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AVANT PROPOS

Les progrés considérables de la spectroscopie électronique et des détecteurs matriciels a
transfert de charges (CCD) ont récemment marqué l'avancée des méthodes de
photodétection du cancer in vivo. La spectroscopie de fluorescence est actuellement capable
de mesurer de faibles signaux optiques sur une large étendue spectrale en temps réel. De
plus, grice a l'utilisation des détecteurs matriciels électroniquement obturables et des lasers
pulsés, la spectroscopie résolue dans le temps a atteint 1’échelle de la femtoseconde. Elle
permet ainsi l'identification des fluorophores ayant des émissions adjacentes, dans un milieu
complexe, en se basant sur la différence de leur durée de vie de fluorescence. Parallélement,
la spectroscopie Raman associée au filtrage temporel et holographique se présente

aujourd'hui comme un outil de diagnostic médical.

Le travail qui est présenté ici repose sur le développement d'un matériel spectroscopique
adapté a I'é¢tude clinique humaine. Il doit permettre de mesurer la fluorescence des tissus
biologiques et de les caractériser par leur spectre d’émission. Il a pour objectifs le diagnostic
des cancers infracliniques et des états précancéreux non détectables par les moyens
conventionnels, et I'étude in vivo de la pharmacocinétique des photosensibilisants employés
en thérapie photodynamique.

La pluridisciplinarité de cette recherche nous a amené a rappeler quelques notions sur
I’anatomopathologie des cancers, sur la biochimie et sur les phénoménes optiques dans les
tissus. Ceci nous a permis de définir un cahier des charges pour contribuer & résoudre
certains problémes liés au photodiagnostic in vivo. Ainsi, nous avons consacré la premicre
partie de ce mémoire a la présentation des cancers accessibles par voie endoscopique et aux
diverses techniques employées pour leur diagnostic. Ensuite, nous présentons les méthodes
de diagnostic basées sur la détection de l'autofluorescence et de la fluorescence induite.
Enfin, nous présentons le principe de la thérapie photodynamique.

Dans la deuxiéme partie de ce travail, nous proposons une étude pratique sur les sources de
lumiére, l'optique des tissus, les fibres optiques et l'instrumentation spectroscopique. Ainsi,
nous déterminons les critéres du choix de matériel pour la réalisation du systéme

expérimental.

Les applications sur fantdmes, sur modéles animaux et en clinique feront l'objet de la
troisiéme partie. Nous développons un modéle gaussien permettant I'analyse des spectres de
l'autofluorescence, et par conséquent l'identification des fluorophores qui sont a l'origine du
signal global de l'autofluorescence.
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INTRODUCTION GENERALE

Le cancer est un nom générique donné a un ensemble d’affections aux comportements tres
disparates et habituellement redoutables. Les signes cliniques, I'évaluation et le pronostic
dépendent a la fois de I’organe touché et du type histologique de la maladie. Actuellement,
la cause premiére du ou des cancers, c’est a dire la transformation d’une cellule normale en
cellule cancéreuse est mal connue et est liée a leffet de différents facteurs
environnementaux et/ou endogénes provoquant une altération du patrimoine génétique
[Rosai 1993]. En effet, sont groupées sous le terme cancer les populations cellulaires dont
la prolifération n'est plus régulée, qui envahissent les tissus sains et qui diffusent dans
’organisme sous forme de métastases. Tous les cancers (tumeurs malignes) répondent
intégralement a cette définition. Certains processus malins forment des tumeurs solides,
d'autres développés a partir des cellules du sang donnent les leucémies. Si certaines tumeurs
ressemblent & des tissus normaux (trés différenciés), d’autres ont perdu tout caractére de
différenciation [Chardot 1991].

II existe peu de procédés biologiques ou chimiques simples qui permettent, par la détection
d’une substance anormale ou "marqueur”, d'affirmer la malignité de la tumeur. Le diagnostic
des cancers repose uniquement sur I’examen anatomopathologique. L'examen
microscopique de la tumeur primaire ou de ses métastases est le seul examen qui identifie

formellement un cancer et permet de décrire son type histologique.

La radiologie, l'échographie, la scanographie, la scintigraphie, la résonance magnétique
nucléaire et l'endoscopie aménent chaque année des progres permettant un diagnostic plus
précoce. Cependant, l'image pathologique n'est détectable qu'a partir d'un certain seuil de
dimension et la maladie peut étre déja parfois généralisée méme si elle n'a pas encore
d'expression clinique [Chardot 1991]. La détection précoce des cancers et des pré-cancers
augmente considérablement la probabilité de succés des thérapies anticancéreuses

essentiellement parce qu'elles interviennent plus t6t dans I'histoire de la maladie.
Il est donc essentiel de développer des outils diagnostiques ayant une meilleure résolution et

explorant d'autres propriétés des tissus afin de détecter encore plus précocement ces états

pathologiques.
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L'analyse de la fluorescence tissulaire pourrait permettre la caractérisation des tissus
pathologiques : c'est la "biopsie optique". Cette méthode consiste & éclairer les tissus a
examiner par une lumiére monochromatique de longueur d’onde appropriée correspondant,
en général, au maximum d'absorption des fluorophores présents naturellement ou
administrés dans les tissus. Les molécules ainsi excitées émettent un signal lumineux appelé
"autofluorescence" s’il provient des fluorophores endogénes (naturels) des tissus, ou
"fluorescence induite" s'il provient d’un fluorophore exogéne préalablement administré au
patient. L’analyse de ce signal de fluorescence peut étre effectuée par deux techniques qui
découlent l'une de l'autre : la spectroscopie et l'imagerie. Cette analyse pourrait permettre
d'identifier des lésions néoplasiques infracliniques avec une sensibilité supérieure a celle des
moyens d'investigation actuellement disponibles. L'avantage principal de cette technique non
invasive repose sur son innocuité, car les longueurs d'onde utilisées ont un quantum

énergétique inférieur a I'énergie d'ionisation des molécules biologiques.

L’exploitation de la fluorescence induite en sciences biomédicales est en progression
permanente. La cytométrie en flux, le tri de cellules, la microscopie de fluorescence sont des
techniques récentes basées sur ’utilisation de fluorophores exogénes comme marqueurs des
composantes spécifiques des tissus ou des cellules [Tanke 1989, Andersson-Engels 1992,
Periasamy 1994, Martin 1994, Mordon 1995]. Par contre, I’utilisation de I'autofluorescence
tissulaire comme un outil clinique de diagnostic est moins développée. Néanmoins, son
domaine d'application s’étend aux études des métabolismes tissulaires [Andersson-Engels
1992, Scholtz 1995, Cordeiro 1995], aux maladies cardio-vasculaires [Laufer 1989, Keijzer
1989, Chaudhry 1989, Ctruzzola 1989, Richards-Kortum 1991], a I’ophtalmologie
[Docchio 1989] et a ’oncologie [Andersson 1986, Alfano 1989, Schomacker 1992, Lam
1995]. Nous nous sommes intéressés aux applications cliniques de la fluorescence tissulaire
in situ. Cette technique pouvait d'une part apporter une aide au dépistage et au diagnostic
des cancers, a la classification des tumeurs, a la localisation et a 'évaluation de 1’extension
des zones tumorales [Wilson 1986, Profio 1988, Kessel 1993, Deckelbaum 1989, Garrand
1991, Buchelt 1991, Panjehpour 1993].

D'autre part, la localisation et la quantification des fluorophores sont devenues des données
importantes pour la dosimétrie de la thérapie photodynamique (PDT). Cette thérapie

consiste & administrer au patient un agent chimique exogéne, peu ou non toxique a
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l'obscurité. Aprés la rétention préférentielle de cet agent dans les 1ésions néoplasiques, une
irradiation lumineuse appropriée induit des processus photochimiques 1étaux [Brault 1995].
Cependant, la quantification précise du fluorophore dans les tissus n'est pas réalisée ce qui
rend difficile la prévision de l'effet thérapeutique ; la mesure de l'intensité de la fluorescence

induite par le photosensibilisant serait une réponse appropriée.

Les applications pour le dépistage, le diagnostic et la classification des tumeurs sont
actuellement trés limitées. Ainsi, le dépistage ou le diagnostic par autofluorescence semble
étre fondé sur la distribution des molécules fluorescentes en des proportions différentes
entre les tumeurs malignes, les tumeurs bénignes et les tissus sains mais il est fortement
tributaire des changements des propriétés optiques des tissus pathologiques [Andersson
1986, Qu 1995, Richards-Kortum 1989, Lam 1993, Mahadevan 1993]. En effet, le
processus pathologique altére le micro-environnement tissulaire, ce qui cause des
modifications dans les caractéristiques d’autofluorescence [Gomer 1991]. Par contre, la
distinction entre les tissus pathologiques et les tissus sains par fluorescence induite est
essentiellement basée sur la différence de rétention du fluorophore exogéne ou de sa

molécule porteuse.

