ]� kTM [T1] [M ]

(1.21)

où X =
�
[S0] , [S1] , [T1] ,

⇥
3O2

⇤
,
⇥
1O2

⇤
, [M ]

�T désigne le vecteur d’état ; vA est la vitesse d’ab-
sorption des photons [82] ;uL la densité de puissance lumineuse générée par la source laser. uP
désigne la vitesse d’incorporation de nouvelles molécules du PS dans les cellules cancéreuses et uO
est la vitesse d’incorporation des molécules d’oxygène dans les cellules (plus difficilement mani-
pulable que uP et uL), cette variable peut être considérée soit comme une entrée soit comme une
perturbation. uP et uL correspondent aux deux variables d’entrée de la phase photocytotoxique.

Le vecteur des paramètres est donné par :

✓T =
⇥
kA kf kCIS kp kT kox kPb kL kTM kSM

⇤
(1.22)

avec kf = kF + kCI et kp = kP + kTS . Les définitions de ces différents paramètres sont données
dans le tableau 1.3.

Compte tenu de la valeur de l’intervalle drogue-lumière (IDL = 24 heures) choisie lors de nos
expériences, uP peut être considéré comme nul, i.e. plus d’incorporation de PS dans les cellules.

Mesure des concentrations – lien avec l’intensité de fluorescence Dans [83] la mesure
du rapport d’intensité de phosphorescence – fluorescence est utilisée pour observer l’évolution du
niveau d’oxygène durant la PDT. Les résultats présentés n’ont toutefois été obtenus que dans
un cadre expérimental in vitro. Le niveau faible d’intensité de phosphorescence limite l’applica-
bilité de cette approche dans le cas in vivo. Il existe d’autres techniques de mesure de l’oxygène
comme celle fondée sur les sondes polarographiques [21], technique électrochimique de mesure
de la pression partielle d’oxygène (pO2). Toutefois, la durée d’analyse associée à cette technique
implique une période d’échantillonnage trop grande par rapport aux caractéristiques du signal
utilisé dans le protocole expérimental de la Figure 1.12.

Plusieurs travaux [18,52,53] ont démontré la faisabilité de mesurer l’intensité de luminescence
de l’oxygène singulet en condition in vivo, mais ils nécessitent une technologie appropriée encore
en phase de développement. Finalement, dans le cadre expérimental actuel, nous ne pouvons
mesurer que l’intensité de fluorescence IF (�F ) émise par le PS et qui constitue notre unique
variable de sortie.

IF (�F ) = � · [S0]

Cette relation montre la proportionnalité entre l’intensité de fluorescence et la concentration [S0]
(suffisamment faible) du PS. If (�F ) est considérée comme variable de sortie de la phase photo-
cytotoxique et l’équation (1.8) devient une équation de sortie venant compléter la représentation
d’état définie précédemment.
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1.3 Conclusion

Malgré toutes les connaissances sur les réactions biophysiques impliquées dans les traitements
par thérapie photodynamique, l’issue des traitements reste souvent incertaine. Cette variabilité
peut être imputée à plusieurs facteurs spatiaux ou temporels. Par exemple, la biodistribution du
PS et de l’oxygène dans les tissus tumoraux n’est jamais homogène (la mauvaise vascularisation
des tumeurs aura tendance à créer des zones hypoxiques), par ailleurs la dose de lumière n’est
pas administrée de la même manière partout sur les tissus cancéreux, en effet, les propriétés
optiques sont également hétérogènes et peuvent varier au cours du temps (micro-hémorragies,
inflammations). Le modèle physique présenté dans cette partie suppose que les paramètres op-
tiques (à travers ka) sont connus et invariants au cours du temps. De ce fait, compte tenu de la
complexité évidente de cette thérapie, il est très difficile de le valider de manière in vivo, limitant
ainsi son utilisation dans un contexte clinique.

Or la principale motivation de ces travaux de thèse est de permettre le contrôle de la PDT par
le biais d’un dispositif médical embarquant, entre autre chose, un modèle de la phase cytotoxique
de la PDT. Ce modèle sera utilisé pour la synthèse d’une loi de commande en temps réel lors
des traitements. Afin de garantir un résultat optimal, il devient alors primordial de minimiser
la variabilité inter-patients sur la réponse thérapeutique et donc de rendre la commande la plus
robuste possible. Dans la partie suivante, nous proposons un modèle fidèle du comportement
cytotoxique de la thérapie photodynamique ainsi que son identification et validation à partir de
données expérimentales. Une stratégie d’asservissement est développée et testée en condition in
vitro.
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2.1 Motivation principale

Un des principaux obstacles à une utilisation clinique courante de la PDT réside dans le
manque de reproductibilité des réponses thérapeutiques. Afin de maîtriser cette variabilité nous
proposons, dans ce chapitre, d’asservir un indicateur de l’efficacité du traitement à une trajectoire
de référence fixée par le praticien. Une telle solution soulève plusieurs verrous scientifiques cou-
vrant l’ensemble des disciplines de l’automatique : la recherche d’un bon indicateur mesurable,
l’identifiabilité et l’identification d’un modèle parcimonieux, la conception d’un observateur, la
synthèse d’une loi de commande et enfin l’implantation technologique de la solution proposée.
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2.2 Simulation du modèle physique

Le modèle (1.21) a été implémenté sous SimuLink sous la forme d’un schéma bloc réalisé
durant la thèse de Simona Dobre [84]. Il a ensuite été simulé avec un jeu de paramètres dont les
valeurs sont issues d’une étude bibliographique (voir table 2.1). La sortie simulée est tracée à la
Figure 2.1.

Table 2.1 – Valeurs des photoparamètres ainsi que des conditions initiales utilisées pour la
simulation du modèle physique

Paramètre Valeur
ka 13.7
kf 2⇥ 107

kCIS 8⇥ 107

kT 1⇥ 105

kl 1⇥ 105

kox 1⇥ 105

kPb 1.6⇥ 106

kp 1250

Condition initiale Valeur
[S0]0 13.7
[S1]0 0
[T1]0 0
[3O2]0 83⇥ 10�6

[1O2]0 0
[M ]0 830⇥ 10�6

uP 0
uO 1.66⇥ 10�5
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Figure 2.1 – Résultats de simulation du modèle physique des photoréactions de type II issues
de la PDT

On y observe, du haut vers le bas, la concentration (en rouge) de l’agent photosensibilisant
(autrement dit la courbe de photoblanchiment du médicament photoactivable), en magenta le
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signal carré du rayon lumineux appliqué sur la zone à traiter, et en bleu la dose d’oxygène
singulet (espèce photocytotoxique à l’origine de l’efficacité thérapeutique). Le déclin de [S0]
correspond au phénomène connu sous le nom de photoblanchiment du photosensibilisateur, c’est-
à-dire une altération des propriétés du fluorophore causée par les molécules d’oxygène singulet.
La dose d’oxygène singulet générée pendant le traitement est très difficilement mesurable en
l’état actuel de la technologie disponible sur le marché. Cependant, en comparant la première
et la dernière courbe, nous pouvons directement confirmer que la courbe de photoblanchiment
est un bon indicateur de la production d’oxygène singulet car l’indice de corrélation calculé
entre ces deux courbes est de �0.99. Ce résultat corrobore notre choix d’utiliser ce signal comme
marqueur temporel mesurable de la photocytotoxicité (production d’espèces cytotoxiques) durant
le traitement.

2.2.1 Inconvénients du modèle physique

Dans le cas de la thérapie photodynamique, le développement d’un modèle de simulation
du comportement dynamique du phénomène de photoblanchiment est un challenge. Il y a trois
raisons principales à cela :

– le comportement non linéaire du phénomène de photoblanchiment visible sur les réponses
du simulateur présentées à la Figure 2.1. En effet, on observe clairement un comportement
asymétrique de la réponse lorsque le signal d’excitation lumineuse est activé ou pas. Le
modèle physique (1.21) indique la présence de termes bilinéaires et quadratiques à l’origine
de ce comportement. Toutefois ce modèle demeure trop complexe pour être utilisé dans
un objectif de commande ou pour la synthèse d’un observateur. En outre, les résultats
d’une analyse de sensibilité globale réalisée dans la thèse de Simona Dobre, [84], a montré
que beaucoup de paramètres étaient peu sensibilisants vis-à-vis du signal de fluorescence
émis par l’agent photosensibilisant. Un modèle plus parcimonieux en paramètres est donc
envisageable.

– De plus, en pratique on ne peut mesurer les spectres de fluorescence de l’agent photosen-
sibilisant que pendant les phases où le LASER de traitement est éteint sinon il sature le
signal en raison de sa forte puissance. Nous sommes donc "aveugles" la moitié du temps
et cette difficulté pose un problème d’identifiabilité pratique du modèle. Par ailleurs, une
seule des cinq variables mises en jeu est directement mesurable. De ce peu d’information,
le processus d’identification aura bien du mal à estimer une valeur unique et suffisamment
précise pour chacun des huit paramètres du modèle physique. Pour l’heure, à part quelques
exceptions [18–20, 41], très peu d’études ont témoigné d’une réussite dans la mesure de la
concentration d’oxygène singulet ([1O2]) par le biais de la détection de son intensité de
luminescence à 1272 nm. En pratique, ces techniques restent encore très difficiles à re-
produire, en particulier à cause des variations interpatients, mais également à cause de
la relative complexité et au coût des appareillages mis en œuvre pour mesurer la faible
luminescence de l’oxygène singulet.

– Les nombreux paramètres du modèle sont le plus souvent inconnus et doivent donc être
identifiés à partir de données expérimentales, ou être choisis dans la littérature (plus courant
étant donné que l’identifiabilité pratique du modèle est quasi-impossible, [84]). Ces valeurs
disponibles dans la littérature possèdent parfois une très grande plage de variations (voir
tableau 2.2), en effet, ces paramètres dépendent pour la plupart directement du contexte
expérimental (les différents types de milieux rencontrés ne réagissent pas de la même façon,
les PS utilisés ne possèdent pas les mêmes caractéristiques photophysiques, etc.). Se baser
uniquement sur des valeurs de paramètres issues de la littérature ne peut conduire qu’à
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introduire une part non négligeable d’incertitude sur la sortie simulée.
Pour toutes ces raisons, nous avons décidé d’adapter et d’appliquer une méthode d’identifi-

cation de système dynamique au phénomène de photoblanchiment. L’objectif final sera d’utiliser
ce modèle pour la conception d’un observateur d’état du photoblanchiment, lui-même intégré
dans la réalisation d’une méthode d’asservissement de la trajectoire de photoblanchiment.

2.3 Identification d’un modèle simplifié de photoblanchiment li-
néaire par parties

L’identification de système consiste à rechercher un modèle mathématique d’un système dy-
namique à partir de signaux de mesure sur ses variables d’entrée-sortie. Ce modèle est caractérisé
par une structure et des paramètres qu’il convient de choisir et d’ajuster, afin de reproduire au
mieux le comportement entrée-sortie du système. Selon que l’on dispose ou pas de connaissance
a priori sur la structure ou les paramètres, on parle alors de boîtes grises ou boîtes noires pour
désigner ces modèles.

Traditionnellement, les méthodes d’identification de système sont employées afin de détermi-
ner des modèles permettant la synthèse de lois de commande. Ce domaine d’utilisation conven-
tionnel n’est toutefois pas le seul et les méthodes sont aussi utilisées pour :

– l’estimation de paramètres physiques non directement mesurables ;
– le diagnostic de systèmes à base de modèle ;
– la simulation, utilisée à des fins de conception, de prévision ou de formation ;
– l’interprétation d’essais.
Bien que les méthodes soient essentiellement développées par des automaticiens et des ma-

thématiciens appliqués, elles peuvent être appliquées dans des domaines très variés allant des
processus de fabrication à l’économétrie, en passant par la biologie, les moyens de transport ou
les processus environnementaux [91].

Dans cette partie nous proposons de modéliser la dynamique de photoblanchiment en nous
basant sur une approche de type boîte grise fondée sur une structure de modèle linéaire par
morceaux. Les paramètres du modèle seront ensuite estimés directement à partir de signaux de
mesure expérimentaux.

2.3.1 Caractérisation d’une structure de modèle linéaire par morceaux

A partir du modèle d’état non-linéaire présenté à la Section 1.2.2, deux possibilités peuvent
être envisagées :

1. utiliser un modèle non-linéaire simplifié. La thèse de Simona Dobre, [84, 92], a cherché à
développer cet axe, à l’aide de méthode d’analyse de sensibilité pour simplifier le modèle
en supprimant les paramètres trop peu sensibilisants. Les résultats montraient la présence
de quatre paramètres significatifs sur huit. Toutefois, la structure du modèle restait trop
complexe dans la perspective de construction d’un observateur ;

2. une autre solution serait de linéariser le modèle. Mais la pertinence de ce type de solution
dépend de la nature de la non-linéarité. Ici, on observe clairement dans les simulations un
comportement différent en présence ou non de lumière (variable d’entrée). Ce fait est ex-
pliqué par la présence d’un terme bilinéaire dans la première équation du modèle physique
(Section 1.2.2). Dans le cas de ce type de système et lorsque les signaux d’entrée sont bi-
naires ou générés par un bloqueur d’ordre zéro, alors une solution possible de simplification
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Table 2.2 – Valeurs des photoparamètres proposées dans la littérature

Paramètre PS Valeur Source

ka

TPC-Ahx-ATWLPPR 13.7 [85]
mTHPC 633 [20]
Photofrin 46.67 [86]

kf
TPC-Ahx-ATWLPPR 2.21⇥ 107 [85]

Photofrin 2⇥ 107 [87]

kCIS
TPC-Ahx-ATWLPPR 7.55⇥ 107 [85]

Photofrin 8⇥ 107 [87]

kT

TPC-Ahx-ATWLPPR 46.5 [85]
HpD 9.25⇥ 108 [82]
DP 6.6⇥ 108 [88]

Br-DP 7.5⇥ 108 [88]
Br2-DP 5.9⇥ 108 [88]

kl

TPC-Ahx-ATWLPPR 9.68⇥ 105 [85]
Photofrin 106 à 107 [87]

HpD 3.1⇥ 104 ou 3.1⇥ 105 [82]
kox TPC-Ahx-ATWLPPR 2.53⇥ 109 [85]

kPb
TPC-Ahx-ATWLPPR 1.1⇥ 105 [85]

mTHPC 1.2 · 107 à 1.7⇥ 107 [20]

kp
TPC-Ahx-ATWLPPR 1.2⇥ 103 [85]

Photofrin 103 à 104 [87]

Condition initiale PS Valeur (M) Source

[S0]0

TPC-Ahx-ATWLPPR 8.5⇥ 10�6 [85]
Photofrin 1.7⇥ 10�4 [39]

Photofrin, mTHPC, ALA-PpIX 7⇥ 10�6 [89]
mTHPC 7.6⇥ 10�6 [20]

[S1]0 - 0 Admis
[T1]0 - 0 Admis

[3O2]0

TPC-Ahx-ATWLPPR 83⇥ 10�6 [85]
Porphyrine 240⇥ 10�6 [90]

Photofrin, mTHPC, ALA-PpIX 83⇥ 10�6 [89]
Photofrin ⇡ 216⇥ 10�6 [45]

HpD 120⇥ 10�6 [82]
[1O2]0 - 0 Admis
[M ]0 TPC-Ahx-ATWLPPR 830⇥ 10�6 [85]
uP - 0 Admis

uO
TPC-Ahx-ATWLPPR 1.66⇥ 10�5 [84]

Photofrin, mTHPC, ALA-PpIX 7⇥ 10�4 [89]

est celle proposée dans [93], en utilisant un modèle ARX par morceaux. C’est cette solution
que nous avons choisi de tester en première approche de par sa simplicité de mise en œuvre.

Ici, le déclin du signal de fluorescence dû au photoblanchiment diffère que l’on soit dans :
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1. une phase d’illumination (LASER de traitement activé, le photoblanchiment se produit) ;

2. une phase d’obscurité (LASER de traitement désactivé, le photoblanchiment est en sus-
pens).

On entreprend de représenter cette double dynamique par une structure de modèle linéaire
par morceaux. Ledit modèle peut être décomposé selon le signe des variations du signal d’en-
trée en deux structures linéaires dédiées à chacune des réactions du système, [94, 95]. Il peut
également être présenté comme un modèle LPV (Linear Parametrically Varying, développé dans
l’Annexe A) particulier dans lequel la variable de séquencement est dépendante de la variable
d’entrée du modèle. Toutefois, .

L’approche choisie est basée sur une première modélisation reposant sur une structure ARX
(Auto Regressive model with eXternal inputs) qui est ensuite transformée en représentation d’état.
Les deux formes de représentation mettent en jeu une variable b(t), binaire et déterministe,
permettant la commutation entre les deux modèles linéaires. Sa valeur dépend du signe des
variations du signal d’entrée et est considérée comme une nouvelle entrée exogène dans le modèle
ARX.

En raison des hypothèses liées à l’intégration du bruit dans le modèle, les paramètres de la
structure ARX sont souvent biaisés. Cela pose notamment des problèmes lorsque l’application
finale est d’utiliser ces paramètres pour caractériser un système physique, ou de comparer des
caractéristiques pharmacocinétiques d’un médicament (voir Section 1.1 de la deuxième partie de
cette thèse). Cela étant, dans notre étude, dont l’objectif final est la commande d’un procédé,
nous considérons d’avantage la capacité du modèle à reproduire de manière acceptable le compor-
tement observé du système. Par ailleurs, il est souvent admis qu’autoriser un léger biais permet
de considérablement de diminuer la variance associée, et donc l’erreur quadratique moyenne sur
les paramètres.

Modèle ARX par morceaux

Soit une structure classique de modèle ARX suivante, [96] :

y(tk) + a1y(tk�1) + . . .+ anay(tk�na) = b1u(tk�nk
) + . . .+ bnb

u(tk�nk�nb+1) + e(tk) (2.1)

où y(tk) désigne la variable de sortie et u(tk) celle d’entrée à l’instant discret tk. na et nb

définissent respectivement les ordres des polynômes autoregressifs et externes. nk correspond
au retard de la sortie y(tk) par rapport à l’entrée u(tk). Le vecteur de paramètres est défini
par ✓ = [a1, . . . , ana , b1, . . . , bnb

]T . Enfin, le signal d’erreur e(tk) est un processus stochastique
stationnaire et blanc, de moyenne nulle et de variance �2.

Afin de modéliser un comportement asymétrique du phénomène étudié, il suffit de considérer
non plus une mais deux structures ARX, toutes deux conditionnées par le signe des variations
de u(tk) :

y(tk)+a1,1y(tk�1) + . . .+ a1,nay(tk�na)

=b1,1u(tk�nk
) + . . .+ b1,nb

u(tk�nk�nb+1) + e1(tk) si �u(tk) � 0 (2.2)

et :

y(tk)+a2,1y(tk�1) + . . .+ a2,nay(tk�na)

=b2,1u(tk�nk
) + . . .+ b2,nb

u(tk�nk�nb+1) + e2(tk) si �u(tk)  0 (2.3)
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où �u(tk) = u(tk) � u(tk�1) correspond aux variations du signal d’entrée. e1(tk) et e2(tk) sont
deux bruits blancs de moyenne nulle indépendants et identiquement distribués.

Les deux modèles (2.2) et (2.3) peuvent être combinés en une seule relation augmentée de la
forme :

y(tk)+a1,1y(tk�1) + (a2,1 � a1,1)y(tk�1)b(tk) + . . .

. . .+ a1,nay(tk�na) + (a2,na � a1,na)y(tk�na)b(tk)

=b1,1u(tk�nk
) + (b2,1 � b1,1)u(tk�nk

)b(tk) + . . . (2.4)
. . .+ b1,nb

u(tk�nk�nb+1) + (b2,nb
� b1,nb

)u(tk�nk�nb+1)b(tk)

+e1(tk) + (e2(tk)� e1(tk))b(tk)

La variable de séquencement b(tk) est une variable binaire nécessaire à la sélection des deux
modèles linéaires. Elle est définie de la manière suivante :

8
><

>:

b(tk) = 0 si �u(tk) > 0

b(tk) = 1 si �u(tk) < 0

b(tk) = b(tk�1) si �u(tk) = 0

(2.5)

2.3.2 Application au photoblanchiment dans un contexte idéal

Une structure de modèle ARX, comme décrite précédemment, est appliquée aux signaux
d’entrée/sortie discrets avec na = nb = nk = 1. La simplicité de cette structure se justifiera plus
tard par l’absence de mesures durant les phases d’illumination. Ne pouvant observer le déclin réel
du photoblanchiment, nous choisissons délibérément d’opter pour la structure la plus simple. En
outre, le faible nombre de paramètres permettra également d’espérer une convergence plus rapide
des algorithmes itératifs d’optimisation utilisés par la suite. La structure de modèle choisie pour
décrire la dynamique de photoblanchiment devient donc :

(1 + a1,1q
�1)y(tk) = (a1,1 � a2,1)u1(tk�1) + b1,1u2(tk�1)

+ (b2,1 � b1,1)u3(tk�1) + e(tk) (2.6)

avec y(tk) l’intensité de fluorescence du PS mesurée, u1(tk) = y(tk)b(tk), u2(tk) = u(tk), u3(tk) =
u(tk)b(tk), u(tk) est le signal d’illumination envoyé à la tumeur et e(tk)

iid⇠ N (0, s2). q�1 est
l’opérateur de retard. Dans cette application, la variable de séquencement b désigne les phases
d’extinction du LASER. Elle est nulle dans les phases d’illumination et unitaire dans les phases
d’obscurité.

Dans notre cas, les trois entrées sont présentées à la Figure 2.2, où l’on distingue que la
partie du modèle (b2,1 � b1,1), associée au troisième signal d’entrée u3(tk) = b(tk)u(tk), n’est pas
identifiable dans ces conditions expérimentales puisque u3(tk) = 0 pendant toute la durée de
l’expérience.

Plus précisément, seulement b2,1, le gain statique associé aux phases OFF du LASER, n’est
pas identifiable. On se rend alors compte que le modèle (2.6) n’est pas identifiable a posteriori 11.
Par conséquent, deux options sont possibles :

– proposer une structure de modèle réduite ;

11. L’identifiabilité a posteriori définit la capacité d’un modèle à fournir une solution unique, ou du moins un
nombre fini de solutions, à l’estimation des paramètres dans un cadre expérimental (entrées/sorties, conditions
initiales et instants de mesures fixés). Elle diffère donc de l’identifiabilité a priori, dite structurelle, qui se place
dans un contexte idéal et théorique (sans données), [84, 97].
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Figure 2.2 – Signaux d’entrée u1(tk), u2(tk) et u3(tk) du modèle ARX

– ou introduire des connaissances a priori sur les paramètres du modèles et sur b2,1 en
particulier.

2.3.3 Réduction de la structure du modèle

Afin de contourner les problèmes liés à l’identifiablité pratique de b2,1, une première solution
est de réduire la structure de modèle en supprimant la troisième variable d’entrée, inutile dans
notre contexte expérimental. Le modèle (2.6) devient alors :

(1 + a1,1q
�1)y(tk) = (a1,1 � a2,1)u1(tk�1) + b1,1u2(tk�1) + e(tk) (2.7)

Nous avons ensuite appliqué ce modèle à des données non bruitées fournies par le simula-
teur (1.21). Les réponses estimées par méthode des moindres carrés linéaires (via la fonction
arx de Matlab) sont comparées avec les données originales à la Figure 2.3.

La capacité du modèle à reproduire le comportement du système est mesurée grâce à l’indice
FIT 12 de qualité de reproduction du comportement, établi à partir de l’erreur quadratique
moyenne normalisée :

FIT = 100
⇣
1� kŷ(tk)�ym(tk)k2

kym(tk)�µymk2

⌘
(2.8)

où ym(tk) désigne la sortie mesurée, ŷ(tk) la réponse déterministe du modèle et µym la moyenne
de ym(tk). Plus la valeur de FIT est proche de 100 %, meilleure est la capacité du modèle à
reproduire le comportement observé. Dans notre cas, la reproduction est jugée acceptable (plus
de 85 %). Toutefois on observe aussi des résidus dont la trajectoire témoigne clairement d’un
comportement non-linéaire qui n’a pas été pris en compte dans le modèle. Un examen du modèle
physique en Section 1.2.2 montre en effet la présence de termes quadratiques supplémentaires qui

12. Ce critère sera utilisé partout dans cette thèse lorsque l’on parlera de fitting.
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peuvent expliquer ce biais de comportement. Les valeurs des estimés sont présentés au tableau 2.3
(cv = |�✓

µ✓
|⇥ 100, où �✓ est l’écart type des estimés fourni par l’algorithme).
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Figure 2.3 – Réponse du modèle empirique simplifié (modèle ARX en rouge) comparée à la
réponse numérique du simulateur (en bleu) en haut et les résidus associés en bas

Table 2.3 – Estimés et leurs incertitudes

Paramètres Estimés �✓ cv (%)
a1,1 �0.999 5.11⇥ 10�5 5.1 · 10�3

a1,1 � a2,1 8.543⇥ 10�4 5.63⇥ 10�5 6.6
b1,1 �6.395⇥ 10�5 2.75⇥ 10�6 4.3

On remarque que pour ces valeurs, on obtient un paramètre a2,1 ⇡ �1. Cette information
sera utilisée dans la section suivante.