Le fluorophore, dans un environnement donné, a des spectres caractéristiques d’excitation
et d’émission. Ainsi, la détection de fluorescence peut étre effectuée a une seule longueur
d’onde d’excitation et une seule longueur d’onde d’émission. Cependant, pour obtenir un
maximum d’information sur les caractéristiques du fluorophore, la mesure de fluorescence a
plusieurs longueurs d’onde d'excitation et d'émission est nécessaire. La matrice d’excitation
et d'émission bidimensionnelle (2D-EEM) et la mesure de la durée de vie de la fluorescence
par la détection a filtrage temporel peuvent apporter des informations complémentaires sur
les milieux étudiés, comme la composition biochimique [Wolfbeis 1985, Richards-Kortum
1991, Ramanujam 1994, Sterenborg 1994, Schneckenburger 1987, Kohl 1993]. Le
développement des ces méthodes fait appel aux progrés réalisés dans la technologie des
sources lumineuses, en particulier les lasers, des fibres optiques et des détecteurs (CCD,
PDA & Cameras intensifiées). Par exemple, I’analyseur optique multicanaux (OMA) a
’avantage de détecter des signaux de faible puissance sur une large étendue spectrale en

temps réel.
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L'acquisition de fluorescence en continu ou a filtrage temporel peut étre réalisée par mesure
spectroscopique ponctuelle (point par point) en utilisant un capteur a fibres optiques placé a
l'intérieur ou a la surface du tissu examiné. Elle peut également étre réalisée par imagerie de
fluorescence permettant ainsi de visualiser la surface tissulaire. Les deux techniques peuvent
étre utilisées directement sur le site ou par voie endoscopique. Cependant, le signal de
fluorescence est formé de la combinaison des émissions de plusieurs fluorophores qui
peuvent se chevaucher pour une méme longueur d'onde d’excitation. Ainsi, les deux
approches nécessitent un traitement spécifique du signal de fluorescence apres acquisition.
Ce traitement peut étre réalisé par la suppression du bruit de fond en imagerie ou par le
calcul des ratios en spectroscopie aprés normalisation des signaux par rapport a un

standard.
Le signal de fluorescence mesuré dépend de plusieurs facteurs :

o de la distribution spatiale de la lumiére d'excitation qui dépend elle méme des coefficients
optiques des tissus et du coefficient d'extinction du fluorophore a cette longueur d'onde |

¢ durendement quantique de fluorescence a la longueur d'onde d'excitation ;

o de la concentration du fluorophore et de sa distribution spatiale dans le volume de
détection ;

¢ de la fonction d’échappement de fluorescence qui détermine la probabilité que les
photons émis se propagent dans la direction du capteur, qui dépend des coefficients
optiques des tissus aux longueurs d'onde d'émission ;

o des paramétres instrumentaux tels que l'efficacité, la sensibilité et la géométrie des
détecteurs qui sont déterminants dans la quantification du signal de fluorescence ;

o du bruit de fond composé d'autres fluorophores excitables a la méme longueur d'onde.

Pour déterminer I’influence de chacun de ces facteurs sur le signal de fluorescence, plusieurs
modeéles numériques de simulation basés sur la méthode Monte-Carlo ont été développés
[Van der Putten 1983, Richards-Kortum 1989, Keijzer 1989, Avrilier 1990, Baraga 1990,
Cui 1992, Alexander 1992, Beuthan 1994, Ettori 1996]. Ces modéles permettent d’étudier
la distribution des fluorophores dans des milieux homogeénes ou hétérogénes et tiennent
compte de toute source d’excitation et toute géométrie d’excitation et d’acquisition.

Cependant, des modeéles analytiques de la propagation de la lumiére permettent d'avoir des
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approximations ou des solutions pour des cas restreints. La théorie de la diffusion a été
utilisée pour étudier l'influence de l'addition d'un absorbant a la longueur d'onde d'excitation
ou d'émission de fluorescence [Wilson 1986]. En utilisant le principe de l'excitation
biphotonique, des longueurs d'onde supérieures a 600 nm ont été proposées pour éviter
l'absorption par 'hémoglobine et s'affranchir de I'hétérogénéité des coefficients optiques des
tissus [Denk 1990, Loschenov 1992]. La détection a filtrage temporel ou résolu dans le
temps a été proposée pour supprimer le bruit de fond composé d'autres fluorophores

excitables a la méme longueur d'onde que le fluorophore étudié.

Comme nous avons pu le constater, de nombreuses difficultés liées au photodiagnostic des
cancers font que son utilisation clinique est encore peu fréquente. Mais, vu les avantages
que pourrait apporter la détection des états pathologiques par spectroscopie de fluorescence
tissulaire, nous avons tenté de contribuer au développement de cette technique. Bien que le
dépistage des cancers avec cette technique ne soit pas encore utilisable a grande échelle, son
utilisation clinique pour la caractérisation des tumeurs précoces ou dans d'autres domaines
de la pathologie reste intéressante pour cumuler les informations et en déduire les critéres

d'intérét.

La spectroscopie de fluorescence tissulaire qui est basée sur l'analyse comparative des
structures et des intensités spectrales mesurées sur des zones saines et des zones suspectes
nécessite une normalisation des données spectrales par rapport a un standard. Le standard
de normalisation idéal prendrait en compte toutes les variations instrumentales qui
surviennent au moment de l'acquisition des spectres. La normalisation par rapport a la
puissance d'excitation lumineuse rétrodiffusée peut aider a la validation de I'analyse
comparative, car cette puissance peut étre mesurée dans la méme structure spectrale et par

un moyen externe indépendant.

Dans ce travail, nous décrivons la méthodologie qui nous a amené a concevoir et a réaliser
un capteur 3 trois fibres optiques intégré dans un systéme de détection de la fluorescence.
Nous développons également certaines applications cliniques in vivo et ex vivo:
l'autofluorescence des tissus sains et pathologiques de la cavité buccale, de la vessie et des

poumons chez 'homme, l'étude pharmacocinétique des photosensibilisants employés en
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thérapie photodynamique (I'Hématoporphyrine Dérivée "HpD" et la Méta-tétra
(hydroxypheny!)-chlorine "mTHPC") sur souris "nudes" et "hairless".

Un autre volet de notre travail a été consacré a la modélisation de la fluorescence tissulaire.
Cette démarche a été motivée par le besoin d'identifier les fluorophores responsables de
lallure du spectre global de l'autofluorescence et de mettre en évidence linfluence de la
réabsorption due aux chromophores tissulaires. L'identification de ces fluorophores a été
réalisée 4 l'aide d'un modéle gaussien permettant de reconstruire toutes les composantes
d'un spectre de fluorescence. Ce modéle qui a été établi a partir de données mesurées sur
des fantomes simulant I'absorption, la diffusion et l'autofluorescence tissulaire a été appliqué

a l'analyse des spectres mesurés in vivo.
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Premiere Partie : Contexte biomédical de la photodétection du cancer

INTRODUCTION

Le diagnostic du cancer est plus ou moins aisé, suivant son siége anatomique, suivant la
symptomatologie. L’ examen clinique complet oriente le choix des examens complémentaires
nécessaires qui permettent de localiser la lésion et d’en faire la biopsie [Chardot 1991]. Le

diagnostic est affirmé par l'examen anatomopathologique du prélévement.

Dans ce contexte, nous proposons d’étudier la photodétection des cancers, par
autofluorescence ou par fluorescence induite associée & la thérapie photodynamique. Nous
analysons son potentiel dans le dépistage et la possibilité de réaliser une "biopsie optique"
pouvant remplacer les procédés ordinaires d'un examen anatomopathologique qui décrivent

les deux signes du processus cancéreux :

¢ [P’anarchie destructive des tissus (caractére architectural) ;

¢ les anomalies cellulaires (caractére cytologique).

Le premier chapitre de cette partie donne une présentation générale sur la maladie
cancéreuse et sur la classification anatomopathologique des cancers des organes creux ou
les 1ésions sont endoscopiquement accessibles. La classification clinique TNM est également
donnée pour chaque localisation tumorale afin de pouvoir corréler le stade de la lésion avec

sa signature spectrale. Cette corrélation sera abordée dans les investigations expérimentales.

Les méthodes conventionnelles de diagnostic sont présentées dans le deuxiéme chapitre,

leur principe physique, leur mise en ceuvre ainsi que leur résolution y sont détaillés.

Le troisiéme chapitre traite le principe physique du phénoméne de fluorescence et de 'effet
Raman. Leur potentiel dans des applications diagnostiques en cancérologie est présenté
griace a une revue bibliographique des travaux menés par les divers groupes de recherche.
Les techniques employées, l'origine biochimique des phénomeénes et les résultats obtenus

_sont résumés dans cette étude.

Enfin, le quatriéme chapitre présente le principe physique de la thérapie photodynamique
anticancéreuse, l'importance de la dosimétrie et I’intérét de la détection de fluorescence dans

l'optimisation de cette thérapie.
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I GENERALITES SUR LES CANCERS

Un néoplasie est une altération de la croissance cellulaire. I existe des néoplasmes bénins,
qui sont caractérisés par I’absence d’invasion des structures anatomiques voisines et par
’absence de métastase. Les tumeurs malignes posseédent des cellules qui migrent par les
systémes vasculaires et lymphatiques et qui produisent des métastases. Elles détruisent
I’organe sain dont elles sont issues et les organes voisins, et 'évolution naturelle se fait vers

la mort par l'altération d'une fonction vitale ou par cachexie [Rosai 1993].

Ainsi, le terme "cancer" se rapporte a l'ensemble des néoplasmes malins dont plus de cent
types décrits peuvent affecter 'homme. La classification de ces néoplasmes repose sur les
caractéres microscopiques des tissus tumoraux. Cette classification histo-pathologique
distingue ainsi les carcinomes, les sarcomes, les leucémies et les lymphomes, les tumeurs

embryonnaires malignes et les cancers du systéme nerveux central :

¢ les carcinomes sont les plus fréquents des cancers, ils se développent & partir des
différents épithéliums de 1’organisme (épithélium de revétement malpighien ou
paramalpighien, épithélium de revétement cylindrique, épithélium des parenchymes) ;

o les sarcomes sont des tumeurs malignes de différents tissus mésenchymateux (muscles,
os, tissus fibreux, cartilage, tissus adipeux, ...) ;

e les leucémies et les lymphomes affectent les processus hématopoiétiques (formation des
cellules sanguines) et le systéme réticulo-endothélial (ganglions lymphatiques, rate)
incluant les composants du systéme immunitaire ;

e les cancers embryonnaires sont constitués par des tissus et des cellules présents au cours
de I'embryogenése ;

¢ les tumeurs du tissu mélano-génétique (pigmentaire), ou mélanomes ;

e les cancers du systeme nerveux central forment un groupe trés particulier, essentiellement

du fait de leur localisation.
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Premiére partie - Chapitre I : Généralités sur les cancers

Nous détaillons tout particuliérement les épithéliomas malpighiens car la détection précoce
de ce type de cancer, accessible directement ou par voie endoscopique, fait l'objet de notre
investigation. Ces cancers sont ceux de la peau et des différentes muqueuses : voie aéro-

digestive, appareil respiratoire, appareil digestif, appareil uro-génital, etc. ...

La classification anatomopathologique ainsi que la classification clinique TNM des tumeurs
cancéreuses primitives de la vessie, de la voie aéro-digestive supérieure et des bronches sont

données, ci-aprés, pour chaque localisation tumorale [Chardot 1991, Rosai 1993].

L 1. LES CANCERS DE LA VESSIE

Le carcinome urothélial & cellules transitionnelles représente 90% des tumeurs de la vessie
et se manifeste par des lésions papillaires ou solides, unique ou multiples, superficielles ou

infiltrantes.
Classification TNM pour les tumeurs primitives de la vessie

Tis : carcinome in situ ;

T1 : tumeur envahissant le tissu conjonctif sous épithélial ;

T2 : tumeur envahissant la musculeuse superficielle ;

T3 : tumeur envahissant la musculeuse profonde ou la graisse périvésicale;

T4 : tumeur envahissant l'une ou l'autre des structures suivantes : prostate, utérus, vagin,

paroi pelvienne et paroi abdominale.

L2. LES CANCERS DE LA VOIE AERO-DIGESTIVE SUPERIEURE

En trés grande majorité, les cancers de la voie aéro-digestive supérieure sont des

carcinomes épidermoides.
e Les carcinomes épidermoides sont précédés et généralement accompagnés par des

lésions précancéreuses qui peuvent étre étendues et plurifocales ;

e Les autres carcinomes :
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* Carcinome indifférencié surtout rencontré au niveau amygdalien ou
rhinopharynge ;

* Carcinome glandulaire ou adénocarcinome développé a partir de I'épithélium
cylindrique de la muqueuse respiratoire ;

* Carcinome neuro-endocrine, tumeur agressive s'étendant précocement aux

ganglions et a distance.

Classification TNM pour les tumeurs primitives de la voie aéro-digestive supérieure

Tis :

T1

T2 :

T3

T4 .

carcinome in situ ;

: tumeur de 2 cm ou moins dans sa plus grande dimension

tumeur de plus de 2 cm mais ne dépassant pas 4 cm dans sa plus grande dimension ;
: tumeur de plus de 4 cm dans sa plus grande dimension ;

tumeur s'étendant aux structures voisines.

L3. LES CANCERS BRONCHIQUES

Ce

sont essentiellement les carcinomes nés du revétement épithélial de l'arbre aérien

trachéo-bronchique. La classification anatomopathologique des cancers bronchiques

attribue 80% des tumeurs a quatre groupes principaux :

Carcinome épidermoide : la variété la plus fréquente a un aspect bourgeonnant ;
Carcinome a petites cellules : ce sont des tumeurs trés agressives qui donnent des
métastases précoces et diffuses ;

Carcinome a grandes cellules: ces tumeurs sont caractérisées par l'absence de
différenciation glandulaire ou épidermoide ;

Adénocarcinome : tumeur a développement soit proximal, soit périphérique, intra-

parenchymateuse suite a une prolifération de cellules glandulaires.
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Classification TNM pour les tumeurs primitives des bronches

Tis : carcinome in situ ;

T1 : tumeur ne dépassant pas 3 cm dans sa plus grande dimension, entourée par le poumon
ou la plévre viscérale et sans signe endoscopique d'envahissement au-dela de la bronche
lobaire ;

T2 : tumeur de plus de 3 cm ou envahissant la bronche souche a une distance d'au moins 2
cm de la caréne ou envahissant la plévre viscérale ou associée a une atélectasie qui ne
s'étend pas au poumon tout entier ;

T3 : tumeur de toute taille avec extension directe a la paroi thoracique, au diaphragme, a la
plévre mésiastinale, au péricarde ou tumeur qui est & moins de 2 cm de la caréne ou tumeur
associée a une atélectasie du poumon entier ;

T4 : tumeur de toute taille envahissant le médiastin, ou le cceur, ou les gros vaisseaux ou la

trachée, ou la caréne, ou l'cesophage ou les corps vertébraux ou tumeur avec épanchement

pleural malin.

L 4. DEFINITION DES CANCERS PRECOCES

Le terme cancer précoce englobe [Chardot 1991, Wagniéres 1992, Rosai 1993] :

o les dysplasies épithéliales (1égéres, intermédiaires ou sévéres) qui sont caractérisées par
un processus de transformation partielle ou superficielle de 1'épithélium.

e le carcinome in situ qui se manifeste par une perturbation compléte de la différenciation
cellulaire de I’épithélium sans infiltration dans la membrane basale. 1’épaisseur d'une telle
lésion est de 'ordre de quelques centaines de micrometres avec une extension en surface
de quelques millimetres ;

¢ le carcinome intra-muqueux correspondant a un carcinome ne dépasSant pas la
muscularis mucosae ; c'est une variante de carcinome in situ lorsque 1'épithélium n'est pas

limité par une membrane basale ;

Ces formes, dysplasies et carcinomes in situ, sont des états précancéreux. La transformation

est limitée a I'épithélium et de ce fait il n'y a pas de risque de dissémination métastatique.
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e le carcinome micro-invasif qui présente de minimes effractions de la membrane basale et
dont l'infiltration tumorale ne doit pas atteindre les premiéres couches musculaires ou ne
doit pas dépasser la muscularis mucosae, selon la localisation anatomique ;

e le carcinome sous-muqueux dépassant la muscularis mucosae mais n'infiltrant pas la

musculeuse.

Selon la classification TNM, ces cancers précoces appartiennent aux groupes Tis et T1.

25
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II. METHODES CONVENTIONNELLES DE DIAGNOSTIC EN CANCEROLOGIE

Les radiations électromagnétiques X, vy, radiofréquences et ultrasonores agissent sur les
tissus de diverses fagons. Basées sur différentes interactions avec le tissu, plusieurs
techniques d'imagerie médicale ont été développées au cours de ce si¢cle. Nous présentons
dans ce chapitre un rappel sur les principes des techniques de diagnostic fréquemment
utilisées en cancérologie en montrant leurs avantages et leurs inconvénients. Nous rappelons
également que la résolution de ces techniques est un facteur déterminant pour la détection
des anomalies tissulaires ; elle est, en général, fonction du moyen d’investigation et de

I’organe supposé malade.

II.1. EXAMEN ENDOSCOPIQUE

L'endoscopie consiste a introduire dans les différents organes creux accessibles (cesophage,
rectum, bronches, vessie, etc.), ou parfois méme dans des cavités closes (plévre, péritoine)
des tubes munis d’optiques, permettant de voir la forme, la couleur et 1’état des tissus et de
faire si nécessaire des biopsies. Ces investigations chez un malade bien préparé sont peu
douloureuses. C’est a de telles endoscopies, faites précocement, que I’on doit la découverte
de petits cancers du rectum guérissables, du cancer du col utérin (colposcopie) ou de
tumeurs ovariennes (coelioscopie) [Kurtz 1993]. Dans certains endoscopes la partie optique
de l'extrémité distale et le faisceau de fibres optiques du canal d'observation ont été
remplacés par une matrice de capteurs CCD, le transport de l'information se fait ainsi sous
forme d'un signal électrique ce qui permet d'améliorer la qualité de I'image observée sur un
moniteur en temps réel [Falcoz-Vigne 1992]. L'utilisation de colorants vitaux comme le
Lugol, le Patent Blue V ou le bleu de Toluidine associée a l'endoscopie permet une

meilleure détection de cancers en phase précoce [Wagniéres 1992].

I1.2. RADIOGRAPHIE

Les rayons-X sont les radiations utilisées pour produire la majorité des images médicales.
Les photons transmis a travers le corps du patient ou des tranches minces du site faisant

l'objet de l'observation sont enregistrés sur un film radiographique, un écran cathodique ou
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par des détecteurs d'images intensifiés. Les variations d'intensité lumineuse observées sur
l'image radiographique reflétent la variation du nombre atomique des différentes molécules
qui composent les structures anatomiques. Les structures ayant un coefficients d'atténuation
important, comme les os, absorbent plus que les tissus mous (parenchymes, sang) plus que
la graisse et plus que l'air. En scanographie ou tomodensitométrie, un systeme informatique
transforme les variations du coefficient d'atténuation d'un faisceau de rayons-X en variations
d'intensité lumineuse sur un écran cathodique, reconstituant ainsi limage du site par

déplacement [Castallino 1993].

Les examens radiographiques sont multiples, sans préparation ou avec opacification du
tractus digestif, des voies excrétrices urinaires, des vaisseaux, etc... L'image radiographique
réalisée par ces techniques permet de détecter des anomalies tissulaires avec une résolution
d'environ 1 cm’ si I'examen est bien orienté [Chardot 1991, Falcoz-Vigne 1992]. Elle donne
d'excellents résultats dans la localisation des tumeurs intrathoraciques et abdominales, ainsi

que dans la recherche de lésions cérébrales.

L'avénement du scanner 2D multiplan et 3D volumique a permis d'ouvrir d'autres
perspectives pour le diagnostic, pour le bilan d'extension et pour améliorer le domaine de la
radiothérapie. Les scanners & rotation continue et a balayage hélicoidal volumique
permettent la détection de nodules d'une taille inférieure a S mm [Buthiau 1994]. Ils
détectent 30% de 1ésions en plus qu'avec un scanner standard. Ce dernier, détecte entre 12
et 20 fois plus de lésions nodulaires qu'avec la radiologie standard. Dans certains

mammographies, la résolution peut atteindre 2 mm [Amiel 1982].

IL.3. IMAGERIE PAR ECHOGRAPHIE

Les ondes ultrasonores interagissent avec le tissu de diverses fagons : transmission,
réflexion, réfraction, diffraction, diffusion et absorption. La nature précise de ces
interactions est déterminée par les caractéristiques du tissu cible, la fréquence, la longueur
d'onde relative a la taille de la cible, l'orientation du rayon ultrasonore vers linterface
acoustique et I'impédance acoustique du tissu. Cette derniére dépend de 1’élasticité et de la
densité du tissu, elle est plus grande dans les tissus solides que dans les liquides ou la

graisse. La réflexion est le parametre le plus influencé par la variation de I'impédance
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[Castellino 1993]. Ainsi, le principe de I'échographie repose sur l'analyse de l'écho du
faisceau des ondes ultrasonores réfléchi a partir des structures anatomiques. L'échographie
bidimensionnelle, pratiquée avec une sonde rectangulaire a éléments multiples ou avec une
sonde a un seul élément qui effectue un balayage angulaire, donne l'image statique ou
dynamique de I'organe exploré. Elle permet d'en faire I'étude dans I’espace quand ces
coupes sont répétées suivant plusieurs plans paralléles. Cette technique tient une place de
choix parmi les méthodes de diagnostic grice a son innocuité et a la facilit¢ de mise en
ceuvre d'un examen. Les fréquences utilisées en échographie sont comprises entre 2,5 et 20
MHz. Dans certaines localisations tissulaires et & une fréquence de transducteur de 7,5
MHz, la résolution axiale de cette technique peut atteindre 0,6 mm [Castellino 1993]. Mais,
a cette fréquence la profondeur de pénétration des ondes ultrasonores est relativement
faible. L'échoendoscopie permet l'exploration de la paroi d'organes creux (cesophage,

estomac, rectum, vessie, voies biliaires).