2.3.4 Identification d’une structure de modèle de type boîte grise

Dans la modélisation expérimentale précédente, nous avons proposé une solution capable
de décrire le comportement asymétrique du photoblanchiment lorsque le signal lumineux est
activé puis désactivé. Dans cette nouvelle section, nous améliorons la solution pour répondre au
problème lié à l’incapacité à mesurer les spectres de fluorescence de l’agent photosensibilisant
pendant les phases d’illumination de la tumeur par le LASER de traitement. Pour contourner
cet obstacle, nous allons introduire une connaissance a priori qui tient en deux points :
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– pendant les phases obscures (pas de lumière de traitement), nous supposons qu’il n’y a
pas de déclin de fluorescence (intensité constante). Cette hypothèse est corroborée par les
réponses du simulateur, voir Figur 2.1. Ce comportement est représenté dans notre modèle
par un bloqueur d’ordre zéro.

– pendant les phases d’illumination, phases durant lesquelles nous ne pouvons observer au-
cune mesure, nous supposons que le comportement suit celui d’un système du premier
ordre.

Pour intégrer cette connaissance, nous avons choisi d’utiliser une représentation d’état. Ce choix
était initialement dicté par la boîte à outils System Identification de Matlab, dont la seule fonction
capable d’intégrer une connaissance a priori est idgrey qui repose sur une représentation d’état.
Toutefois, en utilisant d’une part un critère d’estimation fondé sur l’erreur de sortie et d’autre
part un algorithme d’optimisation itératif, il est tout-à-fait possible d’utiliser la structure ARX
décrite à l’équation (2.7) pour estimer les paramètres du modèle boîte grise.

Représentation d’état

Tout d’abord, nous transformons le modèle ARX (2.6) en une représentation d’état discrète
définie par :

(
x(tk+1) = �a1,1x(tk) +BU(tk)

y(tk) = x(tk) + v(tk)
(2.9)

où B =
�
a1,1 � a2,1 b1,1 b2,1 � b1,1

�
, UT (tK) =

�
x(tk)b(tk) u(tk) u(tk)b(tk)

�
et v(tk)

iid⇠
N (0, s2).

Modélisation boîte grise à partir de données expérimentales

Compte tenu de la faible cinétique d’incorporation du PS dans les cellules par rapport à celle
du photoblanchiment, il est convenu d’admettre que la quantité de PS (et donc, indirectement,
l’intensité de fluorescence observée) ne peut augmenter au cours d’un traitement par PDT. Par
conséquent, le comportement de la partie du modèle relative aux phases OFF du traitement peut
être considérée comme constante. Cela peut être imposé en fixant a2,1 = �1 et b2,1 = 0. Ainsi,
seuls a1,1 et b1,1 seront estimés à partir de données expérimentales. Le modèle (2.9) devient donc :

(
x(tk+1) = �a1,1x(tk) +BU(tk)

y(tk) = x(tk) + v(tk)
(2.10)

où B =
�
1 + a1,1 b1,1 �b1,1

�
, UT (tk) =

�
x(tk)b(tk) u(tk) u(tk)b(tk)

�
et v(tk)

iid⇠ N (0, s2).

Identification intermédiaire à partir de données expérimentales

Dans la pratique, les données d’intensité de fluorescence du PS ne sont accessibles que pendant
les phases d’obscurité, autrement dit, les données expérimentales sont incomplètes. Une solution
pour identifier un modèle à partir de données de ce type pourrait être de passer par une approche
à temps continu, dans laquelle nous serions alors affranchie de la période d’échantillonnage. Or,
les algorithmes de la boîte à outils CONTSID ne permettent pas de prendre en compte les
connaissances a priori sur les paramètres.

Pour répondre à notre problème, nous avons donc utilisé la même structure que précédemment
(intégrant une connaissance a priori) et un critère d’estimation fondée sur la minimisation de
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l’erreur de sortie. Ceci est possible en utilisant la fonction d’optimisation non-linéaire lsqnonlin

qui minimise la fonction de coût :

J (✓) =
NX

k=1

e (tk, ✓)
T · e (tk, ✓) (2.11)

où e (tk, ✓) = ym(tk)� ŷ(tk, ✓) avec ŷ(tk, ✓) est la réponse déterministe du modèle (2.17) et ✓ le
vecteur de paramètres, en suivant le critère :

✓̂ = arg min
✓

(J(✓)) (2.12)

Cet algorithme itératif nécessite cependant d’être initialisé, dans notre cas nous avons choisi de le
faire à partir des paramètres identifiés du modèle ARX (2.7) à partir des données du simulateur.
Il ne fournit pas de matrice de covariance sur les paramètres, leur incertitude a donc été estimées
par des simulations de Monte Carlo (Nsim = 1000) et par Bootstrapping.

Les données utilisées pour identifier notre modèle sont issues de réponses en boucle ouverte
du système in vitro à une excitation périodique de rapport cyclique 50 %.
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Figure 2.4 – A gauche les signaux d’entrées x(tk)b(tk), u(tk) et u(tk)b(tk). À droite, la réponse
du modèle d’état de type boîte grise (en rouge) comparée aux données mesurées en haut et les
résidus associés en bas

Les paramètres estimés sont présentés au tableau 2.4 et la Figure 2.4 présente le résultat de
simulation du modèle comparé aux données mesurées. L’adéquation aux données est légèrement
supérieure à 87 %.

Table 2.4 – Paramètres estimés à partir de données in vitro

Paramètres Estimés �✓ cv (%)
a1,1 �0.998 1.57⇥ 10�6 1.6⇥ 10�4

b1,1 �602.48 5.89 8.7⇥ 10�1

Une analyse graphique des résidus est présentée à la Figure 2.5 et deux points sont à signaler :
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1. le premier tracé montre que les résidus ne sont pas présents de manière homogène par rap-
port au signal mesuré. En effet, les propriétés statistiques des résidus changent en fonction
de la valeur de sortie : ils ne sont donc pas homoscédastiques. Les écarts restent relative-
ment faibles par rapport aux valeurs de la sortie, mais cela montre tout de même que notre
modèle n’explique pas la totalité du comportement physique du système. Ce phénomène
avait déjà été observé sur les résultats de simulation présentés précédemment.

2. Les deux autres tracés visent à tester l’hypothèse de normalité sur le bruit et montrent des
résultats acceptables 13. Même si l’histogramme n’approche que grossièrement une Gaus-
sienne, on voit clairement que les résidus restent centrés en 0.

Ces observations, associées à la reproduction acceptable du comportement du système, nous
permettent de valider notre approche. Cependant, elle peut encore être améliorée en prenant en
compte le phénomène de photoblanchiment parasite induit par le spectrofluorimètre grâce à une
représentation d’état augmentée.
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Figure 2.5 – Tracé des résidus en fonction des mesures (en haut), tracé quantile-quantile (en
bas à gauche) et histogramme des résidus (en bas à droite)

2.3.5 Représentation d’état augmentée pour prendre en compte un photo-
blanchiment parasite du système de mesure

Dans notre application à la thérapie photodynamique, la variable d’entrée u(tk) correspond au
signal de commande de la source LASER de traitement. Il s’agit d’un signal binaire (ON/OFF)
à rapport cyclique variable. Lorsqu’il est actif, l’intensité du signal lumineux est réglée à une

13. Le tracé quantiles-quantiles est un test statistique non paramétrique où l’on trace les quantiles théoriques
d’une loi normale en fonction de ceux des résidus. Plus ces derniers se rapprochent de la normalité, plus le tracé
obtenu se rapprochera d’une droite.
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valeur préalablement choisie par l’utilisateur. Le modèle (2.4) peut être appliqué directement à
notre cas d’étude.

Cependant, dans le contexte de nos travaux sur le contrôle de la thérapie photodynamique
et plus particulièrement du phénomène de photoblanchiment engendré par la diode LASER de
traitement, nous allons décomposer le signal de photoblanchiment mesuré en deux grandeurs :

– d’une part le photoblanchiment "thérapeutique" produit par la diode de traitement (défini
par l’équation (2.13)) ;

– et d’autre part, le photoblanchiment "parasite" produit par la diode d’excitation de notre
système de mesure (défini par l’équation (2.14)).

En effet, le principe de mesure par spectrofluorimétrie implique d’exciter le système biolo-
gique à observer pour pouvoir mesurer l’intensité de la fluorescence émise. Dans notre cas, le
spectrofluorimètre va donc provoquer une excitation partielle (en surface de la zone de mesure)
de l’agent photosensibilisant. Cette excitation due à l’appareil de mesure va engendrer un pho-
toblanchiment "parasite" qui va s’ajouter au photoblanchiment "thérapeutique". Seul le dernier
nous intéresse, il nous faut donc trouver un moyen de les séparer. Ce sera notamment le rôle
de l’observateur d’état décrit dans la Section 2.4. Mais auparavant, il est nécessaire de les dis-
criminer dans notre modèle. La Figure 2.6 présente la réponse du spectrofluorimètre seul, sans
traitement, on y observe clairement une décroissance de la réponse due en ce point de mesure au
photoblanchiment parasite de l’agent photosensibilisant.
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Figure 2.6 – Photoblanchiment "parasite" observé (à gauche) lors d’une expérience in vitro de
spectrofluorimétrie (illustrée à droite)

Dans ce but, nous appliquons la structure de modèle (2.6) aux deux phénomènes de photo-
blanchiment. Nous choisirons en première approche de nous restreindre à des modèles d’ordre
unitaire. Par conséquent les deux modèles ARX utilisés sont décrit par (2.13) et (2.14) :

(1 + at1q
�1)xt(tk) =(at1 � at2)u1(tk�1) + bt1u2(tk�1)

+(bt2 � bt1)u3(tk�1) + et(tk) (2.13)

où xt(tk) est le signal de photoblanchiment uniquement lié l’entrée ut(tk) correspondant à la
source LASER thérapeutique, avec : u1(tk) = xt(tk)b(tk), u2(tk) = ut(tk) et u3(tk) = ut(tk)b(tk).
[at1 , bt1 ] et [at2 , bt2 ] sont respectivement les paramètres des modèles ARX des phases ON et OFF.
b(tk) correspond à la variable binaire de séquencement définie par (2.5). Enfin, et(tk) est un bruit
blanc moyenne nulle.

(1 + apq
�1)xp(tk) = bpup(tk�1) + ep(tk) (2.14)
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avec xp(tk) le signal de photoblanchiment parasite lié l’entrée up(tk) correspondant à la source
LASER d’excitation. [ap, bp] sont les paramètres du modèle ARX et ep(tk) dénote le bruit blanc
associé au modèle.

Représentation d’état augmenté

Partant des équations aux récurrences (2.13) et (2.14) nous pouvons construire une représen-
tation d’état augmentée prenant en compte les deux structures linéaires :

8
><

>:

xt(tk+1) = �at1xt(tk) + (at1 � at2)u1(tk) + bt1u2(tk) + (bt2 � bt1)u3(tk)

xp(tk+1) = �apxe(tk) + bpue(tk)

ym(tk) = xt(tk) + xp(tk) + v(tk)

(2.15)

où v(tk) est un bruit blanc stationnaire.
En considérant les vecteurs d’états, d’entrées augmentés et de bruits tels que :

X(tk) =


xt(tk)
xp(tk)

�
U(tk) =

2

664

xt(tk)b(tk)
ut(tk)

ut(tk)b(tk)
up(tk)

3

775 (2.16)

le modèle d’état représenté par (2.15) est alors équivalent à un modèle d’état bilinéaire défini
par : (

X(tk+1) = AX(tk) +BU(tk)

ym(tk) = CX(tk) +DU(tk) + v(tk)
(2.17)

où les matrices A, B, C et D sont construites de la façon suivante :

A =


�at1 0
0 �ap

�
B =


at1 � at2 bt1 bt2 � bt1 0

0 0 0 bp

�

C =
⇥
1 1

⇤
D =

⇥
0 0 0 0

⇤
(2.18)

Comme réalisé à la Section 2.3.4, nous introduisons une connaissance a priori sur le com-
portement du système durant les phases OFF en fixant at,2 = �1 et bt2 = 0. Le modèle décrit
par (2.17) et (2.18) devient alors :

A =


�at1 0
0 �ap

�
B =


1 + at1 bt1 �bt1 0

0 0 0 bp

�

C =
⇥
1 1

⇤
D =

⇥
0 0 0 0

⇤
(2.19)

2.3.6 Identification à partir de données in vitro

Dans cette partie, nous proposons l’estimation des paramètres du modèle de photoblanchi-
ment défini par (2.17) et (2.19). La même méthode que celle décrite à la Section 2.3.4 a été ap-
pliquée. Comme les deux dynamiques composant notre modèle sont fortement liées et s’agissant
toute les deux d’un phénomène de photoblanchiment, les paramètres ap et bp ont été initialisés
aux même valeurs que at1 et bt1 . Les résultats de la phase d’estimation sont présentés à la Fi-
gure 2.7 ainsi qu’au tableau 2.5. L’indice de qualité de la reproduction du comportement (FIT )
est d’un peu plus de 92 %.

Par ailleurs, les mêmes représentations graphiques des résidus sont présentées à la Figure 2.8.
Ces derniers présentent ici des caractéristiques statistiques bien plus satisfaisantes, notamment
en terme de normalité et d’homoscédasticité.
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Figure 2.7 – A gauche les signaux d’entrées u1(tk) = xt(tk)b(tk), u2(tk) = ut(tk), u3(tk) =
ut(tk)b(tk) et u4(tk) = up(tk). À droite, la réponse du modèle d’état de type boîte grise (en
rouge) comparée aux données mesurées en haut et les résidus associés en bas

Table 2.5 – Estimés et leurs incertitudes

Paramètres Estimés �✓ cv (%)
at1 �0.9989 3.0⇥ 10�6 3.0⇥ 10�4

bt1 1.97⇥ 103 8.8 4.5⇥ 10�1

ap �0.8233 9.5⇥ 10�5 1.2⇥ 10�2

bp 1.00⇥ 106 6.4⇥ 10�1 6.4⇥ 10�5

Limite de la méthode

L’étude du modèle physique (1.21) ainsi que des paramètres optiques qu’il met en œuvre
(notamment ka), nous montre que le coefficient d’absorption d’un PS est fonction de la longueur
d’onde de la lumière. Ainsi, considérer les dynamiques thérapeutique et parasite comme iden-
tiques est erroné. En effet, la longueur d’onde de la diode LASER thérapeutique est de 650 nm
alors que celle du spectrofluorimètre est à 405 nm. Afin de déterminer l’impact sur les estimés
de l’initialisation des paramètres ap et bp aux valeurs de at et bt, nous avons réalisé une étude
de Monte Carlo sur Nsim = 2000. Les valeurs d’initialisation ont été tirées aléatoirement suivant
les lois uniformes :

apini ⇠ U [�1, 1] (2.20)
bpini ⇠ U [�1⇥ 107, 1⇥ 107] (2.21)

et les histogrammes des estimés sont présentés à la Figure 2.9. Ces graphiques montrent que
l’algorithme peine à trouver un minimum global et donc une valeur unique aux paramètres ap
et bp. Cela met en exergue un certain manque d’identifiabilité de ces paramètres dont la cause
est vraisemblablement la faible excitation du signal d’entrée up(tk). En effet, comme illustré à la
Figure 2.7, l’entrée up(tk) est un simple échelon.
Afin de palier à ce problème, le signal d’entrée parasite devra être à l’avenir plus excitant. Cela
implique une modification en perspective du fonctionnement de la plateforme expérimentale. Le
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Figure 2.8 – Tracé des résidus en fonction des mesures (en haut), tracé quantile-quantile (en
bas à gauche) et histogramme des résidus (en bas à droite)

prochain mode de fonctionnement permettra donc d’intégrer une phase d’excitation du système
en début de protocole expérimental. Durant cette première phase, seul le module de spectrofluo-
rimétrie fonctionnera avec up(tk) défini comme un signal carré de rapport cyclique 50 %.

2.4 Observateur de photoblanchiment

De par son principe, la spectrofluorimétrie est une méthode "invasive" d’observation. En effet,
le spéctromètre ne fait que mesurer la réponse de fluorescence produite par une zone de tissus
excitée par une source lumineuse à une longueur d’onde appropriée. Cette excitation lumineuse
du dispositif de mesure peut provoquer un photoblanchiment nuisible car il est à l’origine d’un
biais sur les observations.

Cette section propose la conception d’un observateur d’état qui permet de reconstruire xt(tk),
c’est-à-dire le photoblanchiment "thérapeutique" à partir de la sortie mesurée ym(tk) et du
vecteur d’entrées U(tk). Il existe de nombreuses méthodes permettant de reconstruire un vecteur
d’état, la plus utilisée est sans doute celle basée sur le filtre de Kalman.

D’autres observateurs existent (celui de Luenberger, par exemple, [98]) mais le filtre de Kal-
man présente la particularité d’être optimal si les caractéristiques statistiques du système sont
connues. Il est toutefois suffisamment robuste pour offrir des résultats acceptables si les hypo-
thèses de base ne sont pas vérifiées, [99].

2.4.1 Observateur de Kalman

Rappelons le modèle de photoblanchiment défini à l’équation (2.17) :
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Figure 2.9 – Histogrammes de répartition des paramètres estimés

(
X(tk+1) = AX(tk) +BU(tk)

ym(tk) = CX(tk) +DU(tk) + v(tk)
(2.22)

où M est une matrice identité de dimension 2 et avec

A =


�at1 0
0 �ap

�
B =


1 + at1 bt1 �bt1 0

0 0 0 bp

�

C =
⇥
1 1

⇤
D =

⇥
0 0 0 0

⇤
(2.23)

et

X(tk) =


xt(tk)
xp(tk)

�
U(tk) =

2

664

xt(tk)b(tk)
ut(tk)

ut(tk)b(tk)
up(tk)

3

775 (2.24)

Sous cette forme, ce modèle ne peut fournir qu’une sortie ym(tk) qui est une combinaison
des deux états xt(tk) et xp(tk). La conception et l’implémentation d’un filtre de Kalman nous
permettront d’estimer xt(tk).

Structure de l’observateur

Afin de pouvoir concevoir le filtre de Kalman adéquat, certaines hypothèses doivent être
posées :

1. le couple (A,C) est détectable (i.e. pas de mode instable et inobservable dans le système,
dans notre cas le modèle est observable) ;

2. v(tk) est un bruit pseudo-blanc Gaussien centré et de matrice de covariance R ;

3. R est inversible.
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Partant de ces hypothèses, les équations de récurrence constituant le filtre de Kalman discret
sont les suivantes, [99] :

P (tk|k�1) = AP (tk�1|k�1)A
T (2.25)

K(tk) = P (tk|k�1)C
T (CP (tk|k�1)C

T +R)�1 (2.26)

X̂(tk|k�1) = AX̂(tk�1|k�1) +BU(tk) (2.27)

X̂(tk|k) = X̂(tk|k�1) +K(tk)
⇣
ym(tk)� CX̂(tk|k�1)

⌘
(2.28)

P (tk|k) = (I �K(tk)C)P (tk|k�1) (2.29)

où K(tk) est le gain d’adaptation du filtre de Kalman à l’instant tk et X̂(tk|k�1) est le vecteur
d’état prédit à l’instant tk connaissant toutes les mesures jusqu’à l’instant tk�1 et dont la matrice
de covariance de l’erreur de prédiction associée est P (tk|k�1) :

P (tk|k�1) = E
⇣

X(tk)� X̂(tk|k�1)
⌘⇣

X(tk)� X̂(tk|k�1)
⌘T�

(2.30)

De façon similaire, X̂(tk|k) est le vecteur d’état estimé (et recalé) connaissant les mesures à
l’instant tk et auquel on associe la matrice de covariance de l’erreur d’estimation P (tk|k) :

P (tk|k) = E
⇣

X(tk)� X̂(tk|k)
⌘⇣

X(tk)� X̂(tk|k)
⌘T�

(2.31)

I est la matrice identité.
D’un point de vue algorithmique, chaque équation est évaluée de manière itérative à tous les

instants tk, par conséquent, les équations (2.25) à (2.29) doivent être initialisées par l’utilisateur.
P (t0|0) traduit la confiance placée dans l’initialisation et définie la vitesse de convergence du
filtre, si l’on connait parfaitement la valeur initiale du vecteur d’état alors P (t0|0) = 0.

Notons également que si le modèle utilisé ainsi que le bruit sont stationnaires, alors les
équations (2.25), (2.26) et (2.29) peuvent être calculées hors ligne.

Les essais et l’implantation de cet observateur restent encore à réaliser dans le dispositif
RAPTOR de la plateforme MEXICO-PDT (voir Section suivante).

2.5 Asservissement de la trajectoire de photoblanchiment

Comme expliqué précédemment, l’asservissement de la trajectoire de photoblanchiment per-
met, à partir de l’estimation de l’état de photoblanchiment : x̂t(tk), d’ajuster les modalités
d’application du signal lumineux (largeur d’impulsion modulée) pour que la courbe de photo-
blanchiment suive au plus près une trajectoire de référence fixée par le biologiste ou le médecin.
Ainsi, le traitement peut être adapté en temps réel de telle sorte que le signal de photoblanchi-
ment suive une évolution prédéterminée en étant peu affecté par les variabilités biologiques entre
les sujets, et donc améliorer la reproductibilité du traitement. En résumé, le système d’asservis-
sement repose sur une comparaison d’état avec une trajectoire définie décrite à la Figure 2.10,
avec :

– W (tk), la trajectoire de référence du photoblanchiment ;
– ✏(tk), l’erreur de trajectoire ;
– ut(tk), le signal de commande de la diode LASER de traitement ;
– I650(t), le signal d’irradiation thérapeutique ;
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– I405(t), le signal d’irradiation d’excitation ;
– IF (�, t), le spectre d’intensité de fluorescence du PS mesuré ;
– ĨF (�i, tk), le spectre d’intensité de fluorescence du PS discrétisé en longueur ;
– ym(tk), le signal de mesure du photoblanchiment.

RAPTOR

LASER de 
traitement

Spectrofluorimètre

LASER 
d'excitation

Spectromètre

Observateur de 
photoblanchiment

Correcteur
Sujet traité
(tumeur)

Analyseur de 
spectres

W(tk) ϵ(tk) ut(tk) I650(t)

I405(t)

IF(λ,t)

ĨF(λi,tk)ym(tk)

up(tk)

∑

xt̂(tk)

Figure 2.10 – Schéma de la boucle d’asservissement du photoblanchiment

Ce schéma a été implanté au sein d’un dispositif innovant intitulé RAPTOR (ReAltime Pho-
todynamic Therapy cOntrolleR), en cours de soumission pour un brevet, et plus précisément
décrit dans la section suivante. Notons cependant que la partie "Observateur de photoblanchi-
ment" n’est pas encore implantée, l’asservissement se fait pour l’instant sur la grandeur globale
de photoblanchiment ym(tk).

2.5.1 Signal d’activation

L’unique actionneur lors d’un traitement PDT est la source LASER de traitement illuminant
la tumeur à une longueur d’onde adaptée. Ce signal lumineux peut être soit continu (la dose de
lumière est administrée en une seule fois), soit fractionné (la dose est administrée en plusieurs
fois). De nombreuses études ont été réalisées afin de déterminer quelle modalité d’irradiation
était la meilleure et ont souligné que le mode fractionné était le plus efficace. [100–102].

Les phases où la source est éteinte peuvent donc être mises à profit pour observer le pho-
toblanchiment du PS. En effet la bande de longueur d’onde mesurée va de 645 à 750 nm, elle
contient donc la longueur d’onde de la lumière de traitement. L’intensité de cette dernière est
telle qu’elle provoque une saturation complète de la réponse du spectrofluorimètre, rendant ainsi
aveugle ce dernier.

Le concept de l’asservissement de la courbe de photoblanchiment en PDT est synthétisé à
la Figure 2.11 et consiste en la modulation du signal d’excitation (en largeur d’impulsion) et en
l’utilisation des phases obscures pour récolter des informations sur l’état du photoblanchiment.

Afin de garantir une observation la plus réaliste possible du photoblanchiment, il est impor-
tant que les phases d’obscurité (d’observation) soient de durée fixe TOFF , tandis que la durée des
phases d’irradiation devra être comprise entre 0 et TON . Les valeurs de TON et de TOFF seront
définies par l’utilisateur.
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Par ailleurs, le choix d’un asservissement par modulation de largeur d’impulsions s’explique
par deux contraintes :

1. la nécessité d’avoir un signal de traitement entrecoupé, pour d’une part mesurer le pho-
toblanchiment et d’autre part laisser le temps au tissu traité d’être ré-approvisionné en
oxygène ;

2. l’incapacité technique de moduler l’amplitude de ce signal sur notre plateforme actuelle.