Cette méthode présente parfois des difficultés d'interprétation de l'image obtenue, surtout si
des différences importantes dues a la présence de zones aréiques font écran avec l'organe
observé. La possibilité de coupler la sonde avec un trocard pour une cytoponction donne a
cette méthode une importance grandissante dans l'exploration de certains organes, foie et

prostate en particulier [Falcoz-Vigne 1992].

IL. 4. IMAGERIE PAR SCINTIGRAPHIE

La scintigraphie est un procédé de diagnostic consistant & suivre le cheminement dans
l'organisme d'un isotope radioactif émetteur de rayons y (gammagraphie). L'isotope
radioactif dont on veut suivre le cheminement dans l'organisme est introduit par voie
buccale, intraveineuse ou sous-cutanée. Le rayonnement qu'émet cet isotope donne des
renseignements topographiques sur la fonction de 'organe observé, sur son intégrité, sur ses
modifications tissulaires [Giron 1992]. La scintigraphie fait appel a des marqueurs
radioactifs. Les marqueurs fonctionnels ont la propriété de se concentrer dans un organe ou
un tissu normal. Les zones hypoactives (tumeurs thyroidiennes, hépatiques, ...) traduisent
des fonctions cellulaires altérées ou la présence de cellules étrangeéres, alors que des zones
néoplasiques ou inflammatoires se traduisent par la présence d'un foyer hyperactif

(scintigraphie osseuse). Les marqueurs directs indiquent la vascularisation et la perméabilité
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anormale d'un tissu (scintigraphie cérébrale). Certains anticorps monoclonaux sont utilisés
comme vecteurs d'un élément radioactif, révélant 1’existence de foyers porteurs antigéniques
sous forme de zones hyperactives (on citera le CA 125 pour la détection de tumeurs

ovariennes et ' ACE ou le CA 19,9 pour le cancer du colon).

Cette technique de détection a des limites, la principale étant le gradient de concentration du
marqueur dans la tumeur par rapport aux tissus sains, de l'ordre de 1,5 & 3 (scintigraphie
conventionnelle) rarement supérieur 4 5 (Gamma tomographie). La scintigraphie pulmonaire
a sa place dans le cadre du bilan de l'état pulmonaire qui précede la décision d'opérabilité :
bilan de I'état fonctionnel de la sténose, bilan de I'état fonctionnel du reste du parenchyme
pulmonaire, évaluation prévisionnelle de I'état aprés exérése .... La résolution spatiale de la
gamma-tomographie (tomographie par émission) est définie par la largeur & mi-hauteur
d'une raie ou par la distance minimale d'espacement entre deux raies. Pour des fantomes
simulant les milieux tissulaires, elle est de l'ordre de 15,5 mm. Cependant, la plus petite

lésion détectée avec de telles techniques a un diamétre de 10 mm [Giron 1992]

I1.5. IMAGERIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE

L'imagerie par résonance magnétique (IRM) consiste & employer le principe de la résonance
magnétique nucléaire (RMN) qui est basée sur le comportement de certains noyaux
atomiques formés d'un nombre impair de protons et neutrons. Quand ces noyaux sont
soumis a un champ magnétique intense, leur rotation autour de leur axe interne (spin)
provoque leur oscillation autour de l'axe du champ magnétique externe. Cette fréquence
d'oscillation ou fréquence de Larmor est spécifique a chaque espéce de spin nucléaire. Ainsi,
I'IRM consiste a chercher la fréquence qui fait entrer en résonance des noyaux atomiques
identiques. La fréquence de Larmor étant proportionnelle a l'intensité du champ magnétique
appliqué, on place la zone a étudier dans un champ magnétique extrémement intense (de
Pordre du Tesla). Par conséquent, un plus grand nombre de noyaux est entrainé dans
l'oscillation ce qui permet d'améliorer la qualité de Iimage reconstruite par cette
méthode.[Castallino 1993]. Les atomes possédant un moment magnétique s'alignent soit
dans le sens du champ, soit dans le sens contraire, créant ainsi deux populations a
alignement direct ou inverse. En appliquant un champ supplémentaire alternatif a la

fréquence de résonance, on fait passer les atomes d'une population a l'autre. Cette fréquence
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dépend des caractéristiques liées a la structure moléculaire du milieu. Elle dépend en
particulier de la présence d'isotopes d'éléments chimiques (hydrogene, carbone, phosphore)
dont la réaction au champ magnétique varie avec les déplacements de densités électriques
autour du noyau (présence de groupes polaires dans la molécule), mais aussi avec les
couplages avec des noyaux identiques voisins. Les zones saines sont différenciées des zones

malades par des temps de relaxation différents.

En cancérologie, I'imagerie par résonance magnétique du systéme nerveux central, des os et
des "parties molles" donne des informations anatomiques trés précises, avec une bonne
délimitation des zones tumorales et une définition précise de leur structure interne [Falcoz-
Vigne 1992]. Pour une coupe de 7 mm d'épaisseur, la résolution d'une image IRM peut
atteindre 2 mm [Amiel 1982]. Les nouveaux systémes permettent de réaliser des coupes trés
fines de l'ordre d'un millimétre en 2D et 0.4 mm en 3D. De tels systémes permettent d'avoir

de tres hautes résolutions [Langevin 1994].
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Malgré tous les progres réalisés sur les moyens de diagnostic en cancérologie, il reste
difficile de dépister les cancers en phase précoce. Par conséquent, de nouvelles méthodes de
dépistage qui visent a raccourcir le délai entre I'émergence d'une tumeur et sa détection sont
en cours de développement. L'une des plus prometteuses est la photodétection. C'est une
discipline qui englobe toutes les méthodes ayant pour objet d'étudier linteraction des
photons non ionisants avec les biomolécules a des fins diagnostiques. 1l s'agit d'analyser tout
changement de propriétés optiques des tissus, des caractéristiques de fluorescence ou de
micro-environnement physico-chimique dus au processus de transformation des cellules

saines en cellules cancéreuses.

L'étude des propriétés physiques et physico-chimiques des tissus se fonde principalement
sur l'analyse de la fluorescence, de la diffusion Raman et de la réflectance lumineuse diffuse.
Cette dernicre, peut €tre destinée a la quantification des fluorophores exogénes dans les
tissus [Bigio 1994, Bigio 1996,Yang 1996, Zhadin 1996]. Dans ce chapitre nous analysons
la photodétection des cancers par fluorescence en s'appuyant sur l'origine physico-chimique
et biochimique de ce phénoméne. Nous introduisons également la spectroscopie Raman
comme une technique différente de photodiagnostic qui peut utiliser les mémes longueurs

d'onde d'excitation que la fluorescence.

HIL 1. PHOTODETECTION PAR FLUORESCENCE

L'analyse des états excités électroniques constitue la base fondamentale du photodiagnostic
par fluorescence. L'énergie électronique acquise par la molécule étant caractéristique, les
fréquences et les intensités émises durant le processus de désactivation moléculaire reflétent
son "empreinte spécifique”. La fluorescence étant une grandeur physique mesurable, elle
permet de caractériser les molécules simples et complexes et de donner une interprétation

tangible des structures biochimiques des tissus.
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Le principe de la méthode de dépistage des Iésions trés superficielles, cancers précoces et
états précancéreux, repose sur l;analyse de la fluorescence naturelle ou de la fluorescence de
colorants "sélectifs". En ce qui concerne la photodétection des états pathologiques par
fluorescence induite, les recherches portent sur des marqueurs, non ou peu toxiques, ayant
une sélectivité tumorale élevée et un rendement quantique de fluorescence important. En
autofluorescence tissulaire, les recherches ont pour objets d'une part lidentification des
fluorophores responsables de I'émission de l'autofluorescence, l'optimisation du choix de la
longueur d'onde d'excitation et l'analyse des changements du micro-environnement
biochimique. D'autre part, elles consistent a définir les critéres et les seuils de discrimination
entre les tissus sains et les cancers par l'analyse multivariable des données spectrales. Peut-
on ou non différentier les tissus sains des tissus tumoraux et ainsi valider la méthode ? Le
perfectionnement des systémes optiques, l'amélioration de la sensibilité de détection et
l'optimisation du traitement du signal s'avérent primordiaux dans cette application. Le
développement des modéles numériques et analytiques permettant de prendre en compte
'influence de la géométrie d’excitation et de détection, et de mettre en évidence la
migration des photons dans les tissus aux longueurs d’onde d’excitation et d’émission

doivent assurer I'appui théorique de la photodétection.

I 1.1. Phénoméne de fluorescence - diagramme de Jablonsky

Les photons qui ont des longueurs d'onde situées dans l'ultraviolet et le visible ont une
énergie suffisante pour générer une excitation électronique spécifique des molécules. Deux
types de processus photophysiques permettent a la molécule excitée de dissiper son énergie
excédentaire : les processus de désactivation non radiative et les processus de désactivation
radiative ou luminescence. Selon le spin (mode de rotation de I'électron sur lui-méme), on
distingue deux états excités caractérisés d'énergie et de nature différente : I'état singulet
instable (S) et I'état triplet métastable (T). Si I'émission radiative se produit entre deux états
de méme multiplicité (singulet excité - singulet fondamental), le phénoméne est appelé
Jluorescence. Si I'émission se produit entre deux états de multiplicité différente (triplet -
singulet fondamental), le phénomeéne est appelé phosphorescence [Barriol 1970, Courtot
1972].
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En effet, a I'état fondamental, une molécule est dite stable. Dans la trés grande majorité des
cas, les molécules susceptibles de fluorescer dans le visible possédent un systéme d'électrons
appariés dans cet état. Cependant, le principe de Pauli précise que, au plus, deux électrons
peuvent parcourir la méme orbitale dans I'état fondamental et sont alors de spins opposés
[Forrer 1995]. Par conséquent, le spin global de la molécule S =2Xs est nul, et I’état
fondamental est un état "singulet" de repos. Les électrons de la couche périphérique se
trouvent alors sur I’orbitale disponible de plus faible énergie, ou orbite "liante". Puisque les
échanges d'énergie avec le rayonnement électromagnétique se font par saut d'énergie, les
électrons passent d'une orbitale quantique & une autre. Aprés l'absorption d'un photon de
longueur d'onde A suffisamment énergétique (dans la bande d'absorption des molécules), il
se produit un apport d'énergie E=hc/A (ou h est la constante de Plank et ¢ est la célérité de
‘la lumiére) que les électrons absorbent. Ils accédent alors & un niveau d'énergie plus élevé et
la molécule se trouve dans un état énergétique supérieur : elle est dite "excitée". Les
niveaux d’énergie atteints étant par nature instables, la durée de vie d'un électron sur un tel
niveau est de l'ordre de quelques nanosecondes. La molécule "excitée" devient alors le siége
d'une série de réactions dont les manifestations sont diverses, jusqu'a son retour a I'état
stable. Le diagramme de Jablonsky (Figure 1) schématise l'ensemble du processus
d'excitation et de désactivation [Courtot 1972, Brault 1995]. '

Des électrons réintégrent directement leur orbitale initiale par un mécanisme de conversion
interne (CT) trés rapide (10" seconde). D'autres atteignent des orbitales intermédiaires par
vibration et relaxation internes, entre un état excité et un état d'énergie inférieure de méme
multiplicité de spin. La durée d'un tel processus est également de l'ordre de 10™2 seconde.
De ces orbitales, ils rejoignent leur niveau stable, en émettant un photon. Cette transition
radiative constitue la fluorescence. Les photons émis par fluorescence ont une énergie plus
faible que celle des photons absorbés (loi de Stokes) puisque la transition de fluorescence a
lieu entre le niveau le plus bas de S; et un niveau élevé de S, tandis que la transition
d’absorption a lieu entre le niveau le plus bas de S, et un niveau quelconque plus élevé de S;
[Andersson 1987, Forrer 1995]. Le spectre d'émission de fluorescence est décalé vers des

longueurs d'onde plus grandes que la longueur d'onde d'excitation.
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Figure 1 : Diagramme de Jablonsky, 1: absorption Sp- S2 ; 2: absorption Sp- S, ; 3:
Sfluorescence ; 4: phosphorescence ; 5: absorption triplet - triplet (T, - T5).

CI: Conversion interne, CIS: Conversion inter-systéme.

IIL1.2. Rendement quantique de fluorescence

Le rendement quantique de fluorescence @y correspond au rapport du nombre de photons
de fluorescence émis, quelques soient leurs fréquences, au nombre de photons absorbés

pendant le méme temps [Profio 1988].

®r = Photons émis / Photons absorbés

La nature du solvant, sa viscosité, son pH et d'autres parametres dont la température ont
une influence directe sur le rendement quantique. En ce qui concerne le photodiagnostic, on
recherche un fluorophore possédant un rendement de fluorescence trés élevé car cela peut
considérablement augmenter la sensibilité de détection. Puisque la fluorescence et I'état

triplet proviennent du méme état singulet, un fluorophore ne peut pas posséder a la fois des
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caractéristiques optimales pour le photodiagnostic et pour la photothérapie [Wagniéres
1992]. Le rendement de transiﬁon dans un état triplet ®¢is (conversion intersystéme) sera
un peu moindre par rapport a sa valeur théorique, car le rendement de l'ensemble des
processus photophysiques de désactivation y compris la désactivation non radiative @

(thermique) est égal a 1 :
(I)F+q)C[s+(I)T= 1

Par ailleurs, la concentration en molécules fluorescentes dans le solvant revét une grande
importance sur l'intensité de fluorescence émise. On pourrait a priori penser que celle-ci est
proportionnelle a la concentration, mais pratiquement, & cause des phénomeénes physico-
chimiques comme le "quenching", on remarque qu'il existe une concentration optimale pour
laquelle l'intensité de fluorescence, a une excitation donnée, est maximale [Tisserand 1987].
Ainsi, le rendement de fluorescence doit étre calculé a une concentration optimale car la
connaissance exacte de ce parameétre est nécessaire pour I'établissement de toutes

simulations et modélisations quantitatives de la fluorescence induite.

II1.1.3. Principe de la photodétection par fluorescence

Les fluorophores sur lesquels Ja photodétection des cancers est basée peuvent étre exogeénes
ou endogénes. Ainsi, il y a deux méthodes de photodétection :la photodétection par

fluorescence induite et la photodétection par autofluorescence.

I11.1.3.1. Photodétection des cancers par fluorescence induite

La photodétection des cancers par fluorescence induite repose sur la rétention préférentielle,
dans les tissus pathologiques, d'un fluorophore exogéne. Le développement des
fluorophores exogeénes comme marqueurs tumoraux a été essentiellement une conséquence
de la thérapie photodynamique. Ainsi, les fluorophores exogeénes employés en diagnostic
sont généralement des photosensibilisants qui possédent une activité photochimique toxique

pour les tissus.

Parmi les fluorophores exogénes ou les photosensibilisants de familles chimiques différentes,

les porphyrines sont apparues particuliérement intéressantes depuis les travaux de
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Policard : I'observation d'une autofluorescence spontanée des tumeurs animales sous lumiére
de Wood lui laissait supposer l'existence de composées porphyriniques dans les tumeurs
[Policard 1924]. Cette fluorescence sous lumiére U.V. était plus intense aprés injection
d'hématoporphyrine a l'animal porteur de tumeur. En 1940, il a été prouvé que les
porphyrines et particuliérement I'hématoporphyrine administrée aux patients s'accumule
essentiellement dans les tissus malins, les embryons, les tissus traumatisés, la peau, le foie et
en général dans les tissus qui ont une croissance accélérée. D'autres marqueurs ont été
étudiés pour des applications cliniques, comme l'eosine, la fluorescéine, la tétracycline,
l'orange d'acridine et la phenoxazine, soit seuls, soit plus souvent couplés avec un anticorps

monoclonal [Kato 1985, Andersson-Engels 1992].

Dans les années 1970, I'HpD a été utilisée comme marqueur "sélectif" fluorescent pour le
diagnostic des cancers. Les premiers essais cliniques ont €té effectués sur des patients ayant
des tumeurs des bronches, de l'cesophage, du col de l'utérus, du vagin et de la vessie [Santus
1991]. Ces essais ont confirmé une certaine sélectivité de I'HpD [Andersson-Engels 1992].
Cependant, beaucoup de questions concernant la rétention et la microlocalisation des
composés fluorescents de I'HpD se sont posées. En fait, 'HpD est un mélange de plusieurs
formes de porphyrines : monoméres, diméres et agrégats. Deux tiers de 'HpD sont des
porphyrines monomeéres qui sont hydrophobes et par suite pénétrent efficacement dans la
membrane de la cellule. Cependant, les dimeéres et les agrégats des porphyrines sont plus
hydrophobes que les monomeéres et forment la fraction principale permettant le traitement
des tumeurs. Les propriétés physiques des diméres différent de celles des monoméres, elles
peuvent étre distinguées par spectroscopie de fluorescence résolue dans le temps. Les
caractéristiques de fluorescence sont trés sensibles au pH, a la force ionique, a la
température et a la concentration en molécules [Wilson 1986, Manyak 1988, Santus 1991,
Berenbaum 1993].

D'autres photosensibilisants pour le diagnostic des cancers et pour la thérapie
photodynamique ont été proposés (Tableau 1). La metalloporphyrine a été proposée pour le
diagnostic des cancers car elle fluoresce vers l'infrarouge proche a 900 nm ou les propriétés
optiques des tissus sont plus homogénes. Une autre approche a été basée sur l'association
d'un marqueur non toxique ayant un rendement quantique de fluorescence important a des

anticorps monoclonaux sélectifs de certaines lésions tumorales [Andersson-Engels 1992].
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Des études récentes ont montré que l'association de la fluorescéine a un anticorps (anti-
antigéne carcinoembryoniaire) a permis de localiser des tumeurs avec un ratio supérieur de

8 fois a celui de I'HpD pour la méme dose injectée [Pélegrin 1991, Andersson-Engels 1992].

Tableau 1 : Données spectrales des fluorophores exogénes employés en diagnostic.

Pics d'absorption

maximale [nm]

Pics d'émission

maximale [nm]

Référence

Hématoporphyrine et ses dérivés 405, 520, 630 630 Profio 1980-87,
‘HpD, Photofrin I & Photofrin II Kato 1986,

: Wagniéres 1992 |
‘Méta-tétra(hydroxyphényl) chlorine 420, 520, 652 652 Forrer 1995

1435, 593, 630, 692

Engels 1992, Vari

1993
Metallopdfbhyrine ....... - 900 4 Andersson-
: Engels 1992
Fin Phtalocyanine (ZnPC) 343,607, 671 671 Panjehpour 92-93
Vert d'Indocyanine couplé 3 des ' 652 667 Forrer 1995
anticorps monoclonaux (MAB-IC)

Brotoporphyrine X par acide 7405, 635 635, 700 Forrer 1995

- aminolévulinique (ALA-PPIX)

Fluorescéine conplée au anficorps 488 515 Pélegrin 1991

. (anticarcinoembryonique antigéne

(anti-CEA) monoclonal

Wagnicres 1991 :

Pour réaliser le diagnostic par fluorescence induite, on administre au patient, par voie

intraveineuse ou topique, une dose de I'un de ces fluorophores exogénes.

Aprés un intervalle de temps caractéristique du fluorophore employé (24-96 heures, si le

produit est administré par voie intraveineuse ou 2-4 heures si le produit est administré par

instillation), le fluorophore se fixe dans les tissus pathologiques. Aprés ce laps de temps, on

irradie les tissus avec une lumiére monochromatique de longueur d'onde correspondant au

maximum d'excitation du fluorophore ciblé. Ainsi, la détection d'une forte fluorescence,
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dans la bande d'émission du fluorophore, permet de désigner les zones irradiées comme des
zones pathologiques [Wagnieres 1992, Falcoz-Vigne 1992, Diller 1994]. La figure 2

schématise le principe de la photodétection par fluorescence induite.

Laser

Excitation,
Détection,
Traitement

du signal
&

Affichage

Figure 2 : Principe de la photodétection des lésions tumorales par fluorescence induite.
1-Injection du fluorophore ; 2-Répartition du fluorophore dans l'organisme ; 3-Rétention
préférentielle dans les tissus pathologiques, essentiellement cai:céreux ;| 4-Excitation

lumineuse résonante et détection de fluorescence. 1: tumeur, 15 : tissu sain.