LASER de 
traitement
(ut(tk))

LASER 
d'excitation

(ue(tk))

Mesure de 
fluorescence

ON

OFF

ON

OFF

ON

OFF

t

t

t

Information 
spectrale

650645405 750

TOFF TOFF TOFFTON TON TON TON

Figure 2.11 – Déroulement de l’expérience

2.5.2 Algorithme d’asservissement

Pour résumer, le correcteur mis en œuvre peut donc être considéré comme un système d’as-
servissement tout-ou-rien (TOR) avec hystérésis dont :

– la période et l’amplitude du signal de commande ut(tk) sont fixes durant le traitement
(contrainte technique) ;

– chaque période de ce signal est composée de deux phases :
1. TOFF d’obscurité de durée fixe, durant laquelle l’observation du photoblanchiment est

réalisée ;
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2. TON durant laquelle l’erreur de trajectoire ✏(tk) est évaluée et l’activation du LASER
de traitement est autorisé :
– Si ✏(tk) > � alors ut(tk) = 1
– Si ✏(tk) < �� alors ut(tk) = 0
– Sinon ut(tk) = ut(tk�1)

– Le rapport cyclique du signal ↵ varie donc entre 0 et ↵max = TON
TON+TOFF

.

Ainsi, l’algorithme 1 décrit le processus séquentiel dont le but est de permettre l’asservisse-
ment de la courbe de photoblanchiment au cours du traitement PDT. Il est actuellement implanté
dans la plateforme MEXICO via RAPTOR.

Algorithme 1: Algorithme d’asservissement mis en place dans le dispositif RAPTOR
1 tant que tk < Finexp faire
2 si tk 2 TOFF alors
3 ut(tk) = 0
4 pour m = 1 à Nmesure faire
5 Récolter IF (�, tk)

6 ĨF (�i, tk) = IF (�, t) 8 �i = � et tk = t

7 ym(tk) =
750P

�i=645
ĨF (�i, tk)

8 fin
9 sinon

10 ym(tk) = ym(tk�1)
11 ✏(tk) = ym(tk)�W (tk)
12 si ✏(tk) > � alors
13 ut(tk) = 1
14 sinon si ✏(tk) < �� alors
15 ut(tk) = 0
16 sinon
17 ut(tk) = ut(tk�1)
18 fin
19 fin
20 fin

Notons que la variable Nmesure est calculée lors de l’initialisation de l’algorithme et est fonc-
tion de la durée des phases obscures TOFF ainsi que du temps d’intégration du spectromètre
(durée de l’action "Récolter IF (�, tk)").

2.5.3 Test in vitro

L’algorithme d’asservissement a été intégré dans la plateforme et mis à l’épreuve lors de
campagnes d’expériences dont le but était de discriminer les paramètres de configuration de la
plateforme les plus sensibles. Deux exemples d’asservissement sont présentés à la Figure 2.12.

Nous distinguons clairement que la courbe de photoblanchiment suit la pente imposée par la
consigne. Toutefois, ces essais on permis de mettre en évidence une limitation de ce procédé. En
effet, si la pente fixée par l’utilisateur est trop importante la courbe de photoblanchiment décroche
assez rapidement et n’arrive plus à rejoindre la consigne. Ce manque d’efficacité pourrait être
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Figure 2.12 – Deux exemples d’asservissement de photoblanchiment issus d’expériences in vitro
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compensé en ajoutant un second degré de liberté au signal d’irradiation : le signal pourrait être
modulé en largeur d’impulsion et en amplitude. C’est vraisemblablement vers cette amélioration
que vont se tourner nos prochains travaux sur la plateforme.
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Comme l’indique la Figure 2.10, le système RAPTOR (ReAltime Photodynamic Therapy
cOntrolleR) s’interface directement avec des systèmes existants : des sources de lumière de type
LASER ou LASER LED fibrées et des spectromètres compacts fibrés. C’est aussi via RAP-
TOR que le praticien entre l’ensemble des paramètres de traitement : courbe de référence de
photoblanchiment à poursuivre, durée maximale de la session, valeur maximale de la fluence
(dose énergétique de lumière), période d’échantillonnage et temps d’intégration des spectres. Le
système RAPTOR a deux usages principaux : (1) reconstruire en temps réel la courbe de photo-
blanchiment à partir des spectres de fluorescence et (2) adapter en temps réel le signal de lumière
appliqué au patient pour que la courbe de photoblanchiment reconstruite suive au plus près celle
demandée par le praticien.

Le système RAPTOR est une brique innovante venant s’intégrée dans une plateforme tech-
nologique dédiée à la thérapie photodynamique et intitulée MEXICO-PDT (Modélisation EXpé-
rimentale et Identification pour le COntrôle de la thérapie photodynamique). Le développement
de cette plateforme fut financé dans le cadre de l’opération EMC2 (Expérimentation, Modélisa-
tion et Contrôle en Cancérologie) du projet AOC (Analyse, Optimisation et Contrôle) au sein
du CPER MISN (Modélisation, Information et Systèmes Numériques) entre 2007 et 2013.

3.1 État de l’art des plateformes d’expérimentation

Depuis ces dernières années l’instrumentation mise en oeuvre autour de cette thérapie s’est
considérablement développée. Les chercheurs travaillant sur la PDT intègrent de plus en plus de
compétences dans d’autres domaines (comme la photophysique, l’informatique ou le traitement
de données) afin de mieux observer les phénomènes pouvant se produire durant les phases de
traitement. Ainsi de nombreuses plateformes d’expérimentation ont vu le jour, nous allons dans
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cette partie faire un état de l’art des différentes technologies couramment employées et ainsi
positionner la plateforme MEXICO dans le contexte technologique du domaine de la PDT.

En 2002, l’équipe de Niedre et Patterson a réussi à mesurer la luminescence de l’oxygène
singulet dans des conditions in vitro et in vivo [52]. Ces expériences ont ensuite été validées
en 2003 et 2005 [18, 53]. Le phénomène de luminescence de l’oxygène singulet est réellement
faible, et pour l’observer il est nécessaire de mettre en oeuvre des capteurs des plus sensibles. La
plateforme utilisée pour exciter le PS et pour mesurer la luminescence de l’oxygène singulet est
décrite dans ces articles.

luminescence in vitro from leukaemia cells and in vivo in normal
liver and skin of Wistar rats, sensitised with aluminium
tetrasulphonated phthalocyanine (AlS4Pc). Subsequently, Hirano
et al (2002) also showed that this was possible in vivo in implanted
murine tumours sensitised with ATX-S10 using the same PMT.
More recently, we published a set of experiments that showed

that 1O2 luminescence was a useful PDT dose metric in vitro
(Niedre et al, 2002a, 2003). Specifically, this demonstrated that the
killing of OCI-AML5 leukaemia cells treated with aminolevulinic
acid (ALA)-induced protoporphyrin IX (PpIX) PDT correlated very
strongly with the 1O2 luminescence measured during treatment,
regardless of initial photosensitiser concentration, irradiance or
molecular oxygen concentration. These experiments differed from
our initial feasibility study in that the light and photosensitiser
conditions were typical of clinical PDT treatments (as opposed to
being optimised for generation of 1O2) and, hence, substantial
technical upgrades were required to the detection system.
Following this encouraging first step, we report here a set of

experiments that extend this concept to an in vivo model,
specifically the normal skin of hairless mice sensitised with ALA-
PpIX. For this, we used an available green (523 nm) light source,
for which the 1O2 generation and PDT effect were both confined to
relatively superficial tissue. This model is based on studies
conducted by Robinson et al (1998) that attempted to correlate
PpIX photobleaching with the observed skin response measured
daily for 2 weeks following treatment. Here, we observed (as did
Robinson et al) a strong irradiance dependence of the response,
despite identical ALA concentrations and total treatment fluence.
We show that the 1O2 luminescence generated during treatment
correlates well with the observed skin response in all cases,
regardless of the treatment fluence or irradiance. To our know-
ledge, this is the first time that such a correlation has been
demonstrated in vivo.
As will be discussed, these data support the hypothesis that 1O2

is the primary ROS involved in PDT in vivo. They are also
encouraging for the development of 1O2 luminescence-based
preclinical and/or clinical PDT dosimetry systems.

MATERIALS AND METHODS

Theory

As described in detail previously (Niedre et al, 2002b), the local
1O2 concentration as a function of time generated by a short laser
pulse is given by:

½1O2"ðtÞ ¼ Ns½S0"FD
tD

tT & tD
½expð&t=tTÞ & expð & t=tDÞ" ðBÞ

where N is the number of photons per cm2 in the excitation pulse
incident on the sample, s is the photosensitiser ground state
absorption cross-section (cm2), [S0] is the concentration of the
photosensitiser ground state, FD is the quantum yield of 1O2, and
tT and tD are the photosensitiser triplet-state lifetime and 1O2

lifetime, respectively.
The total number of photons emitted in the radiative decay of

1O2 at 1270 nm is given by

L1270ðtÞ ¼
½1O2"ðtÞ

tR
ðCÞ

where tR is the radiative lifetime of 1O2 in the specific
environment. Equation (C) can be integrated over time to give
the total number of photons emitted after excitation by a single
laser pulse as

Z

L1270ðtÞdt ¼
Ns½S0"FDtD

tR
ðDÞ

Hence, the concentration of 1O2 generated in a sample is directly
proportional to the total emitted luminescence.

We approximate integral (D) experimentally by counting the
total luminescence in the interval between 2 and 90 ms following
the laser pulse and subtracting background contributions. Since
the laser was operating at 10 kHz, by counting in this interval the
system was actively measuring 88% of the time. As in our earlier
work, the contributions from the first 2 ms were rejected due to
strong fluorescence contributions to the signal from the photo-
sensitiser and some optical elements. Since the kinetics of the 1O2

luminescence were determined by Equation (B), we could expect
that, despite the extremely short tD in tissue, the 1O2 full-time
curve would last several tT. Our previous estimates for tT in tissue
were between 25 and 30 ms (Niedre et al, 2002b), and in the present
experiments were confirmed to be 30 to 40 ms (data not shown).
However, even if tT was very long (e.g. due to very low pO2) the
loss of counts would be small (i.e. o12%) due to the high duty
cycle of the system.

Apparatus

The apparatus used to measure 1O2 luminescence in vivo is shown
in Figure 1. This system has been described in detail elsewhere
(Niedre et al, 2003), with modifications made for the current
experiments as follows: (i) The NIR PMT (R5509-14, Hamamatsu
Corp., Bridgewater, NJ, USA) was mounted vertically, so that the
detector and collection optics were above the animals. As before,
the operating voltage of the PMT was set to &1500V using a high
voltage power supply (model SR445, Stanford Research Systems,
Sunnyvale, CA, USA); (ii) a small, 4mm' 4mm silver-coated
prism (01-PRS-411, Melles Griot Inc., Nepean, ON, Canada) was
mounted directly in front of the silicon long-pass filter and used to
redirect the laser beam 901 towards the skin surface. This allowed
illumination of the skin while maintaining close positioning
between it and the detection optics and to give a high numerical
aperture for maximum light collection, and (iii) the multichannel
scalar was replaced with a high-speed multiscalar module (Becker
and Hickl MSA-300, Boston Electronics, Brookline, MA, USA),
which allowed us to operate the laser at 10 kHz without loss of
signal due to speed limitations of the electronics.
As with our earlier studies (Niedre et al, 2002a, 2003), the laser

was a 523 nm diode-pumped, Q-switched frequency-doubled
Nd : YLF (QG-523-500; Crystalaser Inc., Reno, NV, USA) with a
pulse width of B10 ns. The irradiance at the skin was controlled
using a set of neutral density filters (FW2AND, Thor Labs Inc.,
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Figure 1 Schematic of the experimental system.
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Figure 3.1 – Schéma de la plateforme d’expérimentation mise au point par Niedre, [18]

La Figure 3.1 présente le schéma de la plateforme de Niedre, cette dernière est composée d’un
PC pilotant un LASER d’excitation, un ensemble d’éléments servant à compter les photons émis
(PMT 14, un pré-amplificateur et un compteur de photons) ainsi qu’une roue motorisée contenant
5 filtres (permettant de laisser passer uniquement les photons aux longueurs d’ondes désirées).
Cet ensemble d’éléments forme un outil précis et sensible, mais en contrepartie sa complexité
le rend difficilement utilisable par des personnes étrangères à sa conception (e.g. biologistes
ou médecins), d’autre part, sa spécificité le cantonne à la mesure de luminescence de l’oxygène
singulet, alors que d’autres espèces peuvent être pertinentes à observer lors d’un traitement PDT.

Notons qu’en 2005, Lee [103] a utilisé la même technologie pour des mesures de luminescence
d’oxygène singulet dans des solutions in vitro de PS. En 2008, Lee propose une méthode d’acqui-
sition de données de luminescence par le biais d’une caméra proche infra-rouge très sensible [19].
Il y couple une deuxième caméra destinée à prendre la fluorescence du PS. L’équipe réalise alors
plusieurs essais in vitro sur plusieurs concentrations de PS (Figure 3.2). L’équipe a également
expérimenté l’installation sur une souris atteinte d’une tumeur. Le cliché proche infra-rouge est
remarquable puisqu’il permet de situer la tumeur et la production d’oxygène singulet dans le
corps de la souris, d’une manière tout à fait non-invasive (Figure 3.3)

14. Le tube photomultiplicateur (Photomultiplier Tube) est un composant dont la tension varie entre ses diffé-
rentes broches en fonction du nombre de photons qui le pénètrent, [103].
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Fig. 1. Schematic of the 2D imaging configuration for in-vitro studies: images for singlet oxygen and PS fluorescence. 

 
3. Results 
 
In-vitro studies of the imaging system, we used two photosensitizers, C�-e6 and Pp IX in several solvents including 
protein-laden aqueous solutions that are severe quenchers of singlet oxygen. Fig. 2 shows the images of both the 
singlet oxygen emission and C�-e6 fluorescence with in-vitro samples as a function of the PS (C�-e6) concentration. 
The intensities of singlet oxygen and PS fluorescence were integrated and plotted in Fig. 2(b). There is a good 
correlation between singlet oxygen produced by light treatment and PS fluorescence. 
 

 
 
                                                         (a)                                                                          (b) 

Fig. 2  Images of singlet oxygen emission and PS fluorescence simultaneously recorded in the configuration shown in Figure 1: 
(a) various concentrations of C�-e6 in PBS, 25-second accumulation; (b) Plot of singlet oxygen emission and PS fluorescence 

as a function of C�-e6 concentration. 
 
We also demonstrated high spatial resolution, sensitive imaging of a tumor model on mice using the high 

resolution, near-IR camera. Fig. 3 shows images of singlet oxygen and PS fluorescence during a PDT treatment for a 
control mouse and a tumor-loaded mouse. The control mouse had no tumor, so the injected PS dye was spread 
through the entire body. The weak singlet oxygen emission and PS fluorescence were observed due to PS dye spread 
and defined by where PDT excitation light was illuminated. Comparing to the control case, tumor-loaded mice 
showed much higher intensities of singlet oxygen and PS fluorescence from the tumor area due to the accumulation 
of PS in the tumor. We believe these are the first reported spatial images of singlet oxygen emission from live 
animals.  

Figure 3.2 – Présentation des mesures
de luminescence de l’oxygène singulet (à
gauche) et de la fluorescence du PS (à
droite) en fonction de sa concentration, [19]

 
                                                                        (a) control                                    (b) tumor-loaded 

Fig. 3. Images of control (no tumor) and tumor-loaded mouse. The both mice were injected with 3 mg/kg Cl-e6 dye and incubated for 2 hours. 
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Figure 3.3 – Clichés de luminescence de
l’oxygène singulet et de fluorescence du PS
sur une souris saine (à gauche) et sur une
souris atteinte d’une tumeur (à droite), [19]

Cependant toutes les plateformes conçues pour expérimenter la PDT ne sont pas aussi so-
phistiquées que celles-ci. En effet, la plupart du temps on ne parle même pas de plateforme mais
d’ensemble de composants fonctionnant en même temps et pilotés par différentes personnes.
L’avantage de ces équipements est que leur mise en oeuvre est relativement aisée, mais l’utilisa-
tion reste compliquée puisqu’elle fait intervenir un grand nombre de personnes. Citons Amelink,
qui en 2005 présente une installation utilisée pour mesurer les modifications des propriétés op-
tiques des tissus pendant un traitement de PDT, [104]. L’installation décrite dans cet article
comprend un LASER de traitement, un LASER d’excitation, une source de lumière blanche et
un spectromètre dont les données sont rapatriées sur un PC. Les sources LASER sont coupées
grâce à des obturateurs pilotés électriquement.

En 2005, Dysart présente une plateforme d’expérimentation entièrement pilotée par Lab-
View destinée à la mesure de la cinétique de photoblanchiment apparaissant lors d’un traitement
PDT, [20]. Il s’agit ici d’une plateforme (figure 3.4) intégrée et automatisée, dont l’utilisation est
rendue conviviale grâce au logiciel de supervision LabView. Cependant cette plateforme n’est en
fait qu’un outil de mesure, elle n’agit pas en direct (en se basant sur ses mesures) sur le processus
PDT. Il s’agit d’un système en boucle ouverte.

Photochemistry and Photobiology, 2005, 81 199 

Figure 1. Schematic of the experimental apparatus. 

MATERIALS AND METHODS 
Chemicals. A 2 mg/mL stock solution of Meta-tetra(hydroxyphenyljch1orin 
(mTHPC, FoscanB) (Scotia Pharmaceuticals, Surrey, UK) was prepared by 
dissolving the sensitizer in a solution of 20% ethanol, 30% polyethylene 
glycol 400 and 50% distilled water. Preparation was done in near dark 
conditions to prevent photosensitized degradation of the sensitizer, and the 
solution was kept frozen until needed. For PDT experiments, further 
dilutions were made in cell medium supplemented with 10% fetal bovine 
serum (FBS) (GIBCO-BRL, Grand Island, NYj. 

Cell culture. MAT-LyLu (MLL) rat prostate adenocarcinoma cells were 
grown in Roswell Park Memorial Institute medium 1640 (GIBCO-BRL) 
supplemented with 10% FBS (GIBCO-BRL) and 2% antibiotic-antimy- 
cotic (GIBCO-BRL). For PDT, 6 X lo6 cells were plated in a 150 mm cell 
culture dish and allowed to attach for 4 h. Medium was replaced with 
medium prepared with a known concentration of PS. After 18 h of 
incubation, the medium was removed, and 5 mL of trypsin was added to 
detach the cells from the cell plate. After 5 min, 20 mL of medium was 
added to the plate and the resulting suspension was centrifuged. The 
supernatant was removed, and the cells were resuspended in phosphate- 
buffered saline (PBS) to a concentration of 2 X 106/mL. 

Irradiation appararus. A schematic of the experimental setup is shown in 
Fig. 1. All handling of cells and PDT irradiations were performed in a sterile 
laminar flow hood. Three milliliters of cell suspension was put into a sterile 4 
mL cuvette. The cuvette was held in place with a cuvette holder, and the cells 
were kept in suspension with a magnetic stir bar. The mechanical action of 
the stir bar had no effect on cell viability of photosensitized cells when 
measured after 1 h of stirring in the absence of light. On one face of the 
cuvette was a lens-coupled fiber, which delivered PDT treatment light to the 
sample. The treatment beam was collimated with a diameter large enough to 
give a homogeneous fluence rate (within 2 lO%j to the entire volume of the 
cuvette. Opposite to the treatment light source was a lens-coupled optical 
fiber, which delivered a 0.5 cm diameter collimated light beam to the sample 
for exciting fluorescence. A fiber optic switcher controlled the light 
delivered to each side of the cuvette so that only one wavelength of light was 
incident on the cuvette at any given time. The entire system was controlled 
with LabView 6.1 (National Instruments, Austin, TX). 

Cell survival assay. At selected times during PDT, a 50 pL cell sample 
was withdrawn from the cuvette and diluted in 10 mL of medium. A 
volume was plated in triplicate in a six-well tissue culture dish so that the 
total number of cell colonies would not exceed 400. Additional medium 
was added to make the final volume 3 mL. After 4 days of dark incubation, 
the medium was removed, and the colonies were fixed and stained with 
0.05% methylene blue dye. Colonies were counted on a light microscope 
with a translational stage. 

Light sources. The PDT treatment light was a 652 nm fiber-coupled 
diode laser (Photonics Research Ontario, Toronto, ON). The output power 
was adjustable with a maximum output of 200 mW. The fluorescence 
excitation light source was a 532 nm diode pumped frequency doubled 
single mode laser (Alphalas GmbH, Gottingen. Germany) with an output of 
60 mW. The treatment fluence rates were determined at the incident faces of 
the cuvette with a hand-held optical power meter (Newport Corporation, 
Fountain Valley, CA) with calibration traceable to the National Institutes of 
Standards and Technology (NIST, Gaithersburg, MD). 

Fluorescence analysis. Perpendicular to the fluorescence excitation light 
was a lens-coupled fiber used to collect fluorescent light. Fluorescence spectra 
from mTHPC were acquired with an S2000 Ocean Optics spectrometer 
(Ocean Optics Inc., Dunedin, FL) with a spectral range of 600-850 nm. 
Fluorescence was quantified by integrating the main fluorescence peak from 
630 to 680 nm. Absolute fluorescence was corrected for spectrometer 

integration time. Typical fluorescence acquisition times for each measure- 
ment were between 0.5 and 4 s, depending on the PS incubation 
concentration. The total light fluence delivered to the cuvette was calculated 
by including the fluorescence excitation with a correction for the difference in 
mTHPC absorption at the fluorescence excitation wavelength. This range of 
contribution was 8-20% of the total fluence. 

~uantifying intracel~ufar P s  Concentration. Cells werc incubated in 
medium with PS as described for PDT experiments. A separate solution of PS 
and medium containing 10% FBS was simultaneously incubated. After 18 h, 
the medium was removed from the cell plate, and the cells were washed thrice 
with cold PBS. The cells were trypsinized as described above and 
resuspended in PBS to a concentration of 2 X 106/mL. Three milliliters was 
added to a 4 mL cuvette, and fluorescence was measured using the PDT 
irradiation apparatus. Small volumes of the PS prepared in medium were 
sequentially added to the sample, and fluorescence was measured after each 
addition. The quantity of PS contained in the cells was calculated from the 
increase in fluorescence resulting from addition of known quantities of PS. 
Average intracellular PS concentration was determined from measurements 
of the cell density and cell volume. The fluorescence signal was not corrected 
for potential differences in the fluorescence quantum yield between the PS in 
the cells and in the solution because we expect the aggregation state of the 
sensitizer to be similar for both cases. No differences in the fluorescence 
spectrum were observed for intracellular versus extracellular PS. 

Experiments under hypoxic conditions. Oxygen pressure was reduced by 
flowing 100% nitrogen gas into the cell sample. Oxygen concentration was 
determined with a Clark style oxygen electrode (product number 730, 
Diamond General Corp., Ann Arbor, MI). The electrode was controlled by 
a chemical sensor (Diamond General Corp.), which was used to set the 
polarization voltage of the sensor and to adjust the oxygen calibration 
points. Oxygen was reduced to less than 1% after 50 min of nitrogen flow. 
Reduced oxygenation alone had no effect on the viability of photosensitized 
cells in the absence of light. 

RESULTS 
Photobleaching 

Figure 2 shows the change in mTHPC fluorescence as a result of 
photobleaching during PDT along with a typical fluorescence 
spectrum of mTHPC (inset). Because the spectra are simple and 
there are no fluorescent photoproducts, fluorescence was quantified 
by integrating the fluorescence spectra from 630 to 680 nm. Figure 
3 shows selected photobleaching curves (fluorescence plotted 
against light fluence) for a range of fluence rates, incubation con- 
centrations and oxygenation. The photobleaching curves for two 
experiments at 2 and 22 rnW/cm2 (squares) show no dependence of 
photobleaching on fluence rate. For these treatments the cell 
suspension remained well oxygenated. This is consistent with our 
previous findings with mTHPC photobleaching in DP16 cells (28). 
Reducing the oxygenation of the sample to less than 1 %  reduced 
the rate of mTHPC photobleaching to 30% of the aerated sample 
with an incubation concentration of 0.1 pg/mL (circles). Some 
residual oxygen (<I  .O%) may have been present in the suspension 
after 50 min of nitrogen flow, allowing for some, but reduced, 
singlet oxygen generation. 

Initial PS fluorescence increased linearly with incubation 
concentration (results not shown). The rate of photobleaching 
was strongly dependent on PS incubation concentration. 

Intracellular PS concentration 

The cellular mTHPC content was measured to be 49 2 4 ng/106 
cells for an incubation concentration of 0.5 pg/mL. This is 
comparable to the estimate of mTHPC uptake in HK I nasopharyn- 
geal carcinoma cells of 38.8 2 6 ng/I06 cells (scaled to an 
incubation concentration of 0.5 pg/mL for comparison) reported by 
Yow et al. (33). MLL cell diameter was measured to be 14 2 1 pm, 

Figure 3.4 – Schéma de la plateforme d’expérimentation mise au point par Dysart, issu de [20]
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La plateforme MEXICO reprend, dans sa conception, plusieurs éléments des plateformes
présentées ci-dessus. Nous proposons un système automatisé et autonome, pilotant une source
LASER de traitement et une autre d’excitation, mais également la synchronisation des prises
de mesures de fluorescence du PS. Le rapatriement et le traitement des données est donc au-
tomatique. Elle calcule la dose de lumière à envoyer à la tumeur en fonction des mesures de
fluorescence. Nous avons un système en boucle fermée (Figure 2.10). Le paramétrage s’effec-
tue par le biais de l’interface homme-machine implémentée sous LabView, permettant ainsi une
utilisation par des personnes étrangères à sa conception.