Cependant, pour que la photodétection soit optimale, le fluorophore choisi doit se fixer
sélectivement dans les cellules cancéreuses et avoir un rendement quantique de fluorescence
important a une longueur d’onde correspondant a un pic d'excitation pénétrant suffisamment

dans les tissus examingés.
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II1.1.3.2. Photodétection des cancers par autofluorescence

La photodétection des cancers par autofluorescence repose sur la différence structurelle et
énergétique de l'émission due aux flurophores naturellement répartis dans les tissus sains et
les tissus pathologiques. Ainsi, aucune administration préalable d'un produit aux patients
n'est nécessaire. Cependant, la notion d'une excitation résonante dans cette application est
exclue car on ignore l'identité du fluorophore endogéne permettant une distinction optimale

des tissus pathologiques.

L'origine biochimique de la fluorescence tissulaire est généralement déterminée par des
matrices d'excitation et d'émission bidimensionnelles ou par spectroscopie a filtrage
temporel. Ces méthodes utilisent la différence de durée de vie de la fluorescence produite
par chaque fluorophore [Hohne 1995, Pfeifer 1995, Wolfbeis 1985, Richards-Kortum 1991,
Sterenborg 1994 ]. L'origine biochimique peut également étre déterminée par I'étude
microscopique ou microspectrométrique de fluorescence. Ces techniques permettent de
mettre en évidence la localisation intracellulaire ou extracellulaire ainsi que la distribution
des fluorophores dans les tissus [Zeng 1995, Fiarman 1995, Romer 1995, Anidjar 1996,
Zoinios 1996]. Une autre approche qui permet l'identification des fluorophores dans les
tissus consiste a analyser séparément les caractéristiques des extraits tissulaires fluorescents
en solution et ensuite les comparer avec l'autofluorescence tissulaire [Baraga 1990,
Schomaker 1992]. Pour valider cette comparaison, on tient compte de l'influence de la

réabsorption des chromophores tissulaires comme l'oxyhémoglobine et la mélanine.

Par ces moyens, la majorité des fluorophores endogenes qui peuvent étre utilisés en
oncologie et qui sont a l'origine de l'autofluorescence ont été identifiés (Tableau 2). Les
propriétés d'excitation et d'émission de ces fluorophores ont été employées pour la

caractérisation des tissus pathologiques [Richards-Kortum 1989, Schomaker 1992].

En réalité, du fait que les spectres d’absorption de différents fluorophores naturels ont une
grande largeur spectrale, ils se recouvrent dans une bande d'absorption donnée mais avec
des absorbances différentes [Andersson-Engels 1992]. L'absorption de la plupart de ces
fluorophores est plus importante dans le bleu et l'ultraviolet que dans le visible. Ainsi,

l'autofluorescence induite dans l'ultraviolet est plus structurée et intense que celle induite
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dans le visible mais les spectres d'émission se chevauchent et sont donc plus difficiles a

interpréter.

Tableau 2 : Données

- Tryptophane

?Elastme

dinucleotide, forme
réduite (NADH) et sa

. forme Phosphate
 NADPH

EE--Flavme mononucleotide :
"riboflavine-5" (FMN) :

S?'N1cot1na.rrude adénine

. 360-370
- L 425
460

440-450

. Pic d'émission

maximale [nm]

410-415
490
520

. Durée de :

vie [ns]

1,4 Engels 92
7,8 Richards-
2,6 Kortum 91

i Andersson-

Andersson 86

Référence

Andersson- |
Engels 92
Richards-
Kortum 91

Andersson 86
. Andersson- |

Engels 92
Richards-

Andersson-
Engels 92
Richards-
Kortum 91
Pfeifer 95

Pfeifer 95 |
Andersson-
Engels 92

. Andersson 86

Andersson-
Engels 92

Alfano 89

Il est nécessaire de sélectionner une longueur d'onde d'excitation optimale pour laquelle

I'émission de fluorescence est maximale pour certains fluorophores d'importance

diagnostique. Ce choix de longueur d'onde d'excitation doit permettre d'améliorer la qualité
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de détection de certains fluorophores endogénes afin de mieux distinguer les lésions
tumorales (la NADH, la flavine et les porphyrines) [Loschenov 1992, Pfeifer 1995, A'Amar
97]. Une excitation de I'ensemble de ces fluorophores, plutdt qu'un seul, pourrait conduire a

une détection plus efficace des lésions pathologiques.

Les caractéristiques d'autofluorescence observées pour les tissus sains et pour les tissus
cancéreux dans la gamme des longueurs d'onde d'excitation allant de 'ultraviolet au proche
infrarouge permettent la différenciation de ces tissus [Hung 1991, Andersson 1986, Alfano
1989, Lam 1993].

En effet, par rapport aux tissus sains, les tissus pathologiques présentent des intensités
d'autofluorescence plus faibles et des modifications de structures spectrales. L'origine exacte
de ces modifications n'est pas encore définie. Les différentes hypothéses avancées pour
expliquer la modification des caractéristiques de l'autofluorescence tissulaire sont résumées

ci-apres :

e La concentration des fluorophores endogénes dans les tissus est différente suivant la
nature saine ou pathologique de ceux-ci (ex: riboflavine) [Alfano 1989, Hung 1991, Lam
1995]. Cette hypothése ne tient pas compte du changement de l'allure spectrale. Si la
différence concernait seulement la concentration en molécules fluorescentes, on
obtiendrait la méme allure spectrale pour les deux types de tissus mais avec des intensités

différentes.

o ['épithélium s’épaissit dans certaines localisations tumorales [Schomacker 1991, Kolli
1995]. Une simulation de Monte Carlo qui tient compte des propriétés optiques des
structures épithéliales des bronches pour une excitation lumineuse a 442 nm a montré
qu'une diminution de 2,5 fois de l'intensité de l'autofluorescence peut étre traduite par un
épaississement épithélial de 50 a 200 um [Qu 1995]. L'expérimentation effectuée in vivo,
pour une lésion épaisse de 200 um, a montré que l'intensité de l'autofluorescence diminue
d'un facteur de 10 par rapport au tissu sain de 50 pm d'épaisseur. L'épaississement de
I'épithélium est un facteur influent mais n'est pas la cause premiére [Kolli 1995, Lam

1995]. D'ailleurs, dans les tumeurs se développant sans la présence d'une structure
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épithéliale (cancer du sein, par exemple) on observe également des différences dans

I'intensité de l'autofluorescence entre ces cancers et les tissus sains [Tang 1989].

e Certaines des caractéristiques optiques des tissus pathologiques sont différentes
[Andersson 1986, Alfano 1989, Richards-Kortum 1989, Mahadevan 1993]. La
modification de la structure tissulaire des cancers implique un changement de propriétés
optiques par rapport aux tissus sains et cela se traduit souvent par une augmentation de
l'absorption due a I'hémoglobine. Cette hypothése a été prouvée par l'analyse de
l'autofluorescence mais aussi par spectrophotométrie de réflectance diffuse (diffusion
élastique). Cette technique traduit la modification des propriétés optiques due a la
différence d'absorption photonique entre la tumeur et les tissus sains environnant [Bigio
1996]. Dans de tels systémes, une lampe xénon (350 et 800 nm) est utilisée pour
lirradiation des tissus. Le profil du spectre de réflectance mesuré sur la tumeur a été
différencié par la présence de zones d'absorption dues a l'oxyhémoglobine (400-440 et
540-580). Ainsi, pour éviter l'absorption de I'hémoglobine et l'hétérogénéité des
coeflicients optiques des tissus, des longueurs d'onde d'excitation supérieures a 600 nm
ont été proposées [Loschenov 1992]. Mais, a ces longueurs d'onde le signal de
l'autofluorescence est tres faible. Par exemple, l'intensité de l'autofluorescence mesurée
sur les bronches avec une excitation a 405 nm est 200 fois plus forte que celle mesurée

avec une excitation a 615 nm [Braichotte 1992].

e La synthése microbienne ou l'accumulation des porphyrines endogénes dans certaines
lésions tumorales modifient des caractéristiques de I’autofluorescence [Harris 1987,
Andersson-Engels 1992, Konig 1993, Sterenborg 1994-95, Wang 1995, Dhingra 1996].
Ganesan ef al. supposent que du fait de la transformation cancéreuse des cellules, les
flavines et les autres protéines peuvent se décomposer et générer des porphyrines
[Ganesan 1996]. En fait, cette synthese de porphyrines caractérise les lésions tumorales
par des émissions spécifiques dans le rouge (635 et 670 nm), ce qui leur donne une allure
spectrale d'autofluorescence différente de celle des tissus sains. En réalité, cette émission
d'autofluorescence n'est pas vraiment caractéristique des Iésions tumorales. Nous avons
montré que cette méme émission peut étre détectée dans certains tissus sains de la cavité

buccale [A'Amar 1996].
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e La modification des caractéristiques de l'autofluorescence dans les Iésions tumorales peut
également étre attribuée au changement de I'équilibre entre les formes oxydées et les
formes réduites de certains fluorophores (Flavine, riboflavine et NADH) [Hung, 1991,
Alfano 1989, Andersson-Engels 92]. Les formes réduites des fluorophores sont
présumées non fluorescentes [Hung 1991, Anidjar 1996].

e Enfin, le changement du microenvironnement physico-chimique des cellules cancéreuses,
comme le pH, peut agir sur le rendement quantique de la fluorescence et sur la
biodistribution des fluorophores [Gomer 1991]. Il serait possible que la lumiére
d'excitation soit plus absorbée par les lésions tumorales, et que l'autofluorescence ne soit

plus proportionnelle a I'énergie lumineuse absorbée [Lam 1995].

Quelque soit l'origine du changement des caractéristiques de l'autofluorescence entre les
tissus sains et les tissus pathologiques, les différents points de vue s'accordent pour admettre
que l'autofluorescence tissulaire peut potentiellement aider au dépistage précoce des

cancers.