3.2 Analyse des demandes de brevets

EP 1637182 A1 Dans cette demande de brevet, les inventeurs (T. Arai et al., Keio, Japon)
apportent une solution technique pour contrôler le ratio bénéfice/risque de la PDT ap-
pliquée sur des lésions en profondeur. Les auteurs montrent que l’efficacité du traitement
dépend de l’intensité des impulsions de lumière et de leur fréquence, [105]. L’intensité doit
se trouver dans une gamme définie à l’avance. Une sous- ou une sur-intensité des pics de
lumière conduisent à un manque d’efficacité thérapeutique. Les auteurs utilisent ce principe
pour traiter la lésion située en profondeur sans toucher gravement les tissus sains situés
entre la peau et la zone à traiter et ceux situés en profondeur au-delà de la lésion. Le
choix de l’intensité des pics et leur fréquence est réalisé avant le traitement et demeure
inchangé ensuite. Ce système ne permet donc pas de contrôler en boucle fermée l’efficacité
du traitement. Il n’y a aucune adaptation des conditions de traitement au cours du temps.

DE 19721489 A1 Cette demande de brevet, déposée en 1998 (T. Nagypal et al., Düsseldorf,
Allemagne), propose un contrôle en boucle fermée de la PDT en utilisant un large spectre
de technologies de mesures différentes, [106]. L’invention utilise un système expert (base de
données) pour calculer un nouveau spectre d’excitation de la lumière de traitement. Cette
base de données est remplie par des experts médecins et biologistes en se basant sur leurs
expériences cliniques passées. Elle contient les informations thérapeutiques nécessaires à
l’invention pour réaliser un traitement PDT en fonction du type de cancer. Cette base de
données fait donc office de modèle thérapeutique et n’est de fait ni dynamique, ni person-
nalisée à chaque patient. Le système décrit peut mesurer certains indicateurs biologiques
d’effets thérapeutiques (concentration en oxygène, température, pH, etc.). Le document ne
précise toutefois pas comment les mesures sont utilisées sur la méthode de contrôle (régu-
lation/asservissement) ni sa gestion au cours du temps (la notion de contrôle temps réel
n’est pas précisée).

EP 2 431 072 A1 Cette demande déposée en mars 2011 (S. Svanberg et al., Helsingborg,
Suède) concerne un système de contrôle et de réglage des paramètres de thérapie pho-
todynamique interstitielle, [107]. L’invention déposée propose, plus particulièrement, un
procédé de contrôle de la lumière à l’aide d’une méthode d’évaluation de l’état du tissu
pendant le traitement. La solution proposée repose sur une stratégie de régulation de l’état
des tissus.
Comme spécifié par les inventeurs : "les données de fluorescence et d’oxygène ne sont pas
utilisées dans leurs solutions car aucun modèle de dosimétrie capable d’incorporer ce type
d’information n’est disponible actuellement". C’est justement là que nous apportons une
innovation supplémentaire car notre solution repose sur un modèle prédictif de l’intensité
de fluorescence du photosensibilisateur pendant le traitement.

WO 2009/052503 A2 Cette demande de W. J. Cottrell et al., New-York, États-Unis, re-
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pose sur l’invention d’un système d’illumination géré en boucle fermée par un ordinateur
et développé pour la thérapie photodynamique, [108]. Ce système dispose d’un modulateur
spatial des pixels d’une source de lumière permettant d’obtenir une distribution spec-
trale du rayon lumineux adapté au type d’agent photosensibilisant utilisé. Il s’agit d’un
correcteur de spectre d’excitation qui peut être utilisé conjointement avec tout type de
spectromètre ou spectrofluorimètre.
Ce n’est donc pas une solution de contrôle en boucle fermée de l’efficacité du traitement,
seulement de l’adéquation du spectre d’excitation aux caractéristiques spectrales du pho-
tosensibilisateur utilisé.

WO 2008/137737 A2 Cette demande propose une solution de contrôle en boucle fermée
de la PDT en y intégrant des solutions de mesure non-invasives et temps réel fondées
essentiellement sur des techniques de spectroscopie, [109]. Cette demande est déjà une
extension d’un autre brevet : WO 2006/025940, [110]. Le système de contrôle proposé repose
sur une régulation du taux de photoblanchiment (on le maintient à une valeur constante
fixée à l’avance). Il ne permet pas en revanche de faire suivre au taux de photoblanchiment
une trajectoire temporelle quelconque de déclin.
Notre correcteur répond à cet inconvénient grâce à un système d’asservissement du déclin
de photoblanchiment selon un profil de référence imposé par l’utilisateur (médecin) et fondé
sur un signal d’excitation périodique à rapport cyclique variable (modulation de la largeur
des impulsions lumineuses).

Notons que toutes ces revendications d’invention ne prennent pas en compte l’utilisation d’un
observateur d’état pour reconstruire le véritable photoblanchiment ("thérapeutique") lorsque ce
phénomène est intégré dans leur schéma de contrôle.

3.3 Analyse des spécifications du système RAPTOR

Afin de garantir le bon déroulement du projet, nous nous sommes inspirés des méthodes et
techniques de l’Ingénierie Système 15 dont le principe est présenté à la Figure 3.5. Cette méthode
permet, à partir des besoins exprimés par la maîtrise d’ouvrage, de formaliser des exigences
techniques que le système à réaliser devra satisfaire. Par ailleurs, ces exigences doivent être
vérifiables, par conséquent le moyen de vérification pour chaque exigence est explicité dès le
début de la conception. Ceci permet, lors de la qualification du produit final, de s’assurer que le
résultat est bien conforme aux besoins initiaux. Cette méthodologie est surtout appliquée dans
les projets de grande envergure où la pluridisciplinarité des équipes impliquées peut être un frein
à son bon déroulement, notamment à cause des différents langages utilisés.

Dans notre cas, les exigences principales, issues des besoins biologiques, médicaux et égale-
ment techniques, sont les suivants :

R1 Reconstruction de la courbe de photoblanchiment à partir des spectres mesurés
R1.1 RAPTOR lit et traite en temps réel les spectres fournis par un spectrofluorimètre

pour reconstruire et afficher la courbe de photoblanchiment
R1.1.1 Le traitement du spectre doit être réalisé en un temps bien inférieur au temps

d’acquisition

15. "L’Ingénierie Système (ou ingénierie de systèmes) est une démarche méthodologique générale qui englobe
l’ensemble des activités adéquates pour concevoir, faire évoluer et vérifier un système apportant une solution
économique et performante aux besoins d’un client tout en satisfaisant l’ensemble des parties prenantes." définition
issue du site Internet de l’Association Française d’Ingénierie Système (www.afis.fr).
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Figure 3.5 – Cycle en V en Ingénierie Système

R1.2 Le praticien saisit les paramètres d’acquisition des spectres de fluorescence à RAP-
TOR

R1.3 RAPTOR alerte le praticien si le rapport signal à bruit du spectre de fluorescence
est trop faible

R2 Correction du signal lumineux en temps-réel
R2.1 La trajectoire de photoblanchiment souhaitée est donnée par le praticien
R2.2 Le praticien informe RAPTOR de la durée maximale du traitement
R2.3 Le praticien donne à RAPTOR la valeur de fluence appliquée au patient pendant le

traitement
R2.4 RAPTOR calcule et module en temps réel la durée des impulsions lumineuses (trai-

tement adaptatif)
R2.4.1 RAPTOR peut travailler avec une période d’échantillonnage minimale d’une

seconde
R2.5 RAPTOR estime le photoblanchiment "thérapeutique" à partir du photobanchiment

global perturbé par la lumière d’excitation du spectrofluorimère
R2.6 RAPTOR minimise l’erreur de suivi entre la trajectoire de photoblanchiment et celle

de la variable d’état de photoblanchiment thérapeutique

3.4 Choix des composants

Nous allons, dans cette partie, énumérer les différents modules choisis lors de la phase de
conception et expliquer leur utilité et fonctionnalité (faire le lien avec un besoin précis) au sein
de la plateforme. Leur architecture globale au sein de la plateforme MEXICO-PDT est présentée
à la Figure 3.6.

3.4.1 Module traitement

Le module traitement est sans doute le plus important puisque c’est grâce à lui que la pho-
toactivation du photosensibilisateur (PS) s’opère et donc que la production d’oxygène singulet
est possible.
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Figure 3.6 – Diagramme de classe UML de la plateforme MEXICO-PDT décrivant son archi-
tecture statique

Il est constitué de trois éléments : une diode LASER de puissance (Pmax = 50 W en sortie de
diode et � = 650 nm), une alimentation électrique stabilisée alimentant la diode et d’un montage
de fibres optiques.

Le modèle de la diode est DL-module M1F-SS2.650nm dont le fabricant est DILAS. Cette
diode, émettant un faisceau rouge dans la plage d’absorption du PS [16], permet l’activation
du PS et ainsi la production d’oxygène singulet à l’état excité qui permettra d’endommager les
cellules tumorales visées.

Etant relativement puissante, son utilisation nécessite un système de refroidissement auto-
nome, dont la conception et la réalisation ont été laissées à un fournisseur.

SMAAlimentation Diode LASER Fibre optique
Câble

d'alimentation

AUT650 MOD650 DEF 220 V

Système de 
refroidissement

T°C

I650(tK)

ut(tk)

Figure 3.7 – Schéma bloc du module de traitement

A la Figure 3.7 nous avons représenté le module de traitement, où ”AUT” est l’entrée d’auto-
risation de marche (entrée d’interconnexion avec RAPTOR), ”MOD650” l’entrée de modulation
(cette entrée est cablée mais n’est pas utilisée pour l’instant) et ”DEF” la sortie de défaut. L’ali-
mentation générale du module en 220 V est fournie par le module alimentation de la plateforme.

3.4.2 Module spectrofluorimétrie

Module excitation

Cette diode est destinée à exciter le PS dont la réponse en fluorescence permet de quantifier
sa concentration au cours de l’expérience. Cela permet d’observer le phénomène de photoblan-
chiment apparaissant lors de la PDT.

63



Chapitre 3. Dispositif pilote RAPTOR

Ce module est également constitué de trois éléments : une diode LASER d’excitation (� =
405 nm), une alimentation électrique ainsi qu’un montage de fibres optiques.

Il s’agit du modèle PureBeam 405 conçu par StokerYale et émettant dans le bleu. Cette diode,
de faible puissance, ne nécessite pas de montage de refroidissement. D’autre part, la modulation
de sa puissance est rendue possible grâce à une connectique prévue à cet effet. A la Figure 3.8 nous

SMAAlimentation Diode LASER Fibre optique
Câble

d'alimentation

AUT405 MOD405220 V

Relais
Câble

d'alimentation

I405(t)

up(tk)

Aiguille

Figure 3.8 – Schéma bloc du module excitation

avons représenté le module d’excitation dans sa globalité. Le bloc relais sert à piloter l’ouverture
ou la fermeture de la ligne d’alimentation de la diode LASER. L’entrée ”ON/OFF” désigne le
signal pilotant le relais et donc l’allumage de la diode (i.e. up(tk)) et l’entrée ”MOD405” le signal
de modulation envoyé sur la diode pour modifier sa puissance de sortie.

Module spectrométrie

Ce module est destiné à la mesure des intensités de fluorescence du PS et est composé d’un
spectromètre (Ocean Optics USB2000+) ainsi que de montages de fibres optiques.

Le spectromètre USB200+ possède une plage de mesure allant de 200 à 1100 nm, ce qui lui
permet de mesurer la fluorescence du PS (aux alentours des 650 nm, [41, 84]). La collecte des
données se fait via le logiciel fourni ou via un ensemble de fonctions mises à disposition pour
implémentation sous LabView
L’entrée/sortie "USB_SPEC", présent à la Figure 3.9, est la connectique USB qui permet de

AiguilleSMASpectromètre Fibre optique

USB_SPEC

ĨF (�i, tk)

IF (�, t)

Figure 3.9 – Schéma bloc du module de spectrométrie

l’alimenter et de communiquer avec le spectromètre. C’est par ce flux de données que les spectres
de fluorescence ĨF (�i, tk) transitent.

3.4.3 Module RAPTOR

Le module RAPTOR est crucial puisque c’est lui qui pilote la quasi-totalité des modules
de la plateforme. Il permet de rendre l’application de la PDT autonome une fois la séquence
démarrée. Ce module est constitué d’un ordinateur portable Dell LATITUDE E6500, d’un logiciel
de supervision (LabView 8.2) ainsi que d’un ensemble de cartes d’entrées/sorties (cDAQ 9171 +
NI 9421 (DI) + NI 9472 (DO) + NI 9215 (AI) + NI 9263 (AO)) de chez Nationnal Instruments.
Ce module est schématisé à la Figure 3.10. La connectique ”USB_DAQ” correspond à la liaison
USB entre le PC et la carte cDAQ.
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USB_DAQ

MOD650

Figure 3.10 – Schéma bloc du module RAPTOR

Une interface homme-machine permet à l’utilisateur de configurer le traitement (durée phases
ON et OFF, temps d’intégration du spectromètre, durée totale du traitement, la pente de la
consigne) ainsi que d’observer en temps réel la courbe de photoblanchiment ainsi que les spectres
mesurés.

3.5 Intégration et validation des modules

L’étape d’intégration consiste à valider le fonctionnement de tous les modules séparément, de
mettre en œuvre toutes les interfaces nécessaires à leur assemblage (câblage, driver informatique,
branchement optique, etc.) et à valider le fonctionnement de l’ensemble ainsi créé (une photo de
la plateforme MEXICO assemblée est présentée à la Figure 3.11). Il existe différentes manières
de valider des exigences, soit par campagne de tests spécifiques à une fonctionnalité d’un module,
soit par mise en situation où plusieurs fonctions sont testées en même temps. Un rapide résumé
des validations des exigences de RAPTOR est présenté à la table 3.1.
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Figure 3.11 – Plateforme MEXICO intégrée en situation
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3.5. Intégration et validation des modules

T
a
bl

e
3.

1
–

R
és

um
é

de
s

ex
ig

en
ce

s
et

va
lid

at
io

ns
du

di
sp

os
iti

fR
A

P
T

O
R

E
xi

ge
nc

es
So

lu
tio

ns
te

ch
ni

qu
es

pr
in

ci
pa

le
s

Va
lid

at
io

n
R

1
R

ec
on

st
ru

ct
io

n
de

la
co

ur
be

de
ph

ot
ob

la
nc

hi
-

m
en

t
à

pa
rt

ir
de

s
sp

ec
tr

es
m

es
ur

és
Sp

ec
tr

ofl
uo

rim
ét

re
,P

C
Fi

gu
re

2.
6

R
1.

1
R

A
P

T
O

R
lit

et
tr

ai
te

en
te

m
ps

ré
el

le
ss

pe
ct

re
s

fo
ur

ni
s

pa
r

un
sp

ec
tr

ofl
uo

rim
èt

re
po

ur
re

co
ns

tr
ui

re
et

affi
ch

er
la

co
ur

be
de

ph
ot

ob
la

nc
hi

m
en

t

Sp
ec

tr
ofl

uo
rim

ét
re

,P
C

,L
ab

V
ie

w
Fi

gu
re

2.
6

R
1.

1.
1

Le
tr

ai
te

m
en

t
du

sp
ec

tr
e

do
it

êt
re

ré
al

is
é

en
un

te
m

ps
bi

en
in

fé
rie

ur
au

te
m

ps
d’

ac
qu

is
iti

on
P

C
,L

ab
V

ie
w

Le
te

m
ps

im
pa

rt
ia

u
tr

ai
te

m
en

td
’u

n
sp

ec
tr

e
es

tf
on

c-
tio

n
du

te
m

ps
d’

ob
se

rv
at

io
n

sa
is

i
pa

r
le

pr
at

ic
ie

n
(c

on
tr

ai
nt

e
lo

gi
ci

el
le

,S
ec

tio
n

2.
5.

2)
R

1.
2

Le
pr

at
ic

ie
n

sa
is

it
le

s
pa

ra
m

èt
re

s
d’

ac
qu

is
it

io
n

de
s

sp
ec

tr
es

de
flu

or
es

ce
nc

e
à

R
A

P
T

O
R

Sp
ec

tr
ofl

uo
rim

ét
re

,P
C

,L
ab

V
ie

w
L’

ut
ili

sa
te

ur
do

it
sa

is
ir

le
te

m
ps

d’
in

té
gr

at
io

n
du

sp
ec

tr
om

èt
re

av
an

t
de

dé
bu

te
r

la
sé

qu
en

ce
R

1.
3

R
A

P
T

O
R

al
er

te
le

pr
at

ic
ie

n
si

le
ra

pp
or

ts
ig

na
l

à
br

ui
t

du
sp

ec
tr

e
de

flu
or

es
ce

nc
e

es
t

tr
op

fa
ib

le
Sp

ec
tr

ofl
uo

rim
ét

re
,P

C
,L

ab
V

ie
w

Pa
s

en
co

re
im

pl
ém

en
té

R
2

C
or

re
ct

io
n

du
si

gn
al

lu
m

in
eu

x
en

te
m

ps
-r

ée
l

Sp
ec

tr
ofl

uo
rim

ét
re

,L
A

SE
R

de
tr

ai
te

m
en

t,
P

C
,L

ab
-

V
ie

w
Fi

gu
re

2.
12

R
2.

1
La

tr
aj

ec
to

ir
e

de
ph

ot
ob

la
nc

hi
m

en
t

so
uh

ai
té

e
es

t
do

nn
ée

pa
r

le
pr

at
ic

ie
n

P
C

,L
ab

V
ie

w
Le

co
effi

ci
en

t
di

re
ct

eu
r

de
la

pe
nt

e
es

t
de

m
an

dé
à

l’u
til

is
at

eu
r

à
l’i

ni
tia

lis
at

io
n

de
la

sé
qu

en
ce

R
2.

2
Le

pr
at

ic
ie

n
in

fo
rm

e
R

A
P

T
O

R
de

la
du

ré
e

m
ax

im
al

e
du

tr
ai

te
m

en
t

P
C

,L
ab

V
ie

w
L’

ut
ili

sa
te

ur
do

it
sa

is
ir

la
du

ré
e

du
tr

ai
te

m
en

t
av

an
t

de
po

uv
oi

r
dé

bu
te

r
la

sé
qu

en
ce

R
2.

3
Le

pr
at

ic
ie

n
do

nn
e

à
R

A
P

T
O

R
la

va
le

ur
de

flu
en

ce
ap

pl
iq

ué
e

au
pa

tie
nt

pe
nd

an
t

le
tr

ai
te

m
en

t
P

C
,L

ab
V

ie
w

Pa
s

en
co

re
im

pl
ém

en
té

.L
a

do
se

es
t

ca
lc

ul
é

m
an

ue
l-

le
m

en
t

po
ur

l’i
ns

ta
nt

.
R

2.
4

R
A

P
T

O
R

ca
lc

ul
e

et
m

od
ul

e
en

te
m

ps
ré

el
la

du
ré

e
de

s
im

pu
ls

io
ns

lu
m

in
eu

se
s

(t
ra

ite
m

en
t

ad
ap

-
ta

ti
f)

P
C

,L
ab

V
ie

w
Fi

gu
re

2.
12

R
2.

4.
1

R
A

P
T

O
R

pe
ut

tr
av

ai
lle

r
av

ec
un

e
pé

rio
de

d’
éc

ha
nt

ill
on

na
ge

m
in

im
al

e
d’

un
e

se
co

nd
e

Sp
ec

tr
ofl

uo
rim

ét
re

,P
C

,L
ab

V
ie

w
La

pé
rio

de
d’

éc
ha

nt
ill

on
na

ge
dé

pe
nd

du
te

m
ps

d’
in

-
té

gr
at

io
n

du
sp

ec
tr

om
èt

re
(S

ec
tio

n
2.

5.
2)

.
D

es
es

-
sa

is
on

t
ét

é
ré

al
is

és
et

on
t

m
on

tr
é

qu
’e

n
de

ss
ou

s
d’

un
te

m
ps

d’
in

té
gr

at
io

n
de

50
0

m
s,

le
re

sp
ec

t
de

s
co

nt
ra

in
te

s
te

m
po

re
lle

s
n’

ét
ai

t
pl

us
ga

ra
nt

i
R

2.
5

R
A

P
T

O
R

es
tim

e
le

ph
ot

ob
la

nc
hi

m
en

t
"t

hé
ra

-
pe

ut
iq

ue
"

à
pa

rt
ir

du
ph

ot
ob

la
nc

hi
m

en
t

gl
ob

al
pe

r-
tu

rb
é

pa
r

la
lu

m
iè

re
d’

ex
ci

ta
tio

n
du

sp
ec

tr
ofl

uo
ri-

m
èr

e

Sp
ec

tr
ofl

uo
rim

ét
re

,P
C

,L
ab

V
ie

w
,O

bs
er

va
te

ur
Va

lid
at

io
n

in
si
lic

o
un

iq
ue

m
en

t
po

ur
l’i

ns
ta

nt
,S

ec
-

ti
on

2.
4

R
2.

6
R

A
P

T
O

R
m

in
im

is
e

l’e
rr

eu
r

de
su

iv
i

en
tr

e
la

tr
aj

ec
to

ire
de

ph
ot

ob
la

nc
hi

m
en

t
et

ce
lle

de
la

va
-

ria
bl

e
d’

ét
at

de
ph

ot
ob

la
nc

hi
m

en
t

th
ér

ap
eu

tiq
ue

P
C

,L
ab

V
ie

w
Pa

s
en

co
re

im
pl

an
té

67



Chapitre 3. Dispositif pilote RAPTOR

68



Conclusion et perspectives de la
première partie

Dans cette partie nous avons présenté les principaux éléments qui régissent l’efficacité d’un
traitement par thérapie photodynamique et un modèle physique basé sur des équations de ciné-
tique est repris d’une précédente étude, [84]. Ce modèle est composé de 10 paramètres difficiles
à estimer compte tenu du problème d’identifiabilité pratique dont souffre le système (une seule
grandeur d’état mesurable sur cinq et seulement par intermittence). L’étude de ce modèle simulé
grâce à des jeux de paramètres issus de la littérature permet cependant de mettre en avant une
forte corrélation entre la dose d’oxygène singulet (agent cytotoxique principalement produit pen-
dant le traitement) et la quantité de PS dans le milieu au cours du traitement. Cette quantité
est mesurable et son déclin correspond au photoblanchiment (dégradation au cours du temps du
PS par l’oxygène singulet).

Partant de ces observations et mettant en évidence que les issues thérapeutiques souffraient
d’une importante variabilité inter-patients, nous avons réalisé une étude dont le but final était
d’optimiser l’effet thérapeutique de la PDT tout en contrôlant sa reproductibilité. Pour ce faire,
une structure de modèle comportemental simplifié et linéaire par parties a été développée à
partir d’une approche d’identification de type boîte grise. Chaque étape de sa conception a
été validée par comparaison avec les simulations du modèle physique. Des données issues d’une
campagne d’expérimentation in vitro ont permis d’identifier le modèle simplifié et de valider
son comportement par rapport à un cas réel. Le modèle ainsi développé a permis la conception
d’un observateur d’état dont le but est de reconstruire (à partir des signaux d’entrées/sorties) la
grandeur de photoblanchiment "thérapeutique" uniquement due au traitement à partir du signal
de fluorescence parasité par l’excitation du spectrofluorimètre.

Afin d’optimiser les traitements par PDT, une plateforme d’expérimentation fut développée
en parallèle. Cette plateforme permet d’asservir la cinétique de photoblanchiment "thérapeu-
tique" à une trajectoire de référence fixée par le praticien. Elle met en application les travaux
plus théoriques décrits précédemment en utilisant la grandeur fournie par l’observateur comme
mesure de retour dans la boucle d’asservissement. Une loi d’asservissement similaire (basée sur
le signal de photoblanchiment global et non sur la sortie de l’observateur) ainsi mis en place a
été testée dans des conditions in vitro et montre des résultats prometteurs. Par ailleurs, afin de
valoriser ces travaux, une demande de brevet a été déposée sur le dispositif d’asservissement.

Par la suite, l’observateur sera implanté dans le dispositif en question et le tout intégré dans
une plateforme portative de démonstration réalisée dans les prochains mois. De par sa conception,
le dispositif peut être interfacé avec toute sorte de capteurs qui pourrait fournir un indicateur
d’efficacité du traitement (pression partielle de l’oxygène dans les tissus ou luminescence de
l’oxygène singulet par exemple).