HI.1.4. Techniques de détection et d'analyse de la fluorescence

La technique de détection la plus simple consiste a observer la fluorescence tissulaire visible
a l'ceil nu apres élimination de la lumiére d'excitation [Profio 1988]. Théoriquement, cette
technique qui ressemble plus ou moins aux examens endoscopiques avec des colorants
vitaux, peut étre applicable pour la localisation des fluorophores exogénes sélectifs
(photosensibilisants) qui possédent un rendement quantique de fluorescence élevé [Forrer
1995]. Mais, en pratique, le rendement et la sélectivité des fluorophores employés en
diagnostic sont trées médiocres. De plus, la dose du photosensibilisant et la fluence de la
lumiere d'excitation ne doivent pas dépasser un certain seuil a cause de la toxicité propre du
photosensibilisant et du photoblanchiment. Le signal de fluorescence observé est trés faible

et le manque de sensibilité constitue le principal inconvénient de cette technique.

L'utilisation de détecteurs photoélectroniques permet de résoudre ce probléme. En effet, les
détecteurs électroniques intensifiés ou matriciels sont généralement assez sensibles pour
permettre de diminuer l'intensité lumineuse d'excitation et le temps d'exposition des tissus et,

par conséquent, réduire le photoblanchiment. Les procédés informatiques associés

43



Premiére partie - Chapitre III : Photodétection des états pathologiques tissulaires

permettent de réaliser le traitement du signal adapté a la localisation des fluorophores dans
les tissus ou dans la cellule. Par l'utilisation de techniques et d'algorithmes spécifiques les

fluorophores peuvent étre identifiés et semi-quantifiés.

Dans le principe, tout systéme de détection de fluorescence doit comprendre une source
d'excitation lumineuse, une optique de transmission, une optique de séparation entre la
lumiére d'excitation et la lumiére de fluorescence, et enfin un détecteur photo-électronique
(Matrice CCD ou PDA, Tube Photomultiplicateur "PMT", Caméra intensificatrice, ...)

couplé a un équipement informatique de traitement du signal (Figure 3).

Source d'excitation lumineuse

Séparation entre la lumiére d'excitation

&la lumiere de fluorescence

Détection, Analyse, Traitement
du signal &Affichage

Tissu examiné

Figure 3 : Schéma de principe de la détection de fluorescence.

La différence entre les systémes réside dans le choix de la longueur d'onde d'excitation, dans
le moyen de transmission de la lumiére d'excitation vers le site tissulaire et celui de la
détection de la fluorescence. L'optique de transmission peut étre une fibre optique (capteur
monofibre), un faisceau de fibres (capteur multifibre), ou l'optique d'un endoscope. La
séparation entre la lumiére d'excitation et le signal de fluorescence peut étre effectuée par un
miroir dichroique, si la méme fibre optique est utilisée pour l'excitation et la détection. Dans

le cas d'un capteur multifibre, un filtre passe-haut sert a éliminer la lumiere d'excitation.
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D'autre part, la différence entre les systémes de détection peut provenir de la méthode
d'analyse de la fluorescence recueillie. Selon le domaine d’application et la méthode

d'analyse, on distingue : la spectroscopie de fluorescence et I'imagerie de fluorescence.

D'autres techniques plus simples peuvent étre appliquées a la détection de la fluorescence
induite. L'une de ces techniques consiste a mesurer la fluorescence induite par
lintermédiaire d'un photomultiplicateur et de la transformer en un signal sonore dont
l'amplitude est proportionnelle a l'intensité de fluorescence [Kinsey 1980, Profio 1988]. Le
signal mesuré ainsi est attribué au fluorophore exogene. Un filtre interférentiel de bande
passante correspondant a I'émission de fluorescence du fluorophore précede le
photomultiplicateur. C'est lidée du systéme de la Mayo Clinic utilisé sur un groupe de 16
patients injectés par de I'HpD. L'excitation lumineuse étant réalisée par un laser Krypton
(<415 nm) modulé a une fréquence de 30 Hz, le systéme a permis de confirmer la présence
de 15 cancers, avec un seul faux négatif (tumeur non détectée) [Kato 1985]. Dans cette
technique, les auteurs ont considéré que l'autofluorescence des tissus sains et des tissus

pathologiques était similaire.

Une autre approche consistait a réaliser la photodétection par ratio [fluorescence
induite/autofluorescence] en détectant uniquement le signal de fluorescence aux longueurs
d'ondes correspondant aux maximums d'émission de l'autofluorescence (562+ 30 nm) et de
la fluorescence induite de I'HpD (690+40 nm) [Schneckenburger 1987, Profio 1988]. On
estime que cette méthode du ratio peut aboutir a la localisation des 1ésions tumorales dont
I'épaisseur est de l'ordre de 1-1,5 mm. Pour des patients injectés par de 'HpD (2mg/Kg du
poids corporel) le ratio dans les tumeurs bronchiques par rapport aux tissus sains était
compris entre 1,9 : 1 et 14,3 : 1, tandis que pour des patients non injectés, les valeurs

correspondantes étaient comprises entre 1,1 : 1 et 2,2 [Andersson-Engels 1992].

1I1.1.4.1. Spectroscopie de fluorescence

La détection des états pathologiques par spectroscopie de fluorescence tissulaire, générée
par des fluorophores endogeénes ou exogenes, est basée sur l'analyse comparative des
spectres mesurés sur des zones saines et des zones suspectes. Ces spectres sont
généralement formés de structures larges et peu intenses. Néanmoins, c'est une méthode de

diagnostic explorée en médecine car l'intensité absolue des maxima et des minima ou le ratio
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des intensités a des fréquences choisies permettent une différenciation de la nature
pathologique au sein d'un méme tissu [Andersson 1986, Okunaka 1987, Alfano 1989,
Richards-Kortum 1989, Lam 1990-96, Panjehpour 1992-96, Braichotte 1991-95, Ettori
1996, A'Amar 1996]. De plus, la spectroscopie de fluorescence in situ permet
l'identification en temps réel de médicaments, de fluorophores naturels ou de marqueurs
fluorescents. Cette performance n'est pas assurée par l'imagerie de fluorescence ou on ne
distingue que des zones plus au moins intenses ou une image dans le vert et une image dans
le rouge. Une autre application importante de la spectroscopie de fluorescence est l'étude in
vivo de la pharmacocinétique du photosensibilisant, de sa distribution dans I’organisme ainsi
que l'estimation de sa concentration intratumorale [Profio 1988, Panjehpour 1992, Alian

1994, Berenbaum 1993, Guillemin 1995].

L'analyse des spectres d'autofluorescence mesurés par cette technique nécessite un
traitement spécifique : normalisation, calcul des ratios ou calcul d'un spectre différentiel. Ce
sont les procédés habituels permettant de définir les critéres de distinction entre les tissus

sains et les tissus pathologiques.

A. Normalisation

La normalisation des spectres sert essentiellement a la standardisation de la grandeur
physique mesurée. Autrement dit, c'est une calibration des systémes spectroscopiques, dans
lesquels les données énergétiques sont en unités arbitraires, par rapport a un standard dont
les caractéristiques énergétiques et spectrales de luminance sont connues. Pour ce faire, la
luminance du standard est mesurée par le systeme avant d'entreprendre toute
expérimentation. Ce standard peut étre le spectre continu d'une lampe de faible puissance
lumineuse (Tungsténe, Deutérium, Halogene, Halogéne-Mercure ... ) [Schomacker 1992,
Baraga 1990, Sterenberg 1995, Zonios 1996, Etorri 1996 ], la fluorescence d'une solution
comme la Rhodamine ou le rouge Kiton [Andersson 1986, Braichotte 1995, Panjehpour
1996 ], ou les radiations d'un corps noir [Andersson-Engels 1995, Rokahr 1995 ]. Cette
standardisation de l'échelle spectrale a pour but la quantification des fluorophores et la
validation de l'analyse comparative des intensités absolues entre un tissu sain et un tissu
pathologique du méme organe, d’organes différents ou encore entre individus. Malgré cette

normalisation, les mesures spectrales sont toujours exprimées en unités relatives ou
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arbitraires car d'autres paramétres physiques et instrumentaux, propres a l'appareillage
utilisé, agissent sur le signal de fluorescence. C'est pour cette raison que le ratio des
intensités de fluorescence, mesurées au moyen de n'importe quel systeme, demeure le

parameétre le plus significatif pour l'analyse distinctive des différents fluorophores.
B. Criteres de distinction

En spectroscopie de l'autofluorescence tissulaire, le seuil de distinction entre tissu sain et
tissu pathologique n'est pas bien défini. Il repose actuellement sur l'analyse statistique simple
ou multivariable de criteres spectraux qui permettent de mettre en évidence une différence
de fluorescence entre les tissus [Panjehpour 1995-96, Schomaker 1992, Kapadia 1990]. Les
critéres recherchés sont fonction de la longueur d'onde d'excitation, de l'organe exploré et
du stade évolutif des lésions. Le ratio d'intensité spectrale entre le tissu sain et le tissu
pathologique par rapport a un pic de fluorescence choisi est l'un des criteres les plus
significatifs [Qu 1994, Lam 1990, Andersson-Engels 1992]. D'autres ratios établis entre
deux pics distincts, servent a mettre en évidence la différence structurelle des spectres. Sur
un groupe de rats xénogreffés avec une tumeur du colon (DMH-W49), Andersson et al. ont
comparé les spectres de l'autofluorescence mesurés sur la tumeur et les tissus sains suite a
une excitation laser azote (337 nm) a partir du ratio ~ 400/460 nm. Ils ont trouvé qu'il
s'agissait d'un parametre significativement différent entre les tissus examinés. D’ailleurs, ils
ont montré que l'allure des spectres ne changeait pas que les mesures soient réalisées ex vivo
ou in vivo [Andersson 1986]. Schomaker et al. en 1992, ont montré que l'intensité de
fluorescence due a la NADH décroissait selon une loi exponentielle avec le temps, aprés

résection [Schomaker 1992].

Avec une méme longueur d'onde d'excitation de 337 nm, Ramanujam ef al. ont mesuré la
pente dans les spectres obtenus sur des tissus sains et des tissus pathologiques du col de
l'utérus (néoplasie intraépithéliale, papillome et inflammation). La pente a été calculée, par
l'intermédiaire d'une approximation linéaire, avec un incrément de 20 nm sur toute l'étendue

spectrale, telle que :
Pente= {I[(Aem+20 nm) - I(Aem)]/20 nm}.