69



Conclusion et perspectives de la première partie

70



Deuxième partie

Identification de systèmes biologiques à
partir de séquences d’images : 3 cas

d’étude
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Introduction

Cette deuxième partie présente trois cas d’étude en modélisation et identification de sys-
tèmes biologiques à partir de séquences d’images. Ils s’inscrivent tous dans un cadre applicatif
où l’objectif final est de répondre, grâce aux outils de notre discipline (traitement d’images, de
signaux, modélisation, identification, analyse statistique, etc.), à une problématique biologique.
Le contexte du premier cas est l’étude de la pharcocinétique intratumorale de nanoparticules
multifonctionnelles dans des cerveaux de rats. Cette étude présente la conception d’un modèle
basé sur des connaissances a priori (modèle à compartiments) que nous adaptons afin de per-
mettre une meilleure adéquation aux données. L’identification à temps continu de ce modèle à
partir d’images IRM in vivo permet de conserver le sens biologique des paramètres ainsi que de
s’affranchir de la période d’échantillonnage. Par la suite, les paramètres estimés sont analysés
afin de caractériser les cinétiques d’incorporation et de relargage de deux types de nanoparti-
cules. Le modèle proposé est également utilisé dans la conception de plans d’expériences visant à
optimiser l’usage de l’IRM lorsque les données initiales ne permettent pas d’assurer une précision
acceptable sur les résultats.

La seconde étude présente cette fois une modélisation à temps continu de type boîte noire du
phénomène de recouvrement de fluorescence observé après un photoblanchiment. La structure
du modèle est choisie algorithmiquement suivant le critère d’information de Young qui garantit
le meilleur compromis entre adéquation aux données et parcimonie paramétrique. Les données
sont issues de séquences d’images de microscopie confocale réalisées lors d’expériences in vitro
sur deux lignées de cellules cancéreuses. L’analyse des paramètres estimés à partir de ces jeux de
données permet de discriminer les deux lignées.

Enfin, la troisième et dernière partie décrit les premiers travaux sur l’étude de l’angiogenèse
tumorale et plus particulièrement des effets des thérapies anti-cancers sur le réseau vasculaire
associé. Afin d’explorer la faisabilité d’une telle étude, un protocole expérimental in vivo a été
mis en place. Un anti-angiogénique (le bevacizumab) a été testé sur plusieurs souris dont le réseau
vasculaire tumoral est photographié quasi-quotidiennement (grâce à une chambre d’observation
implantée sur le dos de chaque animal). Une étape de traitement d’image permet d’extraire plu-
sieurs grandeurs dynamiques explicatives (surface de la tumeur et du réseau vasculaire au cours
de l’expérience, développement des bourgeonnements, etc.), autant de signaux qui sont supposés
être des indicateurs de la croissance tumorale ou du développement vasculaire. Finalement, les
perspectives de modélisation sont exposées et se concentrent sur une structure de modélisation
à effets aléatoires qui permettrait de prendre en compte les variabilités inter-animaux.
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Identification de la pharmacocinétique
intratumorale de nanoparticules
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1.1 Introduction

Les développements récents sur les nanoparticules multifonctionnelles ont ouvert de nouvelles
perspectives en cancérologie en proposant des nanoplateformes capables d’administrer, de mesu-
rer et de contrôler les dommages biologiques causés par des traitements anti-cancers à un niveau
sub-cellulaire [111]. Une conséquence directe fut l’émergence de thérapies mettant en œuvre des
nanoparticules comme la thérapie par hyperthermie micro-onde [112], la thermoradiographie, la
radiothérapie interne [113] ou encore la thérapie photodynamique ciblée (PDT) [114–116].

Comme présenté au premier chapitre, la thérapie photodynamique est un des moyens nonin-
vasifs pour traiter des tumeurs malignes. Elle repose sur l’incorporation sélective d’une molécule
photosensibilisante (PS) dans une tumeur suivie par l’exposition à une lumière de longueur d’onde
appropriée ou à des rayons X pour déclencher l’effet thérapeutique.
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Le contrôle de l’incorporation de l’agent photosensibilisant dans les cellules est un des fac-
teurs importants qui affectent directement l’efficacité thérapeutique de la PDT [77,117]. Plusieurs
études se sont axées sur la relation entre la structure moléculaire du PS et son incorporation par
des membranes artificielles et des cellules. Ces études incluaient des porphyrins [118] ainsi que
des composés structurellement liés, comme les phtalocyanines [119], les chlorines et les pyro-
pheophorbides [120]. Elles concluent que l’incorporation intracellulaire ne peut pas être prédite
à partir des propriétés chimiques du PS.

Afin de mieux contrôler l’incorporation intratumorale du PS, des études récentes ont proposé
d’embarquer les agents photosensibilisants dans des nanoparticules (NP) multifonctionnelles.
Ces récents travaux ont produit une nouvelle génération de nanoparticules embarquant photo- et
radiosensibilisants. Dans l’ANR EMED Target-PDT 16, des photosensibilisants sont encapsulés
dans des nanotransporteurs lipidiques (Lipidots©) afin de traiter des cancers de la tête et du
cou. Dans les projets ANR P2N PDTX 17 et INCA Nano-Xrays, des nanoparticules scintillantes
sont employées afin de combiner radiothérapie et PDT pour le traitement de cancer du cer-
veau. Les premiers résultats du projet ANR PCV Nano-VTP 18 ont clairement montré que les
nanoparticules multifonctionnelles pouvaient être adaptées pour l’imagerie et le traitement de
tumeurs cérébrales par PDT interstitielle guidée par IRM (Imagerie par Résonance Magnétique).
L’efficacité thérapeutique de la PDT interstitielle dépend avant tout de la bonne position des
fibres optiques dans le cerveau par rapport à la localisation de la tumeur. Ce positionnement est
assisté et vérifié par IRM avant d’appliquer la dose de lumière aux tissus biologiques internes.

Dans cette application, le profil désiré des nanostructures est défini par trois exigences phar-
macocinétiques :

1. une incorporation rapide par le tissu tumoral ;

2. une internalisation tumorale suffisante pour augmenter le contraste de l’image des cellules
tumorales comparé aux tissus sains ;

3. une élimination complète après un délai acceptable par drainage.

Le développement préclinique et clinique d’une telle nanostructure requiert donc d’analyser
en profondeur ses caractéristiques pharmacocinétiques. En 2004, le FDA’s 19 Critical Path Report
propose d’augmenter l’utilisation d’approches basées sur la modélisation pour le développement
de nouveaux médicaments, y compris la modélisation de pharmacocinétique et de pharmaco-
dynamie. La détermination d’un modèle paramétrique décrivant les cinétiques d’incorporation
d’un agent photosensibilisant dans les cellules vivantes en extrayant des informations des si-
gnaux d’entrée et de sortie est un problème typique d’identification [121,122]. Plusieurs articles
reportent des applications réussies des techniques d’identification aux problèmes de modélisation
de pharmacocinétiques [123–132].

Cependant, jusqu’à maintenant aucune application n’a été reportée concernant la pharma-
cocinétique d’incorporation de nanoparticules transportant un agent photosensibilisant dans un
contexte in vivo.

Dans ce chapitre, nous proposons une approche de modélisation dans le but de comparer
trois caractéristiques pharmacocinétiques de deux nanoparticules composites. Cette méthode
comprend du traitement d’image (segmentation), de la modélisation, de l’identification de sys-
tème ainsi que des tests statistiques. La caractérisation de la pharmacocinétique des NP est

16. ANR EMED Target-PDT (2010-2012)
17. ANR P2N PDTX (2011-2013)
18. ANR PCV Nano-VTP (2009-2011)
19. U.S. Food and Drug Administration
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présentée comme étant un problème d’estimation de paramètres à partir de séquences d’images
IRM. Trois exigences principales ont été spécifiées pour la méthode d’estimation développée :

1. elle devra être non-supervisée, i.e. les résultats sont indépendants, autant que possible, de
l’expertise des biologistes ;

2. elle devra être robuste aux problèmes inverses mal conditionnés du à la présence de ciné-
tiques à constantes de temps très éloignées (rapide vs lente) ;

3. le modèle pourra être réutilisé pour concevoir une nouvelle séquence optimale a posteriori
d’images IRM si une meilleure précision est requise sur certains paramètres.

Nous montrons comment ces spécifications peuvent être satisfaites par la méthode proposée.
Deux approches, discrète et continue, sont testées. En effet, les méthodes d’identification directe
de modèle à temps continu à partir de données échantillonnées ont connu un regain d’intérêt
ces dix dernières années [91]. La majeure partie des méthodes d’estimation sont implantées et
disponibles dans la boîte à outil CONTSID 20 pour Matlab. L’avantage principal des méthodes
d’identification de modèles à temps continu étant de permettre une estimation directe de para-
mètres physiques.

La méthode expérimentale in vivo est décrite dans la Section 1.2. Le processus de segmenta-
tion des images IRM est présenté dans la Section 1.3. L’identification du modèle pharmacociné-
tique est développé dans la Section 1.4. La planification a posteriori d’expériences est proposées
dans la Section 1.5. Les résultats seront enfin discutés dans la Section 1.6 avant de tirer les
conclusions.

1.2 Expérimentation in vivo

1.2.1 Modèle animal et tumeur xénogreffée

Quatre rats nudes mâles et athymiques (d’un poid moyen de 100 g, rnu/rnu et homozygotes)
achetés chez Harlan (Harlan, Gannat, France) ont été utilisés dans cette étude. Les soins des
animaux ainsi que l’étude ont été réalisés en accord avec les directives du gouvernement français
(directive 2010/63/UE du 22 septembre 2010 appliquée en droit français par le décret n�2013-
118) et approuvés par notre numéro d’agrément institutionnel (C 54-547-03). Les rats ont été
placés en isolement à 25�C, nourris avec un régime de pellets standards et approvisionnés en eau
ad libitum. Les cellules de glioblastome humain U87 ont été implantées stéréotaxiquement dans
l’hémisphère droit du cerveau. Pour l’implantation, les rats (âgés de 8 semaines, pesant entre
120 et 180 g) ont été anesthésiés par injection intrapéritonéale (i.p.) d’un mélange de kétamine
et xylazine (respectivement 90 et 10 mg/kg) et immobilisés dans un cadre stéréotaxique de Kopf
(900M Kopf Instruments, Tujunga, CA).

Après une anesthésie locale par Xylocaïne (AstraZeneca, France) et une préparation antisep-
tique du crâne, une incision médiane a été pratiquée ainsi qu’un trou de trépan dans le striatum
droit (les coordonnées par rapport au bregma sont : +0.5 mm en antéropostérieur, et �4.4 mm
en dorsoventral). Les cellules U87 ont été rincées une fois avec du PBS, trypsinées, centrifugées et
resuspendues à 5⇥ 105 cellules/5 µL de solution tampon salin de Hank (HBSS, 1X). Un volume
de 5 µL de cellules en suspension a été lentement injecté à une profondeur de 4.4 mm dans le
putamen caudal droit du cerveau de l’animal en utilisant une microseringue Hamilton de 10 µL
couplée à une pompe à perfusion (0.5 µL/min). Après injection le trou de trépan a été fermé
avec de la cire à os (cire de Horsley, B. Braun, Tattlingen, Allemagne), l’incision dans le scalp a
été suturée avec du fil non résorbable Prolène 6/0, enfin la surface a été nettoyée et désinfectée.

20. CONTSID : CONTinuous-time System IDentification, voir www.cran.uhp-nancy.fr/contsid
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1.2.2 Préparation des nanoparticules pour l’étude in vivo

Nous avons entrepris cette étude afin de valider l’intérêt des nanoplateformes ultrapetites et
multifonctionnelles, ces dernières sont composées de peptides déposés en surface afin de cibler la
vascularisation de la tumeur via neuropiline-1 (NRP-1), d’un agent photosensibilisant et enfin
d’un agent de contraste, tout deux destinés à un usage en PDT interstitielle (iPDT) guidée par
IRM sur des tumeurs cérébrales.
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SANS PEPTIDES AVEC PEPTIDES Figure 1.1 – Schéma représentant la constitution de NP-CONT (à gauche) et NP-PEP (à
droite), avec : en jaune, le cœur en oxyde de gadolinium, en violet l’enveloppe de silice, en rouge
les molécules de PS, en bleu les polymères hydrophiles (surfactants) et en vert les peptides

Nous avons développé et optimisé des nanoparticules (NP-PEP) de silice bardées de peptides,
encapsulant un noyau d’oxyde de gadolinium comme agent de contraste IRM ainsi que de la chlo-
rine comme photosensibilisant. Plus précisément, ces nanoparticules hybrides non-biodégradables
sont constituées d’une coquille en silicium contenant les molécules de chlorine greffées covalem-
ment, d’acide diéthylène triamine penta acétique (DOTAGA, une substance chélatrice active)
comme surfactant et de peptides ATWLPPR (H-Ala-Thr-Trp-Leu-Pro-Pro-Arg-OH) comme uni-
tés de ciblage (à raison d’à peu près quatre peptides par NP). Ces nanoparticules sont schéma-
tisées à la Figure 1.1.

Des nanoparticules sans photosensibilisant ni peptides de ciblage ont aussi été synthétisées
et choisies comme contrôle (NP-CONT).

Des études in vivo ont révélé que les nanoparticules pouvaient être visualisées chez les rats
portant des tumeurs U87 orthotopiques en utilisant des analyses IRM. Cela permettant l’optimi-
sation de l’implantation des fibres optiques juste avant une iPDT. Après injection intra-veineuse
de NP-PEP, l’augmentation du contraste de la tumeur sur l’imagerie IRM nous permet de vi-
sualiser les zones proliférantes du tissu tumoral.

L’affinité moléculaire des nanoparticules ciblées par ATWLPPR a été déterminée par un test
de binding dans une étude publiée par Benachour et al. [116]. Cette étude démontre la faculté
de ces nanoparticules à cibler les récepteur NRP-1.

La relaxivité longitudinale r1 du gadolinium a été déterminée pour les nanoparticules avant
d’être conjuguées avec les peptides de ciblage. Les valeurs de r1 obtenues étaient entre 10 et
14 mM�1.S�1. Ces valeurs sont à peu près 2.5 à 3.5 fois plus grandes que celles d’autres agents
à base de gadolinium disponibles en clinique [133].

Les nanoparticules ont été mises en suspension dans de l’eau ultra pure avec du NaCl à
9 ‰ afin d’obtenir une concentration en Gd de 100 mM dans une solution iso-osmolaire à un
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pH de 7.4. La solution à injecter a été préparée pour chaque type de nanoparticules étudiées
(NP-PEP et NP-CONT) par dilution dans 9‰ NaCl pour obtenir un volume d’injection de
500 µL par rat (e.g. 25 µmol de gadolinium pour un poids de souris d’environ 250 g).

Deux rats ont été injectés (par intra-veineuse) avec les nanoparticules ciblées NP-PEP (rats
1 et 2) et les deux autres animaux avec les nanoparticules contrôles NP-CONT (rats 3 et 4).
Après anesthésie, les rats ont été cathétérisés dans la veine caudale avec un microperfuseur (BD
Vacutainer Safety-Lok : 23G ⇥ 3/4" ⇥ 7" 0.6 ⇥ 19 mm ⇥ 178 mm, France). Le cathéter a été
rempli par avance avec de l’héparine à 10 % (Heparin 25000 UI), ce qui permet de vérifier le
retour veineux, la perméabilité du cathéter et d’éviter son occlusion par coagulation du sang.
L’injection se compose de 500 µL de solution de nanoparticules, suivie par 500 µL de NaCl à
9 ‰ pour rincer la canule (pendant 1 minute).

1.2.3 Imagerie par résonance magnétique

L’imagerie par résonance magnétique des cerveaux de rat a été réalisée avec un système à
aimant horizontal de bore de 7 Tesla (Biospec, Brüker, Ettlingen, Germany) équipé d’un système
à gradient de 400 mT/m et d’une bobine de surface de 30 mm de diamètre pour recevoir le signal.

Vingt jours après l’inoculation intracrânienne de la tumeur, l’animal a été anesthésié avec
un mélange d’air et d’isoflurane à 4 %. L’anesthésie a été maintenue durant toute la procédure
d’imagerie avec de l’isoflurane à 1.5 - 2 %. La veine caudale a été cathétérisée et l’animal anesthé-
sié a immédiatement été préparé pour l’IRM. La tête du rat a été fixée avec des barres d’oreille
et d’autres d’incisives pour éviter tout mouvement pendant l’acquisition, la respiration a été
surveillée en permanence en utilisant une sonde de pression positionnée sur le diaphragme du
rat.

Les séquences écho de spin pondérées T2 TurboRARE (Rapid Acquisition with Relaxation En-
hancement, 4200/12 [temps de répétition (msec)/durée de l’écho (msec)], épaisseur des sections :
0.651 mm, champs visuel : 2 ⇥ 2 cm, matrice 512 ⇥ 192) ont été acquises pour des estimations
sûres de positionnement et de taille tumorale. Afin d’évaluer les cinétiques des nanoparticules
dans la tumeur aussi bien que l’intensité du signal IRM augmenté par lesdites nanoparticules,
des séquences FLASH (Fast Low Angle SHot, 86/3.6, épaisseur des sections : 0.651 mm, champs
visuel : 2⇥2 cm, matrice 512⇥192) ont été acquises juste une minute avant l’injection et pendant
encore 60 minutes après.

1.3 Segmentation automatique de tumeurs cérébrales

Notre modélisation de la pharmacocinétique requiert premièrement de déterminer les régions
d’intérêt (Region of Interest, ROI) à partir des séquences d’images IRM. Dans cette application,
chaque ROI est délimité par le périmètre de la tumeur.

Quatre séquences d’images IRM des cerveaux de rats ont été prises, chaque prise d’image étant
séparée de 30 secondes pendant une heure. Cette durée est suffisamment courte pour raisonna-
blement supposer que la tumeur ne change pas de taille, c’est pourquoi une seule segmentation
par séquence d’images a été réalisée. Cette opération a été appliquée à l’image ayant le niveau
de contraste entre la tumeur et le contexte biologique le plus important.

Les NP ont été injectées au début de la session IRM. L’instant t01 a été arbitrairement choisi
au moment de l’administration. Après un court instant, la tumeur commence à briller sur les
images IRM (signe d’une concentration importante de NP à l’intérieur).

Il est admis que l’augmentation du contraste due à l’oxyde de gadolinium n’est pas uniforme
pour les grandes concentrations [134], cependant, puisque les concentrations mises en jeux dans la
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région d’intérêt restent relativement faibles (i.e. < 4 nmol) [116], nous pouvons considérer l’inten-
sité des pixels constituant la tumeur comme étant proportionnelle à la quantité de NP présente
à l’intérieur de celle-ci. Ainsi l’intensité moyenne des pixels inclues dans la région d’intérêt nous
informe sur la quantité de NP dans la tumeur cérébrale.

Cependant, pour des concentrations élevées d’oxyde de gadolinium, la relation non-linéaire
entre ym(tk) et cette concentration pourrait être prise en compte sous la forme d’un modèle
Hammerstein-Wiener, sans en modifier la dynamique, voir [135].

Différentes étapes de segmentation ont été réalisées afin d’obtenir automatiquement le signal
de référence utilisé dans la phase d’estimation de la Section 1.4.

Les fonctions et algorithmes utilisés pour la segmentation des images sont disponibles dans la
boîte à outils Image Processing de Matlab. Un exemple du résultat de segmentation est présenté
à la Figure 1.2.

Mean After Injection ROI

Figure 1.2 – Exemple d’une image IRM (a gauche) et de sa région d’intérêt sélectionnée auto-
matiquement

L’intensité moyenne des pixels à l’intérieur du ROI m(tk) est déterminée en utilisant l’équa-
tion (1.1), où Np est le nombre de pixels constituant le ROI et k l’indice de l’image.

m(tk) =
1

Np

NpX

i=1

p(i, k) (1.1)

avec tk compris dans [1, · · · , Nt] correspondant aux instants. Nt est le nombre total d’échantillons.
m(tk) est ensuite utilisé pour calculer l’EHC (Enhancement Contrast ratio) correspondant

noté ym(tk), par la suite une normalisation par rapport à la valeur du signal avant injection est
appliquée.

ym(tk) = [m(tk)�m(t01)]
100

m(t01)
(1.2)

1.4 Identification d’un modèle à deux compartiments

Dans cette partie, nous proposons une structure de modèle paramétrique conçue pour la
caractérisation de la pharmarcocinétique des NP dans la tumeur cérébrale. Les paramètres de ce
modèle sont estimés à partir de jeux de données d’entrée/sortie {u(tk); ym(tk)}1,··· ,Nt où u(tk)
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1.4. Identification d’un modèle à deux compartiments

est la quantité de NP injectée au rat, approximée par un signal échelon. Les paramètres sont
finalement utilisés pour comparer les performances pharmacocinétiques des NP testées.

1.4.1 Modélisation

xB(t) xT (t)

u̇(t)
ku

kr
ke

TumeurCircuit 
sanguin

Figure 1.3 – Modèle à deux compartiments de la pharmacocinétique des NP

Le modèle à deux compartiments présentés à la Figure 1.3 caractérise la pharmacocinétique
des NP. La représentation d’états associées est :

8
><

>:

ẋB(t) = u̇(t)� kexB(t)� kuxB(t) + krxT (t) (1.3)
ẋT (t) = kuxB(t)� krxT (t) (1.4)
y(t) = CxT (t) (1.5)

avec

xB(0) = xT (0) = 0 (1.6)

où xB(t) et xT (t) représentent respectivement la quantité de NP dans le système sanguin du rat
(premier compartiment) et dans sa tumeur cérébrale (second compartiment). Dans cette étude,
le signal d’EHC non bruité y(t) est supposé être proportionnel à la quantité de NP xT (t), comme
décrit dans l’équation (1.5). C est un coefficient de mesure inconnu et dépendant des réglages de
l’IRM. Cela requiert donc, pour garantir la validité de cette approche, que ces réglages restent
constant pour chaque expérience. Les paramètres ke, ku et kr sont des taux d’échange constants
associés à l’élimination, à l’incorporation ainsi qu’au relargage des NP.

Les équations (1.3), (1.4) et (1.5) peuvent être mises sous la forme d’une fonction de transfert :
8
<

:
y(t) =

kuCp

p2 + kurep+ kre
u(t) (1.7)

ym(tk) = y(tk) + e(tk) (1.8)

où ym(tk) est le ratio EHC mesuré qui est supposé corrompu par une séquence discrète blanche
de moyenne nulle e(tk) dont la variance est �2. Ce signal est calculé à partir de (1.2) durant
la phase de traitement d’images appliquée aux séquences IRM. y(tk) correspond aux valeurs
échantillonnées de y(t) aux instants tk. Les coefficients de la fonction de transfert sont tels que
kuC = C⇥ku, kure = ku+kr+ke et kre = kr⇥ke. p est l’opérateur différentiel, i.e. pn·x(t) = dnx(t)

dtn
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Chapitre 1. Identification de la pharmacocinétique intratumorale de nanoparticules

L’inconvénient de ce modèle à compartiment est qu’il suppose que toutes les NP soient com-
plètement éliminées après un temps suffisamment long. En pratique, il semble qu’une partie non
négligeable des NP soit retenue à long terme par l’hôte biologique. Afin d’évaluer la biodistri-
bution de l’oxyde de gadolinium, une analyse par spectromètre de masse à plasma à couplage
inductif (ICP-MS) a été menée sur différents organes disséqués sur les rats à peu près 75 minutes
après l’injection de NP. Les analyses ont montré une quantité restante de NP entre 0.001 % et
0.013 % de la dose injectée à l’intérieur du cerveau des rats 15 minutes après la fin des sessions
IRM [116].

Pour estimer la quantité de NP capturées, nous avons ajouté un paramètres kh au numérateur
de la fonction de transfert. Ce terme permet de caractériser l’état stationnaire de la réponse
cinétique (i.e. un gain statique khC

kre
non nul) comme illustré dans la Figure 1.4. En conséquence

de quoi, la fonction de transfert (1.7) devient :

y (t) =
kuCp+ khC

p2 + kurep+ kre
u (t) (1.9)

avec khC = C ⇥ kh.
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Figure 1.4 – Exemple d’une prédiction de rétention de nanoparticules

1.4.2 Identifiabilité

L’identifiabilité structurelle [121] traite de la possibilité de donner une valeur unique à chaque
paramètre d’un modèle mathématique. L’unicité de cette solution est évaluée dans un cadre idéal
ou théorique où le processus et le modèle ont des structures identiques, les données sont non-
bruitées et où le signal d’entrée et les instants de mesure peuvent être définis à souhait. Dans
notre cas, il apparait clairement que les cinq paramètres inconnus ku, kh, ke, kr et C ne peuvent
pas être estimés à partir des quatre coefficients kuC , khC , kure et kre de la fonction de transfert.
Néanmoins, dans cette application, ce manque d’identifiabilité structurelle n’est pas un handicap
majeur.

Puisqu’il est réaliste de supposer que la valeur du coefficient C ne change pas entre deux expé-
riences consécutives, réalisées avec le même matériel et dans le même contexte, la comparaison de
deux valeurs de kuC , pour deux nanoparticules différentes, permet de détecter une augmentation
ou une réduction de la cinétique d’incorporation en utilisant une des deux NP comme référence.

Le rapport khC
kre

nous informe à propos de la quantité de nanoparticules restant dans la tumeur
à l’état stationnaire. En revanche, kre = kr⇥ke caractérise la cinétique d’élimination globale des
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1.4. Identification d’un modèle à deux compartiments

NP par l’hôte biologique. Ainsi, kuC , khC and kre peuvent être utilisés comme critères numériques
pour comparer différentes nanoparticules par rapport à leurs pharmacocinétiques d’incorporation
et d’élimination.

1.4.3 Etude comparative de deux approches d’identification

Partant de la fonction de transfert (1.9), deux approches de modélisation basées sur des
données, dites méthodes directe et indirecte, peuvent être utilisées pour estimer les paramètres
inconnus. L’approche directe repose sur l’indentification du modèle à temps continu (TC) à
partir de données échantillonnées [91]. La seconde technique est composée de deux étapes :
l’identification d’une fonction de transfert à temps discret (TD) suivie par sa conversion en un
modèle à temps continu.

Approche directe

Différentes méthodes statistiques ont été proposées pour résoudre les problèmes à TC d’esti-
mation de paramètres formulés dans les domaines temporel ou fréquentiel. Cependant, seulement
la méthode de la variable instrumentale raffinée et simplifiée pour les systèmes à temps continu
(Simplified Refined Instrumental Variable method for Continuous-time systems, SRIVC) sera
considéré ici. La méthode par SRIVC est très efficace dans de nombreux cas pratiques et est
une des rares méthodes à pouvoir être interprétée en terme d’optimalité statistique, et donc à
pouvoir fournir une estimée de la matrice de covariance de l’erreur et ainsi estimer les intervalles
de confiance sur les paramètres identifiés [136].

Cet algorithme itératif est basé sur la méthode de la variable instrumentale, [122], initialisée
par les moindres carrés. Par ailleurs, les dérivées des signaux d’entrée/sortie nécessaires au calcul
du vecteur de regression des moindres carrés sont approchées par un filtre à variable d’état. Enfin,
la fréquence de coupure de ce filtre est fixée à une valeur suffisamment grande pour prendre en
compte toutes les constantes de temps du système étudié, [137].

La méthode SRIVC présente également l’avantage d’être simple à utiliser puisque les para-
mètres du modèle à TC sont directement estimés à partir des données échantillonées, même si
elles le sont à pas variable. L’étape de conversion qui peut être délicate n’est plus nécessaire.
La fonction srivc de la boîte à outil CONTSID a été utilisée pour estimer les paramètres du
modèle (1.9). Cette boîte à outil embarque toutes les commandes et algorithmes nécessaires pour
identifier ce genre de modèle.

Approche indirecte

La structure de modèle à erreur de sortie (Output Error, OE) équivalente à (1.9) via un
bloqueur d’ordre zéro est de la forme :

(
y (tk) = b1q�1+b2q�2

1+f1q�1+f2q�2u(tk)

ym (tk) = y(tk) + e(tk)
(1.10)

où q�n est l’opérateur de retard de n échantillons (i.e. : q�1x(tk) = x(tk�1)). [b1, b2] et [f1, f2]
sont respectivement les coefficients exogènes et autoregressifs. Notons que les coefficients d’un
modèle à TD sont dépendants de la période d’échantillonnage et n’ont pas de sens biologique.

L’équation de récurrence associée à la fonction de transfert (1.10) est donc :

y (tk) + f1y (tk�1) + f2y (tk�2)

= b1u (tk�1) + b2u (tk�2) + e(tk) (1.11)
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Chapitre 1. Identification de la pharmacocinétique intratumorale de nanoparticules

Afin d’estimer les coefficients du modèle, un algorithme d’optimisation non-linéaire (de la
boîte à outil System Identification, SID, pour Matlab) basé sur une minimisation de l’erreur de
sortie a été utilisé (fonction oe), [122].

Cet algorithme itératif minimise le critère suivant :

✓̂ = arg min
✓

�
VN (✓, ZNt)

�
(1.12)

où VN (✓, ZNt) est une fonction générale de l’erreur de prédiction du modèle définie par :

VN (✓, ZNt) =
1

N

NtX

k=1

L (✏ (tk, ✓)) (1.13)

avec L(·) une fonction de norme (par exemple la norme quadratique L(✏) = 1
2✏

2) et ZNt =
[ym(1), u(1), . . . , ym(Nt), u(Nt)] une matrice contenant les données collectées. L’erreur de prédic-
tion étant définie par :

✏ (tk, ✓) = H�1(q, ✓) [y(tk)�G(q, ✓)u(tk)] (1.14)

Dans le cas d’une structure de modèle OE, nous avons H(q, ✓) = 1 et G(q, ✓) = B(q,✓)
F (q,✓) , l’erreur

de prédiction devient donc une erreur de sortie.
La dernière étape de la méthode indirecte est de convertir le modèle à temps discret obtenu

dans le domaine à temps continu. Une telle transformation peut être réalisée par la fonction d2c

de Matlab, paramétrée avec un bloqueur d’ordre zéro. Les estimés sont présentées dans la Section
suivante.

1.4.4 Résultats d’identification et tests de validation du modèle

Les sorties mesurées et simulées sont comparées à la Figure 1.5.

Analyse du fitting

La Figure 1.5 montre que la sortie du modèle est en adéquation avec les données de mesure.
Les valeurs du critère de fitting sont présentées dans le tableau 1.1.

Table 1.1 – Critères d’adéquation aux données

Rats FITTC FITTD

1 (NP-PEP) 77.2 % 77.2 %
2 (NP-PEP) 88.5 % 88.5 %

3 (NP-CONT) 91.3 % �28.2 %
4 (NP-CONT) 83.7 % 83.7 %

Les valeurs du critère d’adéquation pour les modèles à temps continu et discret sont équi-
valentes. Il faut cependant noter que l’identification du modèle à TD n’est pas concluante dans
le cas du Rat 3. Cet échec semble être dû au problème de convergence vers un minimum local
des méthodes non-linéaires classiques d’optimisation, [138]. En effet, si l’on initialise l’algorithme
d’identification à temps discret oe avec la version discrète du modèle à temps continu, identifié
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(c) Rat 3 (NP-CONT)
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Figure 1.5 – Signaux de mesure (croix bleues) et les sorties estimées (méthode directe en vert
et indirecte en rouge)

par SRIVC, le résultat en est grandement amélioré (en terme de reproduction du comportement
et d’incertitude sur les paramètres).

Afin de compléter cette comparaison, nous devons tester les hypothèses sur la blancheur de
l’erreur de sortie e(tk).

Analyse des résidus

Le test de blancheur consiste à vérifier les hypothèses statistiques faites sur e(tk). Ce test
compare la fonction d’autocorrelation des résidus avec le signal de Kronecker à l’intérieur d’un
intervalle de confiance à 99 %. La fonction resid de la boîte à outil SID pour Matlab a été
utilisée pour implémenter le test de blancheur. Les résultats pour le Rat 3 sont présentés dans
le tableau 1.2 ainsi qu’à la Figure 1.6.
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Chapitre 1. Identification de la pharmacocinétique intratumorale de nanoparticules

Table 1.2 – Résultats des tests de blancheur

Rat Identification directe Identification indirecte
1 (NP-PEP) Validé Validé
2 (NP-PEP) Invalidé Invalidé

3 (NP-CONT) Validé Invalidé
4 (NP-CONT) Validé Validé
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(a) Approche directe
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Figure 1.6 – Exemple de résultat du test de blancheur pour le rat 3 avec en (a) la fonction
d’autocorrelation à l’intérieur d’un intervalle de confiance à 99 % pour le modèle à temps continu
et en (b) une fonction qui sort des bornes pour le modèle à temps discret

Analyse des estimés

Les paramètres estimés et leur coefficient de variation (cv = |�✓
µ✓
|⇥ 100, où �✓ est l’écart type

des estimés) sont présentés dans le tableau 1.3. Les �✓ peuvent être obtenus soit par le biais de
les matrices de covariance fournies par les algorithmes (sous condition que les hypothèses sur la
blancheur du bruit soient respectées), soit par simulations de Monte-Carlo. Dans notre cas, les
deux méthodes fournissent des résultats équivalents pour les jeux de données ayant passés le test
de blancheur des résidus, mais pas pour les autres. C’est pourquoi, par soucis de justesse, nous
ne présentons que les résultats issus des simulations de Monte Carlo (Nsim = 1000).

Les valeurs des coefficients de variation cv mettent en avant un manque de précision (> 10 %)
sur le paramètres khC quelque soit la méthode utilisée et l’animal testé. Cette incertitude est due
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1.4. Identification d’un modèle à deux compartiments

à la relativement courte durée d’observation de la cinétique lente de relargage. Par conséquent,
ce manque de précision nous empêche d’évaluer la potentielle toxicité à long terme des NP. Afin
de contourner ce problème, nous présentons dans la prochaine Section la conception de plans
d’expériences a posteriori qui prennent en compte les contraintes de coût associées à l’IRM.

Notons que les résultats pour le Rat 2 sont nettement en dessous des autres. Il semble que
l’on arrive, sur ce type de données, aux limites de la méthode SRIVC. Les constantes de temps
sont trop éloignées pour pouvoir être identifiées avec suffisamment de certitude.
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1.5. Planification d’expériences a posteriori

1.5 Planification d’expériences a posteriori

La toxicité des composés des NP soulève des questions au sujet de leur totale évacuation
de l’organisme. Les connaissances actuelles à propos des nano-agents utilisés précédemment ne
permettent pas de conclure de manière certaine sur leur clairance. Pour répondre à cette question
cruciale, il faut examiner les valeurs du rapport khC

kre
. Les résultats précédents ont montré que le

manque de précision sur le paramètre khC peut parfois mener à des conclusions douteuses. Dans
cette application, les incertitudes sont liées à la présence d’une cinétique rapide d’incorporation
suivie d’une autre très lente pour la phase de relargage. L’existence d’un tel écart entre les deux
constantes de temps de la fonction de transfert peut induire des problèmes numériques pendant
la phase d’estimation.

Une solution pourrait être de réaliser une expérience plus longue afin d’observer directement
l’état stationnaire de la réponse, mais ce genre de protocole impliquerait une session d’imagerie
beaucoup plus longue, ce qui n’est pas économiquement viable en pratique. Sans compter que
les rats doivent être sacrifiés avant que les tumeurs n’atteignent la taille maximale autorisée, et
ce, pour des raisons éthiques évidentes.

Afin d’améliorer la précision sur khC , nous proposons de planifier une seconde série d’expé-
riences basée sur les informations fournies par le modèle précédemment identifié tout en minimi-
sant le coût additionnel. Comme illustré à la Figure 1.7, le principe est de réaliser une seconde
session d’imagerie sur les mêmes rats quelques temps après la fin de la première session. Une nou-
velle estimation de paramètres sera ensuite appliquée aux jeux de données augmentés composés
du :

– premier jeu de données issu de la première session d’expériences ;
– jeu de données d’interpolation pour combler entre les deux sessions ;
– second jeu de données issu de la deuxième session d’expériences.

Période 
d'attente

Quantité restante 
de NP

Session I : 
Première 

expérience

Session II : 
Seconde 

expérience

Figure 1.7 – Déroulement des expériences

Afin de minimiser le coût expérimental, nous proposons de limiter la durée de chaque session
additionnelle à 30 minutes.

La question à laquelle il reste à répondre est : quand devons-nous commencer la deuxième
session ? Dans le prochain paragraphe nous proposons une solution rapide et efficace pour estimer
t02 , l’instant de début de la seconde expérience.

1.5.1 Algorithme d’estimation de t02

Dans cette partie nous proposons une méthode pour sélectionner la meilleure valeur de t02 ,
pour laquelle le coefficient de variation cv des paramètres soit acceptable (sous le seuil classique

89



Chapitre 1. Identification de la pharmacocinétique intratumorale de nanoparticules

de 5 %). Comme nous ne disposons pas d’information sur les dynamiques du système pendant
la période d’attente, nous proposons d’interpoler les sessions I et II par des données simulées
provenant d’un modèle "boîte noire" du troisième ordre présenté en (1.15). En effet, l’algorithme
SRIVC n’est pas assez robuste pour supporter un tel écart entre deux points de mesure.

Contrairement à la fonction de transfert (1.9), ce modèle ne possède pas de sens biologique.
En pratique, il sera uniquement utilisé pour interpoler les données provenant des deux sessions
IRM. Puisque pour l’instant aucune session II n’a été réalisée, ce modèle est également utilisé
pour simuler les données bruitées provenant de cette expérience.

(
z(t) = b2p2+b1p+b0

p3+a2p2+a1p+a0
u(t)

ysim(tk) = z(tk) + v(tk)
(1.15)

Cet algorithme d’estimation de t02 (basé sur une méthode de screening) peut être décomposé de
la façon suivante :

1. définir un vecteur contenant toutes les valeurs de t02 à tester ;

2. identifier le modèle (1.15) à partir des données in vivo ym(tk) pour tk 2 [t01 , texp1 ] grâce à
la méthode SRIVC ;

3. simuler la sortie z(tk) du modèle précédemment identifié ;

4. calculer les résidus ✏(tk) = ym(tk)� z(tk) et estimer leur écart type �̂ ;

5. fixer t02 à la première valeur du vecteur de variation discrétisé défini par l’utilisateur ;

6. créer un signal de mesure fictif en concaténant ym(tk) pour tk 2 [t01 , texp1 ] et ysim(tk) =

z(tk) + v(tk) pour tk 2 [texp1 , texp2 ] où v(tk)
i.i.d.⇠ N (0, �̂2) ;

7. lancer l’algorithme d’estimation sur le jeu de données augmenté ;

8. stocker les valeurs des paramètres obtenus ainsi que leur écart-type (fournis par la fonction
srivc) ;

9. passer à la prochaine valeur de t02 et retourner à l’étape 6.

Puisque cet algorithme n’est pas basé sur une approche de Monte-Carlo pour le calcul des
écarts-types, son exécution reste rapide (tsim ⇡ 25 secondes pour 10 valeurs de t02 testées).

1.5.2 Résultats

Un exemple des coefficients de variation des paramètres estimés du modèle sont présentés à
la Figure 1.8.

Les courbes montrent que pour une valeur de t02 supérieure à deux heures, les incertitudes sur
les paramètres k̂hC et k̂ure sont significativement réduits, passant sous le seuil de 5 %. Les courbes
correspondant aux autres rats sont similaire. Cela signifie qu’une deuxième session d’IRM après
au moins deux heures pourrait permettre d’estimer la quantité de NP restant à l’intérieur de la
tumeur avec une précision acceptable.

Notons cependant que plus la taille des données fictives (issues de l’interpolation) est grande
par rapport aux données expérimentales, plus les résultats d’identification risquent d’être faussés.
Une amélioration future pourrait être d’introduire une matrice de pondération dans le processus
d’identification afin de donner plus d’importance aux données issues des expériences.
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Figure 1.8 – Coefficients de variation des paramètres estimés pour différentes valeurs de t02
pour le Rat 1

1.6 Discussion

Les résultats d’estimation de la Section 1.4 montrent que les méthodes d’identification sont
adaptées pour l’estimation de paramètres pharmacocinétiques à partir de données in vivo. Nous
avons également observé que les méthodes à TC fournissent des résultats plus précis que celles à
TD.

Puisque les paramètres estimés s’expriment en fonction des coefficients pharmacocinétiques,
ils peuvent être utilisés pour comparer l’incorporation et le relargage des nanoparticules par
rapport à la tumeur. Par exemple, et comme montré à la Figure 1.9, le paramètre k̂uC est plus
grand pour NP-PEP que pour NP-CONT, indiquant que les peptides ont un effet accélérateur
sur l’incorporation des nanoparticules. De la même façon, lorsqu’on analyse les valeurs du gain
statique (k̂hC/k̂re), on remarque qu’une quantité significative de NP n’est pas éliminée de la tu-
meur. Néanmoins il apparait que cette quantité est réduite quand NP-CONT est utilisé (presque
50 % de moins comparé à NP-PEP). Ces observations confirment les conclusions de l’étude sur
l’affinité moléculaire dans [116] ainsi que les hypothèses sur le pouvoir de fixation des peptides
utilisés.

Si l’on considère k̂re, qui se rapporte à la cinétique d’élimination des NP, on remarque que
sa valeur pour NP-CONT est plus petite, signe d’une clairance plus lente pour les nanoparti-
cules sans peptides. L’hyperperméabilité du tissu tumoral est due à la fenestration anormale
des capillaires tumoraux qui entraine l’extravasation des NP vers les tissus. La faible clairance
des nanoparticules dans l’espace interstitiel du tissu tumoral peut être expliqué par un drainage
lymphatique inefficace. En comparaison avec les résultats obtenus après injection de NP-PEP, il
s’avère qu’elles fournissent une augmentation de contraste plus sélective pour les cellules endo-
théliales angiogéniques qui tapissent les néovaisseaux principalement situés à la périphérie de la
tumeur et qui surexpriment NRP-1.
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Figure 1.9 – Comparaison des moyennes des paramètres pharmacocinétiques ainsi que des
écarts-types associés

1.7 Conclusions et perspectives

Cette étude présente une application prometteuse des méthodes d’identification directe à
temps continu pour la caractérisation des pharmacocinétiques de nanoparticules. Le biologiste
choisi un modèle à compartiment ainsi que les paramètres pharmacocinétiques qu’il désire com-
parer chez différentes nanoparticules.

L’approche proposée inclue le traitement d’image, de la planification d’expériences et de l’esti-
mation de paramètres. Elle identifie directement le modèle à partir de données issues de séquences
d’images IRM. La plupart des étapes composant cette méthode sont non-supervisées, une assis-
tance a été ajoutée afin d’aider les biologistes à définir, a posteriori, le protocole d’expériences
complémentaires dans le but d’améliorer la précision sur certains estimés.

Les résultats obtenus à partir de données in vivo ont confirmé l’intérêt de la méthode en pra-
tique. Une telle solution pourrait être particulièrement adaptée aux études pharmacocinétiques
de screening in vivo.
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Finalement, d’autres expériences devraient être réalisées afin de valider la faisabilité de l’étude
et de mieux comprendre la biodistribution des nanoparticules à l’intérieur de la tumeur.
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Analyse de jonctions communicantes à
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2.1 Introduction

Développé dans les années 70, la technique du recouvrement de fluorescence après photo-
blanchiment (Fluorescence Recovery After Photobleaching, FRAP) est basée sur l’augmentation
progressive de l’intensité de fluorescence dans une zone photoblanchie après illumination par une
source LASER. Cette augmentation correspond à l’arrivée graduelle de molécules fluorescentes
dans la zone ciblée [139]. Cette méthode, largement utilisée, est principalement dédiée à l’étude
de la mobilité de constituants fluorescents (comme les protéines fluorescentes chimériques) dans
la membrane cellulaire et le cytoplasme à une échelle microscopique [140]. Des méthodes exhaus-
tives d’analyse du FRAP ont été présentées par Carrero et al. [141]. Des modèles à diffusion
pour l’utilisation de microscope à fluorescence par balayage ou non ont déjà été proposés dans
la littérature [142, 143] et des modèles à deux ou trois dimensions ont été développés pour des
applications de microscopie confocale à balayage [144,145].

Le Gap-FRAP élargit la technique du FRAP pour étudier la fonctionnalité des canaux de
communication intercellulaire par jonction Gap (Gap Junctional Intercellular Communication,
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Figure 2.1 – Illustration du transfert de molécules fluorescentes par GJIC. (ROI : Region of
Interest)

GJIC) dans un contexte in vitro, [146], d’après un protocole expérimental illustré à la Figure 2.1.
Dans le cas du Gap-FRAP, la taille, les propriétés chimiques et biophysiques des molécules fluores-
centes définissent la capacité de communication qui permettent de quantifier cette fonctionnalité.
La plupart des cellules des organismes multicellulaires possèdent des GJIC. Il s’agit en fait de
la forme la plus courante de contact entre le cytoplasme de cellules adjacentes. Chaque jonction
Gap est constituée de douze sous-unités protéiniques appelées connexines (Cx). La famille des
connexines est composée de 21 types de protéines classées suivant leur poids moléculaire [147].
On suppose que les GJIC ont une grande importance dans les phénomènes de régulation du
développement, de différenciation et de croissance des cellules.

Jusqu’à maintenant, différents modèles mathématiques de FRAP ont été utilisés dans un large
spectre d’études biologiques [141]. Ils sont quasiment tous basés sur différents type d’équations
de réaction-diffusion [148–152]. La première question posée dans cette étude est de savoir si
un système d’équations à dérivées partielles est la représentation la mieux adaptée pour une
application dont l’objectif est de discriminer deux types de cellules grâce à leurs fonctionnalité
GJIC.

Nous proposons d’évaluer l’efficacité d’une approche de modélisation concurrente basée sur
les techniques d’identification directement appliquée à des données de Gap-FRAP. Cette ap-
proche expérimentale nous évite d’avoir à fixer des hypothèses dans le processus de modélisation
physique du phénomène de FRAP. Puisque les techniques de modélisation basées sur les données
n’ont jamais été appliquées à ce phénomène biologique, nous ne possédons pas d’information
quant à leur capacité à décrire les réponses de Gap-FRAP. Nous ne savons également pas si les
modèles comportementaux peuvent statistiquement discriminer les types de cellules pour une
application potentielle de diagnostique. De plus, si nous imaginons concevoir un système de dé-
tection automatique, il est important de spécifier le protocole expérimental et de définir le mode
de culture le plus approprié : modèle monocouche (2D) ou sphéroïde (3D). Dans cette optique,
nous avons mené un ensemble d’expériences in vitro et appliqué les algorithmes de la boîte à
outils CONTSID (pour Matlab) aux données expérimentales.

Deux lignées cellulaires de carcinomes humains (tête et cou) ont été utilisés. La première (KB)
exprime les connexines (lignée positive) alors que la deuxième (FaDu) ne les exprime pas (lignée
négative). De plus, chaque lignée a été testée en culture in vitro monocouche et sphéroïde. Chaque
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combinaison a été répétée six fois. Dans la partie modélisation expérimentale, une fonction de
transfert à temps continu est définie, par la suite les paramètres estimés sont analysés pour
répondre à nos questions.

2.2 Expérimentation in vitro

2.2.1 Lignées cellulaires, culture monocouche et sphéroïde

Le matériel nécessaire aux cultures cellulaires a été acheté chez Costar (Dutscher, Brumath,
France). Les milieux de culture ainsi que les additifs ont été obtenus chez Life Technologies
(Gibco BRL, Cergy-Pontoise, France), sauf pour le sérum fœtal de veau (FCS) prit chez Costar.
La calcéine-AM a été obtenue chez Sigma (St. Quentin Fallavier, France). L’anti-Cx43 ainsi que
l’anticorps polyclonal de lapin (71-0500) ont été fournis par les laboratoires Zymed (Clinisciences,
Montrouge, France). Le sérum d’immunoglobuline chèvre anti lapin conjugué à l’isothiocyanate
de fluorescéine (FITC) a été acheté chez BD Biosciences (Le Pont de Claix, France). Tous les
autres produits chimiques ont été achetés chez Sigma et sont de grade biologie moléculaire.

Les cellules de FaDu et KB, des carcinomes de la tête et du cou humains, ont été obtenus par
le Professeur A. Hanauske par le biais du programme d’échange EORTC Preclinical Therapeutic
Models Group. Les cellules cancéreuses se sont développées dans des flacons de culture tissulaires
de 75 cm2 avec un complément de RPMI 1640 avec 9 % de FCS, 1 % de Glutamine et 1 % de
pénicilline/streptomycine dans une atmosphère maintenue à 37�C et 5 % de CO2.

Les sphéroïdes (voir Figure 2.2) ont été ensemencées avec 5 ⇥ 104 cellules cancéreuses dans
des flacons tissulaires de 75 cm2 préalablement enduits avec de l’agarose à 1 %. Après trois
jours, les agrégats ont été transférés dans des flacons spinner de 250 mL (Integra Biosciences,
Cergy-Pontoise, France) contenant 100 mL de médium de culture. Les flacons ont ensuite été
placés sur un plateau magnétique (Integra Biosciences, Cergy-Pontoise, France) réglé à 75 tours
par minutes dans une atmosphère humidifiée à 37�C et 5 % de CO2. Le médium de culture
des sphéroïdes a été changé tout les deux jours. Lorsque les sphéroïdes ont atteints 500 µm de
diamètre elles ont été utilisées pour les expériences.

2.2.2 Gap-Fluorescence Recovery After Photobleaching (Gap-FRAP)

Pour les cultures en monocouche, les lignées cellulaires ont été placées dans des plaques 8
puits à une concentration de 3⇥ 104 cellules/mL 72 heures avant de réaliser les expériences. Les
cellules ont été maintenues 30 minutes à 37�C avec 0.5 µM de calcéine AM. Comme décrit par
Wartenberg et al., l’incorporation de la calcéine AM dans les sphéroïdes a été améliorée par une
incubation froide [153]. Pour les sphéroïdes, les cultures ont été placées à 4�C pendant deux heures
avec 0.5 µM de calcéine AM puis rincées et incubées à 37�C pendant 30 minutes. Les sphéroïdes
ont été observées dans des plaques 4 puits. Le FRAP a été réalisé sur des régions d’intérêt de
50 µm de diamètre dans des zones confluentes pour les cultures 2D et sur des bords proliférants
pour les sphéroïdes. Pour ce faire, un microscope confocal à balayage LASER constitué d’un
microscope inversé équipé d’une source LASER argon émettant à 488 nm a été utilisé.

Le signal d’intensité de fluorescence a été mesuré entre 500 et 560 nm (par le biais d’un filtre
passe-bande d’émission) avec un objectif 10X (0.3 NA à sec). La puissance de sortie du LASER a
été ajustée pour une période de pré-blanchiment de 30 secondes puis répétée 15 fois afin d’obtenir
un photoblanchiment suffisant pour pouvoir observer un recouvrement de la fluorescence sans
pour autant causer de dommage visible. Les mesures de FRAP ont été réalisées pendant 900
secondes avec une prise d’images toutes les 15 secondes.
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(a) (b)

Figure 2.2 – (a) Image de fluorescence par microscopie confocale d’une section de sphéroïde
(5 µm d’épaisseur) de cellules KB chargée avec 0.5 µM de calcéine AM et (b) observation ma-
croscopique d’une sphéroïde entière de FaDu

2.3 Caractérisation du Gap-FRAP fondée sur l’analyse d’un mo-
dèle boîte noire

Dans ce paragraphe, une approche de modélisation basée sur les données du phénomène de
Gap-FRAP est proposée. Elle comprend la planification d’expériences in vitro, le traitement
d’images et de données, de la sélection de structure de modèle, de l’estimation de paramètres et
pour finir une analyse statistique des résultats, comme décrit à la Figure 2.3.

2.3.1 Traitement des données

Comme montré à la Figure 2.4, la variable d’entrée u(t) a été choisie comme étant un signal
échelon déclenché par la fin de la phase de photoblanchiment (il s’agit d’un signal binaire com-
plémentaire du signal LASER utilisé pour le photoblanchiment de la zone ROI). Elle décrit la
période pendant laquelle le FRAP se produit, il s’agit d’une variable tout-ou-rien.

Pour chaque expérience, une zone de référence a été choisie en bordure du champs du mi-
croscope afin de prendre en compte la photodégradation induite par les acquisitions d’images
successives ainsi que l’élimination naturelle du fluorophore. L’intensité de fluorescence moyenne
est mesurée dans cette zone et est considérée comme le signal de référence yREF (t). Puisque
cette zone référence n’est pas affectée par le blanchiment LASER, le rapport décrit par (2.1)
nous permet de corriger le signal afin d’éliminer les changements parasites dans l’intensité de
fluorescence, dus principalement au photoblanchiment induit par l’exposition du champs entier
à la source lumineuse d’excitation, [154].

y(t) =
yROI(t)� yROI(0+)

yREF (t)
(2.1)

où y(t) correspond à la valeur moyenne et normalisée de l’intensité de fluorescence dans la région
d’intérêt et yROI(t) est l’intensité de fluorescence moyenne à l’intérieur du ROI. L’arguments 0+
définit l’instant juste après la phase de photoblanchiment.
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Figure 2.3 – Processus de discrimination, de l’expérimentation in vitro aux résultats finaux

Modèle 
boîte noire

0

FRAP
Photo-

blanchiment

t 0 t

ENTRÉE SORTIE

u(t) y(t)

Figure 2.4 – Description entrée/sortie du phénomène de Gap-FRAP

2.3.2 Sélection de la structure de modèle

L’approche à temps continu (TC) a été choisie pour des raisons pratiques. En effet, avec
un modèle à TC, les paramètres estimés sont indépendants de la période d’échantillonnage,
la méthode est donc reproductible sur différents jeux de données et les estimés seront donc
comparables. Comme dans l’application précédente, nous avons utilisé la méthode SRIVC pour
identifier notre modèle comportemental.

L’algorithme SRIVC fournit des modèles à erreur de sortie (OE) qui sont en fait des fonctions
de transfert. Les paramètres nb et nf définissent respectivement les ordres du numérateur et du
dénominateur tels que :

y(t) =
B(p)

F (p)
u(t) (2.2)
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avec

B(p) = b0p
nb + b1p

nb�1 + · · ·+ bnb
,

F (p) = pnf + f1p
nf�1 + · · ·+ fnf

.

Nous supposons que le signal d’entrée {u(t), t1 < t < tN} est appliqué au système et la sortie
y(t) est échantillonnée aux instants discrets t1, · · · , tN , ces instants ne sont pas nécessairement
uniformes. Les signaux échantillonnés sont notés {u(tk); y(tk)}.

Afin d’obtenir des résultats d’estimation de qualité, il est vital d’également considérer l’inévi-
table erreur affectant le signal de sortie mesuré. Ainsi, y(tk) est supposé corrompu par un bruit
de mesure discret et additif e(tk) :

ym(tk) = y(tk) + e(tk). (2.3)

La boîte à outil CONTSID propose une fonction (srivcstruc) qui aide à identifier une
structure de modèle la plus parcimonieuse (optimiser l’adéquation aux données en minimisant le
nombre de paramètres). Nous avons exécuté cet algorithme sur chaque jeux de données, laissant
ainsi la fonction nous retourner la valeur des ordres du dénominateur adaptée à nos exigences
(ordres compris en 1 et 5). Le critère à minimiser et utilisé pour trouver la meilleure structure
de modèle était le critère d’information de Young (Young’s Information Criterion, YIC) [155],
qui se trouve être, grâce à la façon dont il est calculé, le meilleur critère pour une identification
par SRIVC (i.e. : il prend en compte la capacité du modèle à reproduire les données ainsi que la
pertinence de ses paramètres). Une partie des résultats est présentée dans le tableau 2.1.

Table 2.1 – Un exemple de sélection de structure suivant le critère d’information de Young
(YIC)

Culture KB FaDu
nb nf YIC nb nf YIC

Mono.

0 1 �8.9 0 1 �4.5
0 2 �4.1 0 2 �5.3
0 3 �8.5 0 3 �7.2
0 4 �0.4 0 4 �11.2
0 5 �3.1 0 5 �11.1

Sphéro.

0 1 �8.8 0 1 �2.8
0 2 �3.8 0 2 �1.4
0 3 �2.2 0 3 �0.5
0 4 �1.5 0 5 3.0
0 5 �0.9 0 4 12.2

Dans cet exemple, la structure choisie est celle pour laquelle le critère de Young est minimal
(cellules du tableau colorées). Le même processus a été appliqué sur chaque jeu de données
et dans la majorité des cas, un premier ordre a été déterminé comme optimal (i.e. nb = 0 et
nf = 1). Notons qu’il arrive parfois que la structure de modèle préconisée, pour les données issues
de FaDu, ne soit pas un premier ordre. En effet, le rapport signal-sur-bruit étant parfois trop
faible sur ces jeux de données (FaDu étant la lignée contrôle qui n’exprime par de connexines,
i.e. signal de FRAP très faible), l’algorithme de sélection devient alors moins efficace. Dans ces
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cas particuliers et puisqu’ils sont minoritaires, une structure de modèle du premier ordre a tout
de même été choisie, favorisant ainsi la contrainte de parcimonie.

2.3.3 Estimation paramétrique

À partir de la structure de modèle sélectionnée précédemment, la fonction de transfert à TC
est un modèle OE de la forme :

(
y(t) = b0

p+f1
u(t) = k

Tp+1u(t)

ym(tk) = y(tk) + e(tk)
(2.4)

où ym(tk) est l’intensité de fluorescence moyenne mesurée qui est supposée corrompue par une
séquence discrète et blanche e(tk), de moyenne nulle et de variance �2. y(tk) correspond aux
valeurs de y(t) aux instants tk. k = b0

f1
est le gain statique de la fonction de transfert, T = 1

f1
en

est sa constante de temps et p est l’opérateur différentiel tel que pn · x(t) = dnx(t)
dtn .

2.3.4 Résultats d’estimation

Le modèle paramétrique, décrit par (2.4), a été implémenté dans Matlab. Les signaux norma-
lisés présentés par (2.1) ont été utilisés pour indentifier ce modèle. La méthode d’identification
choisie était basée sur la méthode de la variable instrumentale raffinée et simplifiée à temps
continu (SRIVC) [156] disponible dans la boîte à outil CONTSID pour Matlab.

L’algorithme retourne deux paramètres pour chaque jeu de données dont les résultats sont
présentés dans le tableau 2.3 ainsi qu’à la Figure 2.6. Il estime également la matrice de covariance
des paramètres. Cette matrice peut permettre de définir les écarts-types de chaque paramètre si
les hypothèses de blancheur sur les résidus sont vérifiées, [91]. C’est le cas dans cette étude (le
même test qu’au chapitre précédent a été réalisé, et un exemple des résultats est présenté à la
Figure 2.5). Ainsi les écarts-types �✓, présentés au tableau 2.3, proviennent directement de cette
matrice de covariance.

Un exemple de sorties simulées est présenté à la Figure 2.7.

2.3.5 Tests d’hypothèses statistiques

Afin d’évaluer les différences statistiques entre KB et FaDu en culture monocouhe ou sphé-
roïde, un test de Student 21 a été réalisé sur les moyennes des paramètres estimés. Les résultats
correspondants aux hypothèses suivantes sont présentés dans le tableau 2.2 :

– H01 : il n’y a pas de différence statistique entre les estimés provenant d’expériences en
monocouche et en sphéroïde ;

– H02 : il n’y a pas de différence statistique entre les estimés provenant d’expériences sur
FaDu et KB en monocouche ;

– H03 : il n’y a pas de différence statistique entre les estimés provenant d’expériences sur
FaDu et KB en sphéroïde.

2.4 Discussion

Les tableaux 2.2 et 2.3 confirment l’expression de connexines (responsables du phénomène de
GJIC) dans les cellules KB. En effet, le gain static k est plus grand pour KB que pour les cellules

21. Le test de Student est un test paramétrique qui permet, entre autres choses, de comparer les moyennes de
deux échantillons statistiques (on parle alors de test de conformité).
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Figure 2.5 – Exemple de résultat du test de blancheur : (a) la fonction d’autocorrelation à
l’intérieur d’un intervalle de confiance à 99 % pour KB et en (b) celle pour FaDu

Table 2.2 – Test de student sur les paramètres estimés

Hypothèses nulles Résultats du test p-valeurs
H01 Ne peut être rejetée 0.42
H02 Rejetée 0.006
H03 Rejetée 0.005
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Figure 2.6 – Distribution statistique des estimés
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Table 2.3 – Estimés et leurs incertitudes

Culture Exp. KB
b̂0 �b0 CVb0(%) f̂1 �f1 CVf1(%)

Mono.

1 5.7⇥ 10�4 2.3⇥ 10�5 3.9 2.1⇥ 10�3 1.6⇥ 10�4 7.7
2 6.0⇥ 10�4 3.8⇥ 10�5 6.3 6.9⇥ 10�3 5.1⇥ 10�4 7.4
3 1.3⇥ 10�3 9.2⇥ 10�5 6.8 4.0⇥ 10�3 3.8⇥ 10�4 9.4
4 9.1⇥ 10�4 4.1⇥ 10�5 4.6 5.0⇥ 10�3 2.9⇥ 10�4 5.8
5 5.1⇥ 10�4 2.8⇥ 10�5 5.4 5.1⇥ 10�3 3.5⇥ 10�4 6.8
6 5.4⇥ 10�4 2.5⇥ 10�5 4.5 2.7⇥ 10�3 2.0⇥ 10�4 7.6
7 7.3⇥ 10�4 4.1⇥ 10�5 5.6 5.1⇥ 10�3 3.6⇥ 10�4 7.2

Sphéro.

1 1.1⇥ 10�3 4.7⇥ 10�5 4.4 4.8⇥ 10�3 2.7⇥ 10�4 5.7
2 6.2⇥ 10�4 3.0⇥ 10�5 4.8 4.6⇥ 10�3 2.9⇥ 10�4 6.3
3 5.2⇥ 10�4 1.6⇥ 10�5 3.0 2.7⇥ 10�3 1.4⇥ 10�4 5.0
4 9.6⇥ 10�4 4.5⇥ 10�5 4.7 3.6⇥ 10�3 2.5⇥ 10�4 6.8
5 6.5⇥ 10�4 4.1⇥ 10�5 6.4 6.2⇥ 10�3 4.7⇥ 10�4 7.6
6 5.5⇥ 10�4 5.2⇥ 10�5 9.3 8.3⇥ 10�3 8.7⇥ 10�4 10.5

Culture Exp. FaDu
b̂0 �b0 CVb0(%) f̂1 �f1 CVf1(%)

Mono.

1 �1.3⇥ 10�3 4.3⇥ 10�4 42.7 3.2⇥ 10�2 1.4⇥ 10�2 43.7
2 �5.2⇥ 10�3 2.3⇥ 10�5 44.7 3.5⇥ 10�3 2.3⇥ 10�3 64.9
3 �1.1⇥ 10�4 3.0⇥ 10�5 25.9 4.6⇥ 10�3 1.6⇥ 10�3 33.7
4 2.5⇥ 10�5 1.2⇥ 10�5 47.0 6.6⇥ 10�4 1.5⇥ 10�3 230.5
5 �2.4⇥ 10�5 2.9⇥ 10�5 120.2 4.0⇥ 10�3 6.7⇥ 10�3 164.7
6 3.4⇥ 10�5 4.3⇥ 10�5 125.7 1.6⇥ 10�3 4.8⇥ 10�3 290.7

Sphéro.

1 3.5⇥ 10�4 1.2⇥ 10�4 34.5 1.6⇥ 10�2 5.8⇥ 10�3 36.4
2 8.3⇥ 10�5 2.3⇥ 10�5 27.5 2.7⇥ 10�3 1.2⇥ 10�3 45.9
3 �3.4⇥ 10�5 1.1⇥ 10�4 317.6 3.4⇥ 10�3 1.6⇥ 10�2 467.0
4 �8.5⇥ 10�6 4.3⇥ 10�4 5.0⇥ 103 1.4⇥ 10�2 5.2⇥ 10�1 3.8⇥ 103

5 �2.5⇥ 10�5 1.3⇥ 10�4 499.7 1.5⇥ 10�2 7.9⇥ 10�2 522.6

FaDu, indiquant un meilleur taux de recouvrement de fluorescence. Ces résultats montrent que
KB possède une meilleure fonctionnalité liée aux jonctions Gap que FaDu. Cela étant, aucune
différence significative ne semble être notable entre les cultures monocouches et sphéroïdes. En
d’autres termes, cela tend à indiquer que les couches inférieures de cellules ajoutent une contri-
bution négligeable au processus de recouvrement de fluorescence dans un modèle multicellulaire
3D comme la sphéroïde.

Le tracé de la distribution des estimés de la constante de temps montre un étalement plus
prononcé pour FaDu (Figure 2.6), la valeur moyenne étant approximativement équivalente pour
les deux lignées cellulaires. Cette incertitude peut être expliquée par le faible niveau du signal
correspondant à la lignée FaDu et donc par un rapport signal à bruit faible.
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Figure 2.7 – Exemples de sorties simulées pour KB (à gauche) et FaDu (à droite), chacune
accompagnée du tracé de leurs résidus

2.5 Conclusions et perspectives

L’objectif de cette étude était d’évaluer la capacité d’une nouvelle approche de modélisation
pour détecter les différences de fonctionnalité des canaux de communication intercellulaire par
jonction Gap de deux lignées de cellules cancéreuses. L’approche de modélisation boîte noire à
temps continu proposée a prouvé son efficacité à fournir une structure de modèle simple de la
dynamique de Gap-FRAP, avec seulement deux paramètres à estimer à partir de données in
vitro.

Les résultats d’estimation montrent des différences significatives entre les gains statiques des
fonctions de transfert pour les deux lignées testées. Le gain statique de la lignée KB est plus
grand que pour la lignée FaDu, ce qui confirme le recouvrement de fluorescence plus important
pour KB. Nous observons également que l’estimation de la constante de temps est beaucoup
plus incertaine pour FaDu, et ce quelque soit le type de culture utilisé (2D vs 3D) pendant les
expérimentations in vitro. Par conséquent, la culture en monocouche (2D) devrait être l’option
la plus intéressante puisqu’elle simplifie considérablement le protocole expérimental.

En conclusion, cette étude illustre une nouvelle application des techniques d’identification
dans le but de caractériser rapidement les performances de biomarqueurs de diagnostique. Il est
également mis en avant, dans cette application au Gap-FRAP, la capacité des modèles compor-
tementaux à fournir des résultats équivalents aux techniques courantes basées sur des modèles
physiques plus complexes.

Par conséquent, en accord avec le principe de parcimonie, une approche d’identification de
systèmes devrait être préférée pour ce genre d’application puisqu’elle requiert moins d’hypothèses.
De futures expériences devraient montrer si oui ou non cette approche basée sur un modèle est
toujours valide pour discriminer les cellules saines et cancéreuses dans un contexte in vivo.
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Premiers travaux sur la modélisation
du phénomène d’angiogénèse tumorale
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3.1 Introduction

L’angiogenèse est un phénomène normal et nécessaire qui intervient à de nombreux niveaux
au cours du cycle de la vie. Il est notamment impliqué dans le développement des tissus ou
encore lors de la cicatrisation. Ce phénomène consiste en la formation de nouveaux vaisseaux
sanguins à partir d’autres préexistants. Cependant, il est également impliqué dans le dévelop-
pement cancéreux des tumeurs. En effet, lorsqu’une tumeur se déclare, si sa taille ne dépasse
pas 2 à 3 mm2, elle peut se nourrir en nutriments et en oxygène par simple diffusion. Au-delà
de 3 mm2 environ, pour poursuivre leur croissance, les cellules tumorales expriment des facteurs
pro-angiogéniques destinés à stimuler l’angiogenèse au bénéfice de la tumeur comme le VEGF
(Vascular Endothelial Growth Factor). Les cellules endothéliales formant les vaisseaux sanguins
sains adjacents en état quiescent (pas de division ni de migration) sortent de cet état lorsqu’elles
sont stimulées par VEGF. Ceci conduit à une cascade de réactions ayant pour conséquence la
formation d’un nouveau vaisseau sanguin en direction de l’origine du signal angiogénique. Les
vaisseaux sanguins tumoraux formés sont d’architecture aberrante, non stabilisés, perméables et
tortueux. De plus, l’irrigation de la tumeur n’est pas optimale, ce qui crée, entre autres, des zones
d’hypoxie induisant une stimulation continue de l’angiogenèse. Le fait que le réseau vasculaire
tumoral soit aberrant peut conférer à la tumeur une capacité de résistance aux traitements de
chimiothérapie et de radiothérapie. En effet, l’absence d’une vascularisation optimale pourrait
empêcher la délivrance des médicaments à la tumeur, [157].
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Par ailleurs il a été démontré que la croissance tumorale était directement liée au dévelop-
pement néovasculaire, [158], et il a donc été conclu que l’inhibition de l’angiogenèse serait une
stratégie efficace pour aider au traitement des cancers, [159].

Notons qu’outre les thérapies anti-angiogéniques, les thérapies anti-cancéreuses, en règle gé-
nérale, ont également une action sur ce réseau vasculaire et sur son remodelage. L’objectif à long
terme de ces thérapies serait d’induire une régression et une destruction du réseau et par consé-
quent d’affamer la tumeur jusqu’à sa destruction complète. C’est d’ailleurs dans cette direction
que des progrès importants ont été fait ces dernières années, [160].

Cependant la mise au point d’une thérapeutique anti-cancéreuse efficace basée sur les théra-
pies anti-angiogéniques nécessite toujours de répondre à de nombreuses questions. La première
question indispensable qui fait l’objet de ce projet est de définir l’efficacité réelle des agents anti-
angiogéniques et des conséquences sur la croissance tumorale. D’autres questions fondamentales
dans le développement préclinique d’une molécule anti-cancéreuse peuvent alors être soulevées :

– comment peut-on obtenir les combinaisons thérapeutiques les plus efficaces en associant
des agents anti-angiogéniques, cytotoxiques (chimiothérapie), des thérapies par rayonne-
ment (radiothérapie ou thérapie photodynamique), et/ou d’autres agents thérapeutiques
(thérapies ciblées) ?

– comment sélectionner les tumeurs susceptibles de répondre le plus efficacement aux proto-
coles thérapeutiques ?

Partant de ces interrogations, la caractérisation des effets morphologiques, mais surtout fonc-
tionnels, induits sur le réseau vasculaire par des traitements anti-angiogéniques s’affiche comme
incontournable pour l’optimisation, l’identification et la prédiction de la réponse vasculaire et de
ses conséquences sur la croissance tumorale.

Dans cette optique, un protocole expérimental a été mis en place permettant d’observer le
développement du réseau sanguin tumoral jour après jour chez la souris, grâce à l’implantation
d’une fenêtre dorsale. Un traitement par agent anti-angiogénique est ensuite administré aux
souris. Des séquences d’images macroscopiques sont réalisées et traitées numériquement afin
d’extraire des grandeurs représentatives de l’évolution de la vascularisation tumorale. Les signaux
extraits, devraient par la suite permettre d’identifier un modèle du phénomène angiogénique
tumoral ainsi que les effets du bevacizumab (molécule anti-angiogénique de référence pour cette
étude) sur celui-ci.

3.2 Méthode d’étude in vivo de l’angiogenèse

L’évaluation in vivo est une étape incontournable pour la compréhension du processus angio-
génique et des réponses à différentes thérapies. L’imagerie de l’angiogenèse tumorale in vivo dans
un modèle de chambre dorsale de visualisation chez la souris nude adulte permet de visualiser
la formation et le remodelage de vaisseaux sanguins dans une tumeur. Il permet également de
déterminer si les vaisseaux sanguins nouvellement formés dans cette tumeur sont fonctionnels et
s’ils peuvent contribuer à l’oxygénation des tissus [161].

Ce modèle de chambre dorsale se compose d’un système de deux plaques de titanium se
positionnant de part et d’autre d’un pli cutané formé par la peau du dos de la souris. Ce pli,
ainsi pris en sandwich entre les deux plaques, y est maintenu immobile. Ces plaques possèdent
chacune une ouverture centrale circulaire, d’un diamètre de 10 mm laissant apparaître chaque
pan du pli cutané. En face de l’une des deux ouvertures, la peau d’un seul pan du pli est
disséquée et ôtée, puis l’ouverture de la plaque est recouverte hermétiquement d’une lamelle de
verre laissant la possibilité de visualiser en dessous les vaisseaux sanguins de l’autre pan du pli
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cutané. Dans la chambre de visualisation ainsi créée, il est possible après avoir retiré la lamelle
de verre, d’implanter des cellules tumorales ou des greffes de tumeur.

Le principal avantage de ce modèle est que ces chambres permettent des observations répétées
(quotidiennes) du réseau vasculaire et de la tumeur par microscopie intravitale in vivo sur une
période de 4-5 semaines, [162]. Cette méthode est illustrée à la Figure 3.1.

Figure 3.1 – Chambre dorsale posée sur une souris nude

3.2.1 Expérimentation

Les protocoles expérimentaux mis en œuvre ont été choisis et adaptés de telle sorte que les
souffrances et l’inconfort de l’animal soient minimisés. Les tumeurs utilisées étant des tumeurs
humaines (modèle de glioblastome U87), nous travaillons avec des souris immunodéprimées afin
de limiter le rejet de greffe. Les expérimentations sont effectuées sur des souris nude (nu/nu)
femelles âgées de 6 à 12 semaines pesant de 25 à 30 g et provenant de l’Elevage Janvier, Le
Genest St Isle, France.

Après anesthésie réalisée avec un mélange composé de Xylazine (Rompun 2 %, Bayer Health
Care, Puteaux, France) et de Kétamine (Imalgène 500, Merial, Lyon, France), le fragment tumoral
est déposé directement sur le réseau vasculaire visualisé dans l’ouverture de la chambre dorsale
un à deux jours après sa pose, ce, pour chaque souris.

Les prises de vue sont faites 3 à 6 fois par semaine. La souris est anesthésiée puis déposée
sur la plate-forme d’observation du microscope Nikon AZ100 (Nikon, Champigny sur Marne,
France). A chaque visualisation du réseau vasculaire des images sont acquises. L’évolution du
réseau vasculaire est suivie pendant 35 jours maximum, J0 étant le jour de la pose des fragments
tumoraux. Le réseau vasculaire est observé en lumière transmise avec le filtre FITC (Fluorescein
isothiocyanate) qui permet d’augmenter le contraste entre les vaisseaux et la peau. La profondeur
de champ observée avec le microscope étant faible du fait de l’épaisseur de la tumeur, seuls
les vaisseaux superficiels de la tumeur sont visualisés. Lorsque le réseau vasculaire tumoral est
complet, c’est-à-dire que toute la partie visible de la tumeur est vascularisée, les souris sont
divisées en deux lots : un lot traité et un lot contrôle. Le lot traité est injecté quotidiennement avec
du bevacizumab (Avastin, 10 mg/kg) par voie intra-péritonéale. Les prises de vue se poursuivent
sur les deux lots jusqu’à J35. Le déroulement de l’expérience est schématisé à la Figure 3.2.

107



Chapitre 3. Premiers travaux sur la modélisation du phénomène d’angiogénèse tumorale

0 1 12-15 35

Jours

Mise en place de la 
fenêtre dorsale

Implantation de 
fragments tumoraux

Début traitement 
par Avastin

Sacrifice de la 
souris

Prises de vue

Figure 3.2 – Déroulement des expérimentations in vivo

3.3 Traitement des images

D’un point de vue biologique, il est admit qu’un réseau vasculaire peut être caractérisé par des
attributs comme la longueur entre ses ramifications, la qualité de l’irrigation, la densité cellulaire.
Il y a cependant un manque de connaissance en ce qui concerne les caractéristiques permettant
une bonne compréhension de l’évolution réseau vasculaire tumoral, [163]. Cette connaissance
est importante pour juger de l’efficacité d’agents anti-angiogéniques. Idéalement, l’analyse de
l’angiogenèse doit être robuste, reproductible et le plus possible automatisée. Les paramètres de
caractérisation et d’évaluation doivent être multiples et directement reliés aux résultats obser-
vables en situation préclinique et clinique [164]. Afin de garantir ces contraintes une segmentation
automatique des images devient nécessaire si l’on souhaite rechercher des grandeurs globales et
locales exploitables du réseau vasculaire et de la tumeur à partir des séquences d’images.

L’implémentation d’une méthode de segmentation automatique présente donc plusieurs avan-
tages :

– des mesures plus fiables (les résultats sont quantitatifs avec des incertitudes acceptables) ;
– une reproductibilité améliorée comparée à des mesures à l’œil nu ;
– le traitement de grands lots d’images en un temps réduit ;
– l’accès à des grandeurs physiques rarement exploitées car compliquées à extraire manuel-

lement.

3.3.1 Segmentation

Régions d’intérêt

Techniquement, il est difficile de détecter informatiquement une structure peu discernable
à l’œil nu. Comme montré à la Figure 3.3, les contours de la tumeur sont très diffus (manque
de contraste). Par conséquent, pour notre étude exploratoire actuelle, seule une segmentation
manuelle des tumeurs à été réalisée par les experts biologistes afin de définir les régions d’intérêt
(ROI). Dans une prochaine optique d’automatisation complète du procédé, une étape de classi-
fication (par exemple) pourrait être intégrée afin de discerner la tumeur du tissu sain adjacent.

Réseau vasculaire

À l’intérieur des ROI définis précédemment il a fallu définir, pour chaque pixel, son apparte-
nance soit à un vaisseau, soit au tissu tumoral. Compte tenu du type de structures recherchées
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Figure 3.3 – Exemple d’observation macroscopique à travers la fenêtre dorsale. On y distingue
la tumeur plus claire au centre ainsi que le réseau vasculaire qui la parcourt

(filaires et très contrastées par rapport au fond de l’image, i.e. de fréquence plus élevée), la pre-
mière étape choisie a été de détecter le background (tissu tumoral) et de le soustraire ensuite à
l’image. Deux filtres de Savitzky-Golay d’ordre 1 (un horizontal, l’autre vertical) ont été utilisés
dans ce but. Le but de ce filtre est de trouver, à travers une fenêtre glissante paramétrable, un
polynôme d’ordre 1 qui interpole au mieux les données (ce, au sens des moindres carrés), ici les
lignes et les colonnes des images. L’image représentant le background est définie comme étant le
maximum des deux sorties du filtre (horizontale et verticale). Une partie d’une ligne d’une image
est présentée à la Figure 3.4 afin d’illustrer le résultat obtenu.

Le background est ensuite soustrait à la région d’intérêt d’origine afin de n’obtenir que les
vaisseaux sanguins. Un calibrage des structures restantes est ensuite pratiqué afin de ne garder
que les formes ressemblant à des lignes, c’est-à-dire qui possèdent :

– un nombre minimum de pixels consécutifs par ligne et par colonne ;
– une intensité minimum ;
– une taille, toutes directions confondues, minimale.

Ces paramètres ont été choisis de manière empirique et dépendent de la taille des éléments
recherchés. Ils ont été testés sur une première séquence d’images avant d’être validés sur une
seconde. Un exemple de segmentation finale est présenté à la Figure 3.5.

Squelettisation

L’étape de squelettisation permet de simplifier l’image afin de faciliter l’application d’al-
gorithmes de détection et de quantification. Il s’agit d’affiner toutes les structures (vaisseaux
sanguins) jusqu’à l’obtention de lignes de largeur unitaire. La fonction bwmorph, issue de la boîte
à outil pour Matlab Image Processing, a été utilisée et un exemple de résultat obtenu est présenté
à la Figure 3.6. L’image ainsi squelettisée peut ensuite être utilisée pour avoir accès à différentes
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Figure 3.4 – Exemple d’application du filtre de Savitzky-Golay sur la 500ème ligne d’une image

Figure 3.5 – Résultat de la segmentation avec en blanc les vaisseaux sanguins détectés dans la
tumeur (région d’intérêt)
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Figure 3.6 – Résultat de la squelettisation

grandeurs supposées représentatives de l’activité angiogénique au sein d’une tumeur.

3.3.2 Grandeurs observées

L’accès à des grandeurs caractéristiques de l’évolution du réseau vasculaire tumoral est la clé
qui permettra d’identifier un modèle du phénomène d’angiogenèse. Ces grandeurs, ou signaux,
doivent être mesurables à partir de séquences d’images 2D issues d’expérimentations in vivo,
définissant ainsi leur caractère dynamique et biologiquement pertinents. La segmentation auto-
matique de ces séquences d’images nous permet d’observer plusieurs choses au cours du temps :

– la surface occupée par la tumeur ;
– la surface des cellules endothéliales (vaisseaux sanguins) ;
– la densité vasculaire (rapport entre les surfaces de tumeur et des vaisseaux) ;
– le nombre d’embranchements formés par les vaisseaux ;
– leur nombre de bourgeons (vaisseaux de petite longueur nouvellement créés) ;
– la longueur totale du réseau ;
– etc.

La Figure 3.7 présente plusieurs grandeurs observables à partir des séquences d’images segmen-
tées. Ces signaux dynamiques devront par la suite permettre de définir un modèle de l’angiogenèse
et de la réponse vasculaire aux traitements anti-cancéreux.

3.4 Modélisation du phénomène d’angiogenèse

Une analyse bibliographique poussée a été réalisée au laboratoire sur 24 articles scientifiques
de 1988 à 2012, [165]. Cette analyse, dont les résultats sont résumés à la table 3.1, montre
clairement qu’il n’y a jamais eu de modélisation comportementale du phénomène d’angiogenèse.
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Figure 3.7 – Exemples de signaux moyens (ainsi que leurs écarts types) pouvant être extraits
des séquences d’images (7 souris traitées, 9 souris contrôles)

Cette étude met également en exergue le manque de validation in vivo des modèles.

Table 3.1 – Classification des modèles d’angiogenèse de la littérature

Structure Pourcentage
Équations aux dérivées partielles 46 %
Équations aux dérivées ordinaires 42 %

Autre 12 %

Validation Pourcentage
Aucune 71 %

Qualitative 21 %
Quantitative 8 %

Les modèles d’angiogenèse existants sont pour la plupart basés sur des modèles théoriques et
requièrent donc des données biologiques (e.g. le volume tumoral, le volume endothélial, etc.) qui
sont souvent inaccessibles à partir des données d’imagerie, comme par exemple le modèle (3.1)
issu de [166] :

8
><

>:

V̇ (t) = ��1V ln( VK )

K̇(t) = bV � dV 2/3K � eKg

g(t) =
R t
0 c(t

0)e��3(t�t0)dt0
(3.1)

où V (t) est le volume de la tumeur, K(t) le volume endothélial et g(t) la concentration de la
molécule thérapeutique.

Par conséquent, les modèles exacts issus de la littérature ne peuvent être utilisés puisque
les données nécessaires à leur identification ne sont pas directement disponibles. Néanmoins,
ils peuvent inspirer le choix d’une structure de modèle dans une démarche de type boîte grise.
Ce genre de modèle aurait les mêmes capacités de prédiction mais serait construit à partir de
données in vivo disponibles.
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3.5 Perspectives d’identification

Dans le contexte décrit précédemment, le problème posé est celui de l’identification du com-
portement de cohortes d’individus (groupes de systèmes) à partir de plusieurs courtes séries
(moins de 30 points) de données.

On peut imaginer sans originalité appliquer les techniques d’identification de systèmes aux
données de chaque individus mais cette approche possède un ratio du nombre de paramètres à
estimer sur le nombre de données mesurées qui n’est pas favorable à une précision acceptable sur
les estimés.

Une approche alternative vise non pas à estimer les modèles individuels mais les ensembles
de valeurs de paramètres pour lesquels les réponses des modèles appartiennent à des intervalles
définis par l’utilisateur.

Dans [72], un modèle ensembliste obtenu grâce à des techniques d’analyse par intervalles
fut appliqué à un problème de pharmacocinétique de médicament avec très peu de données (5
instants de mesure) et la présence d’incertitudes temporelles. Cette méthode a donné de bons
résultats mais suppose la présence d’erreurs bornées sur les observations. Cette hypothèse est
quasi-impossible à vérifier en pratique.

Plus récemment dans [167], nous avons utilisé une autre méthode d’estimation issue de la
communauté statisticienne et appliquée aux systèmes dynamiques. Il s’agit de l’identification de
modèles à effets mixtes.

Dans ce cas d’étude, notre projet est de tester une approche d’identification en deux étapes :
1. sélectionner une structure en utilisant des critères d’information comme AIC (Akaike In-

formation Criterion), BIC (Bayesian Information Criterion) ou YIC (Young’s Information
Criterion) fournis par exemple par la boîte à outils CONTSID ;

2. estimer des paramètres du modèle à effets aléatoires suivant :

yj(ti) = M(ti, ✓j , u) + ej(ti) (3.2)

où M est la structure identifiée à l’étape 1, i est l’indice de l’instant d’observation, j est l’indice
de l’individu (souris ici) dans la cohorte, ej(ti) ⇠ N (0,�2) est l’erreur aléatoire de sortie. Pour
décrire la variabilité inter-individus, les paramètres individuels ✓j sont représentés par des effets
aléatoires :

✓j = �+ ⌘i (3.3)

où � est un vecteur inconnu composé des valeurs moyennes de ✓j et ⌘i ⇠ N (0,!) représente la
variation aléatoire entre les individus de la même cohorte. Le vecteur � et la matrice de variance-
covariance ! correspondent aux hyper-paramètres du modèle et ce sont eux que l’on cherche à
estimer à partir des données de cohorte.

Dans un futur proche, nous souhaitons évaluer l’outil Monolix (une boîte à outil de Mat-
lab, [168]) sur ce type de données pour prédire les réponses et si possible déterminer les doses de
médicament permettant d’optimiser les réponses thérapeutiques.
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Conclusion de la seconde partie

Cette partie est consacrée à la présentation de différents travaux de modélisation et d’iden-
tification de systèmes biologiques à partir de séquences d’images. Ils ont tous la particularité
d’appliquer une démarche classique d’identification à temps continu dans le but de répondre,
in fine, à une question d’ordre biologique. L’application de notre champs disciplinaire à ces in-
terrogations a permis de fournir des réponses fiables par le biais de solutions reproductibles et
justifiables.

Dans le premier cas d’étude nous avons fourni une solution d’analyse comparative fondée sur
un modèle comportemental des caractéristiques pharmacocinétiques de nanoparticules dédiées
au traitement des cancers. Les paramètres du modèle à temps continu sélectionné permettent
d’analyser trois phénomènes : l’incorporation, l’élimination et le stockage résiduel. Une procédure
fut également proposée pour économiser judicieusement le temps opératoire de l’imagerie IRM.

Pour le second cas, le modèle proposé montre un intérêt pratique pour répondre à une question
finale liée au diagnostic de lignées cellulaires, comparativement à des modèles EDP traditionnel-
lement utilisés mais plus difficiles à mettre en oeuvre.

Enfin, la troisième et dernière contribution résume les premiers travaux exploratoires sur ce
que peuvent apporter les techniques d’identification à l’étude de la croissance tumorale, du déve-
loppement angiogénique à leur interaction dynamique et de l’effet d’un traitement anti-cancers
sur ceux-ci. Il est admis que certaines thérapies contre le cancer, et plus particulièrement celles
dites anti-angiogeniques, ont un effet sur le réseau vasculaire tumoral et sur son remodelage,
l’objectif final étant de réduire l’apport en nutriments dans la tumeur et donc de l’affamer. Ce-
pendant, l’efficacité réelle de ces thérapies anti-angiogéniques sur la croissance tumorale n’est
pas vraiment définie. Les premiers travaux présentés dans cette thèse ouvrent donc la voie d’une
étude qui devrait permettre de statuer sur leur pouvoir thérapeutique. Une étude bibliographique
nous a permis de nous orienter vers la conception d’une structure de modèle à effets aléatoires à
identifier à partir de l’ensemble des jeux de données.

Dans tous ces problèmes, le traitement d’images requis était exclusivement une application
de segmentation. Selon les applications considérées, il peut être préférable de sous- ou surestimer
l’efficacité de cette segmentation (présence de faux pixels positifs ou négatifs). La conséquence
directe sur l’identification est la présence dans la partie stochastique du modèle d’une erreur
aléatoire à moyenne non nulle, paramètre supplémentaire à intégrer dans la phase d’estimation.
Cette amélioration pourra être appliquée dans les prochaines études.
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Conclusions générales et perspectives

Les travaux présentés dans cette thèse s’inscrivent tous dans le cadre de la Biologie Inté-
grative où les techniques et méthodes d’identification de systèmes sont appliquées au domaine
biologique pour caractériser, prédire et contrôler des phénomènes biologiques tous liés au cancer.
Le travail de recherche réalisé est d’une part technologique (partie 1) et appliqué (partie 2).

Tout d’abord, la seconde partie de cette thèse s’intéresse au thème de l’identification de
systèmes biologiques à partir de séquences d’images. Cette partie avait un double objectif :

– le développement de nouvelles applications en biologie des techniques d’identification de
systèmes dynamiques ;

– l’investigation sur des problèmes spécifiques concernant le traitement d’images pour l’iden-
tification de systèmes.

Dans ce but, notre approche fut d’examiner ces deux questions au travers de trois applications
concrètes à trois échelles différentes en biologie : l’analyse pharmacocinétique in vivo de nano-
particules, la caractérisation de la fonctionnalité de jonctions intercellulaires et la prédiction des
effets anti-angiogéniques de traitements anti-cancéreux.

Dans les deux premiers cas, l’identification de systèmes par des méthodes d’estimation de
paramètres dédiées aux modèles à temps continu ont donné des résultats encourageants, souli-
gnant les avantages à intégrer ces approches dans les méthodes d’analyse pour les biologistes. Il
reste cependant des progrès à faire en particulier en matière d’introduction de connaissances a
priori sur les paramètres. En effet, une structure de modèle comportemental (boîte noire) permet
d’appliquer un ensemble d’outils et de méthodes qui ont fait leurs preuves, et qui permettent un
traitement standardisé. Cependant dans le cadre d’études biologiques, il est souvent nécessaire de
partir d’un modèle de connaissance (modèle physique). De fait, l’identification de ces structures
nécessite parfois de réaliser une représentation d’état, à partir de laquelle il convient généra-
lement de repasser ensuite au modèle de connaissance après identification, afin de pouvoir en
interpréter les paramètres. Or, pour un même comportement il existe une infinité de réalisations
possibles de la représentation d’état. Il est donc important de pouvoir retrouver un changement
de base capable de nous ramener systématiquement à une réalisation physique connue. Une solu-
tion consiste à utiliser des formes d’état canoniques comme proposé dans [169]. En perspéctive,
il serait intéressant d’évaluer la pertinence de ces solutions sur des problèmes biologiques réels.

Ces deux études ont fait l’objet de plusieurs communications scientifiques internationales [170–
173], dont une revue en cours de révision, [174], ainsi que plusieurs participations aux manifes-
tations des communautés d’automatique, d’identification et de biologie, [175–178].

Enfin, le dernier cas pose un problème qui reste à résoudre car il s’agit d’une question gé-
nérique en biologie : celle de l’identification avec une précision acceptable de la prédiction des
réponses thérapeutiques à partir de petits échantillons de données de cohortes (< 30 points de
mesure). Une perspective envisagée serait l’utilisation de modèles à effets aléatoires pour réduire
très sensiblement le ratio du nombre d’inconnues sur le nombre de données disponibles et ainsi
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améliorer potentiellement la précision sur les résultats.

Pour finir, la principale contribution de cette thèse concerne le développement d’un dispositif
innovant destiné à mieux contrôler l’efficacité et la reproductibilité des réponses de la thérapie
photodynamique présenté dans la première partie. Cette recherche technologique a nécessité de
vaincre plusieurs verrous, dont principalement la non-linéarité du phénomène de photoblanchi-
ment, la disponibilité partielle des mesures et la présence d’un photoblanchiment parasite causé
par le spectrofluorimètre. Les solutions mises en oeuvre couvrent l’ensemble de l’automatique : en
commençant par la modélisation, l’identifiabilité, l’identification, le développement d’un obser-
vateur d’état et celui d’un système de contrôle agissant par modulation de largeur des impulsions
de lumière. À cela s’ajoute, la conception et l’intégration d’une plateforme technologique opéra-
tionnelle. Les résultats in vitro ont validé la faisabilité de la solution développée. Une demande
de brevet est actuellement en phase d’analyse.

Les perspectives de cette thèse sont entièrement consacrées au développement de ce dispositif.
Plusieurs axes ont été retenus :

– la réalisation des essais in vivo pour tester l’efficacité et la reproductibilité du dispositif
par rapport à des protocoles classiques (illuminations continues et fractionnées) ;

– le développement d’un démonstrateur de taille réduite et portable ;
– l’intégration d’autres informations dans la boucle de retour pendant le traitement ;
– l’intégration de la partie logiciel dans un environnement Temps-Réel (au sens informatique

du terme cette fois).

Le contexte fortement interdisciplinaire de ces travaux, associé à mon immersion totale dans
le domaine de la biologie, m’auront évidemment permis d’acquérir de nouvelles compétences
relatives aux thérapies anti-cancers, mais également de sensibiliser les biologistes à la valeur
ajoutée que l’identification de systèmes pouvait offrir. De plus, ces différents problèmes d’identi-
fication sont autant de motivations pour le développement de collaboration aussi bien à l’intérieur
du CRAN, notamment avec le département CID (Contrôle, Identification et Diagnostic), qu’à
l’extérieur du laboratoire avec d’autres équipes nationales et internationales intéressées par les
problématiques en biologie.
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A

Représentation LPV-SS

Rappelons que le modèle de cinétique du photoblanchiment retenu peut s’écrire sous la forme
d’une représentation d’états (définie en Section 2.3.5) :

(
X(tk+1) = AX(tk) +BU(tk)

ym(tk) = CX(tk) +DU(tk) + v(tk)
(A.1)

Avec :

X(tk) =


xt(tk)
xp(tk)

�
U(tk) =

2

664

xt(tk)b(tk)
ut(tk)

ut(tk)b(tk)
up(tk)

3

775 (A.2)

Et où les matrices A, B, C et D sont construites de la façon suivante :

A =


�at1 0
0 �ap

�
B =


at1 � at2 bt1 bt2 � bt1 0

0 0 0 bp

�
(A.3)

C =
⇥
1 1

⇤
D =

⇥
0 0 0 0

⇤
(A.4)

avec [at1 , at2 , ap, bt1 , bt2 , bp] les paramètres des modèles ARX (2.13) et (2.14). b(tk) correspond à
la variable binaire de séquencement définie par (2.5). Enfin, v(tk) est un bruit blanc stationnaire.

A.1 Mise en forme LPV-SS

La représentation d’état précédente peut également être mise sous la forme du système LPV-
SS (Linear Parametrically Varying State Space model) suivant :

(
X(tk+1) = A(pk)X(tk) +B(pk)ULPV (tk)

ym(tk) = C(pk)X(tk) +D(pk)ULPV (tk) + v(tk)
(A.5)

Les matrices A(pk), B(pk), C(pk) et D(pk) étant paramétrées de la façon suivante :

A(pk) = A0 +
sX

q=1

Aqpk B(pk) = B0 +
sX

q=1

Bqpk (A.6)

C(pk) = C0 +
sX

q=1

Cqpk D(pk) = D0 +
sX

q=1

Dqpk (A.7)
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Annexe A. Représentation LPV-SS

Avec s = 1, pk = b(tk) et :

A0 =


�at1 0
0 �ap

�
A1 =


at1 � at2 0

0 0

�
(A.8)

B0 =


bt1 0
0 bp

�
B1 =


bt2 � bt1 0

0 bp

�
(A.9)

C0 =
⇥
1 1

⇤
C1 =

⇥
0 0

⇤
(A.10)

et où ULPV (tk) =
⇥
ut(tk) up(tk)

⇤T .

A.2 Identification des systèmes LPV

Différentes approches ont été développées ces dernières années concernant l’identification de
systèmes LPV. Bien que ce domaine soit prisé, il n’existe, à ce jour, que très peu de méthodes
facilement utilisables en pratique. Ces techniques sont, pour la plupart, exclusivement dédiées
aux cas discrets et sont caractérisées par le type de structure de modèle LPV utilisées (i.e. Input-
Output, State-Space, Orthogonal Basis Functions, etc.). Une synthèse des méthodes existantes
est très bien présentée dans [179].

Cependant, compte tenu de la structure de notre modèle et de l’allure de la variable de
séquencement pk = b(tk) 2 {0, 1}, une approche d’identification locale, comme décrite dans [180],
pourrait s’avérer efficace. Les paramètres du modèle pourraient être estimés pour différents points
de fonctionnement locaux dépendants de pk. Cette méthode fournie autant de modèles LTI
(Linear Time Invariant) que de points de fonctionnement qu’il restera enfin à interpoler de
manière adéquate.
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Résumé

Les travaux présentés dans ce manuscrit sont divisés en deux grandes parties, et abordent des applications
biologiques relatives au cancer et plus particulièrement à leur traitement. La première partie est consacrée
à une recherche technologique, dont l’objectif est le développement d’un dispositif innovant permettant de
contrôler plus efficacement la phase cytotoxique de la thérapie photodynamique. Cette thérapie contre le
cancer met en jeu trois éléments principaux : un agent photosensibilisant, de l’oxygène et de la lumière. La
solution proposée repose sur une stratégie d’asservissement d’un indicateur thérapeutique observable durant
le traitement : le photoblanchiment. Le système d’asservissement développé utilise un observateur d’état
qui a nécessité de résoudre en pratique des problèmes d’identifiabilité et d’identification d’un processus
non-linéaire. Il est implanté dans une plateforme pilote opérationnelle validée par des tests in vitro. Une
demande de brevet pour le dispositif développé est en cours. La seconde partie de cette thèse s’inscrit dans
le cadre d’une recherche appliquée, sur le thème de l’identification à temps continu de systèmes biologiques,
à partir de séquences d’images au travers de trois cas d’études aux échelles cellulaire, tissulaire et animale.
Une première étude est dédiée à la proposition d’un modèle à compartiments de la pharmacocinétique
intratumorale de nanoparticules multifonctionnelles dans des cerveaux de rats, ainsi qu’à son identification à
partir de séquences d’images IRM in vivo. La seconde traite de la modélisation, à partir de données d’imagerie
expérimentale de fluorescence, de la fonctionnalité des jonctions communicantes intercellulaires. L’objectif est
de discriminer deux types de cellules cancéreuses, grâce à leur dynamique de recouvrement de fluorescence.
Enfin, un troisième cas d’étude aborde le problème de l’identification d’une cohorte de systèmes à partir de
petits échantillons de données. Le contexte applicatif est l’étude de l’angiogenèse tumoral et de l’effet des
traitements anti-cancer sur le développement du réseau vasculaire.

Mots-clés: modélisation, identification, contrôle, thérapie photodynamique, système biologique

Abstract

The presented works are divided into two main parts and deal with biological applications to cancer,
and more specifically to their treatments. The first part is dedicated to a technological research, in which
a new device is designed and built to efficiently control the cytotoxic phase of photodynamic therapy. This
anti-cancer therapy involves three main compounds : a photosensitizer agent, oxygen and light. The proposed
solution relies on the control of an observable therapeutic indicator during the treatment : the photobleaching
phenomenon. The developed control system uses a state observer which required to solve practical identifia-
bility issues and the identification of a non-linear process. It has been implemented in a technical platform
and validated during in in vitro tests. A patent application for this device is currently under review. The
second section of this thesis deals with the applicability of continuous-time identification approaches to three
biological systems from image sequences recorded at cellular, tissue and animal scales. A first study exam-
ines how continuous-time system identification may be used to determine a pharmacokinetic compartmental
model of multifunctional nanoparticles within rat brain from in vivo MRI images. The second study deals
with the empirical modeling of the junctional intercellular communication functionalities. The purpose is to
discriminate two cancer cells types from their fluorescence recovery dynamics. Finally, a third study case
addresses the issue of identifying a systems cohort from small amount of data. The applied context is the
study of tumoral angiogenesis and the anti-cancer treatment effects on vascular network development.

Keywords: modeling, system identification, automatic control, photodynamic therapy, biological system
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