Des différences de pente entre les tissus sains et les tissus pathologiques ont été observées

dans la bande 420-440 nm. La pente sur cette bande tracée en fonction de lintensité

47



Premiére partie - Chapitre 111 : Photodétection des états pathologiques tissulaires

normalisée des pics caractérisants les tissus sains (442 ou 453 + 3 nm) et les tissus
pathologiques (444, 454, 463 ou 470 + 3 nm) a permis une distinction des tissus
pathologiques avec une sensibilité (probabilité de prédire des résultats positifs pour les
tissus pathologiques) de 92% et une spécificité (probabilité de prédire des résultats négatifs

pour les tissus sains) de 90% [Ramanujam 1994].

Ettori, a choisi une comparaison du ratio I(360 nm)/I(440 nm) pour distinguer les tissus
sains et tumoraux de la vessie (25 Patients), suite a une excitation laser XeCl (308 nm). Son
choix repose sur le fait que la concentration extracellulaire du collagene est plus forte dans
la paroi saines que dans la paroi tumorale. Avec ce critére, il lui a été possible d'identifier

correctement 100% des tissus examinés [Ettori 1996].

D'autres chercheurs proposent l'exploitation du ratio établi entre l'intensité de fluorescence
et la lumiere d'excitation rétrodiffusée [Coremans 1996, Loshenov 1992 ]. Loschenov ef al.
ont proposé¢ une formule de discrimination (DC) entre les tissus sains et les tissus
pathologiques basée sur le ratio de l'intensité maximale/minimale de fluorescence (IF) d'une

région spectrale et le ratio de la lumiére d'excitation rétrodiffusée :

DC=[IF (rumeury/Puissance rétrodiffusée qrumeun] / [TF (rissu sainyPuissance rétrodiffusée i sain)]

Les régions spectrales ont été choisies en fonction de la longueur d'onde d'excitation. Pour
une excitation a 337 nm, ces régions correspondaient a 460-480 nm et 540-560 nm. Les
régions 660-690 nm et 690-730 nm ont été considérées pour une excitation a 633 nm. Avec
ce critere de discrimination, des ratios de fluorescence allant de 5 a 12 ont été obtenus entre
les tissus sains et les tumeurs des bronches et de l'estomac. En outre, l'auteur confirme
I'hypothese concernant la rétention sélective des porphyrines endogénes dans les lésions
tumorales et propose l'excitation de 633 nm pour s'affranchir de la réabsorption de

l'autofluorescence due a I'oxyhémoglobine [Loshenov 1992].

Zharkova ef al. supposent que le ratio entre l'intensité de la fluorescence induite et l'intensité
de la lumiere d'excitation rétrodiffusée reflete la sélectivité tumorale des photosensibilisants
[Zharkova 1994]. En effet, dans une tumeur si la concentration du photosensibilisant est

plus importante que dans un tissu sain, la rétrodiffusion de la lumiére d'excitation sera
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forcément plus faible a cause de l'absorption due au photosensibilisant. Par conséquent,
lintensité de fluorescence est relativement plus importante. Cependant, pour que ce ratio
soit considéré comme un critére de distinction ou de quantification, les tissus explorés
doivent avoir les mémes paramétres optiques. De plus, il faut s'assurer que la lumiere

d'excitation rétrodiffusée ne soit pas confondue avec la réflexion spéculaire des tissus.

Panjehpour et al. ont proposé une analyse statistique discriminante pour choisir des critéres
de distinction entre tissus sains et tissus tumoraux de l'cesophage excités a 410 nm. Quinze
spectres mesurés sur des tissus sains et 10 spectres mesurés sur des lésions tumorales ont
été utilisés comme base de données. Les intensités de fluorescence ont été prélevées entre
430 et 716 nm, avec une résolution de 15 nm, sur les 25 spectres d'autofluorescence. Dans
chaque spectre, les intensités mesurées correspondant a 19 longueurs d'onde particulieres,
ont été rapportées a l'aire du spectre entier. Le résultat de l'analyse statistique a permis de
sélectionner cinq longueurs d'onde d'intérét diagnostique : 490, 580, 670, 685 et 715 nm.
Ces donnés ont été appliquées pour I'élaboration d'un modéle de classification basé sur
l'analyse discriminante multivariable linéaire. Le modéle a été testé sur 3 carcinomes, 23
adénocarcinomes et 108 tissus sains de l'cesophage. La sensibilité et la spécificité du modele

ont été respectivement 100% et 98% [Panjehpour 1994-95-96].

Une méthode similaire de classification des lésions tumorales du colon a été proposée par
Kapadia ef al. et par Schomacker et al.. L'analyse a été basée sur 70 échantillons, 35
normaux et 35 adénomes, excités par un laser He-cd émettant a 325 nm. Apres
normalisation par rapport a l'aire globale des spectres comprise entre 350 et 600 nm, 6
longueurs d'onde d'émission, 350, 380, 395, 440, 560 et 590 nm, ont été choisies dans
l'analyse de discrimination multivariable de régression linéaire (MVLR). L'algorithme a été
ensuite appliqué pour la classification de 35 échantillons normaux, 16 adénomes, 16
papillomes hyperplasiques. Cent pour 100 des échantillons de tissus normaux et des

adénomes, et 98% des papillomes hyperplasiques ont été correctement classifiés [Kapadia
1990].

D'autres approches permettant de mettre en évidence la différence structurelle du signal de

l'autofluorescence, mesuré sur les différents tissus, consistent a réaliser un spectre

différentiel Sq [ Vo-Dinh 1995, Panjehpour 1996]. Ce spectre est, en fait, le résultat de la
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soustraction d'un spectre T mesuré sur un tissu pathologique d'un spectre Ts mesuré sur un
tissu sain lorsque les deux spectres sont ajustés par un coefficient de proportionnalité o par

rapport a un pic d'émission commun A, tel que :

ST (A)-a T(y)

Le spectre différentiel peut également étre réalis€ si chacun des spectres de
l'autofluorescence des tissus sains et des tissus pathologiques est normalis€ par rapport a

son aire spectrale globale.

Vo-Dinh ef al. ont rapporté une technique de distinction entre les tissus sains et les tissus
pathologiques appelée analyse spectrale différentielle de la fluorescence normalisée (DNF).
Le principe de cette technique consiste a normaliser les spectres d’autofluorescence par
rapport a l'aire du spectre global pour les rendre indépendants de l'intensité spectrale. Cette
procédure a été appliquée sur 15 spectres d'autofluorescence mesurés sur des tissus sains de
l'eesophage a une excitation de 410 nm afin de construire un modéle 'tissu sain". Ensuite,
chaque spectre mesuré sur une lésion tumorale est normalisé de la méme maniére et est
soustrait du spectre tissu sain "modele". Le spectre différentiel résultant a permis de mettre
en évidence deux régions spectrales caractéristiques aux Iésions tumorales, 460-490 nm et
640-670 nm, avec une "vallée" a 480 nm et un pic a 660 nm. Cent huit tissus normaux et 26
tissus tumoraux analysés par cette technique ont été classifiés avec une sensibilité de 100%

et une spécificité de 98% [Vo-Dinh 1995].

Cette technique de spectroscopie différentielle de fluorescence est appliquée pour la
quantification et la détermination de la sélectivité d'un photosensibilisant dans une lésion
tumorale, préalablement localisée [Wilson 1986, Braichotte 1991, Guillemin 1995]. En
soustrayant le spectre de l'autofluorescence mesuré avant I'administration du
photosensibilisant du spectre apres I'administration du photosensibilisant, on obtient un
spectre "pur" dii au photosensibilisant. Cependant, pour s'affranchir de la mesure préalable
du spectre de l'autofluorescence et des problémes de détection liés a la distance entre le
capteur optique et le site examiné, il faut calculer le ratio, dans le spectre de fluorescence
globale, entre le pic d'émission maximale du fluorophore exogéne et le pic d'émission

maximal de l'autofluorescence. L'ajustement des spectres mesurés sur les différents tissus
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examinés a plusieurs intervalles de temps aprés I'administration du photosensibilisant, est
effectué par rapport a un pic d'émission commun se trouvant en-dehors des longueurs

d'onde d'émission du photosensibilisant [ Ankerst 1984, Profio 1988].

C. Matrice bidimensionnelle d'excitation et d'émission (2D-EFEM)

Le principe de cette technique est identique a celui de la spectroscopie de fluorescence
ordinaire. Mais, on réalise un balayage avec des longueurs d'onde d'excitation allant de
l'ultraviolet au proche infrarouge. Une résolution de 10-20 nm est obtenue en utilisant un
jeu de filtres interférentiels ou un monochromateur motorisé. Cette technique est utilisée
pour étudier les caractéristiques de fluorescence d'un échantillon tissulaire dont les
fluorophores et leur distribution sont inconnus a priori. Quand la longueur d'onde du
rayonnement lumineux correspond a un maximum d'excitation d'un fluorophore, elle
favorise I'émission de fluorescence de celui-ci par rapport aux autres. Ainsi, I'enregistrement
des matrices d'excitation et d'émission de fluorescence et la réalisation d'une présentation
topographique "Map" permettent de mettre en évidence la distribution et l'identité des
fluorophores présents dans l'échantillon examiné. L'identification de certains fluorophores
endogénes et le choix d'une excitation optimale des tissus ont été obtenus au moyen de cette
procédure par différents chercheurs [Wolfbeis 1985, Richards-Kortum 1991, Ramanujam
1994, Sterenborg 1994]. Cependant, cette technique ne peut étre applicable in vivo pour la
mesure des spectres de fluorescence tissulaire car le temps nécessaire pour la réalisation

d'une matrice d'excitation et d'émission est relativement long.

D. Spectroscopie résolue dans le temps ou a filtrage temporel

Basée sur la différence de cinétique de fluorescence observée entre les différents
fluorophores, la spectroscopie résolue dans le temps permet la détection d'une seule
composante fluorescente dans un mélange de fluorophores excitable a la méme longueur
d'onde. Le parameétre physique qui caractérise cette technique est la durée de vie ou le
temps de décroissance de fluorescence. Ce parameétre n'a un sens précis que si l'excitation
cesse brusquement ; pour ce faire, une excitation pulsée est nécessaire. L'intensité

temporelle de I'émission de fluorescence I(t) suit une loi du type exponentiel, tel que
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1(t) = exp [-U/7]

La constante T, homologue a un temps, est la valeur moyenne du temps d'existence d'une
molécule excitée, appelée durée de vie. Cependant, pour un mélange de fluorophores
endogeénes ou exogenes, lintensité temporelle de fluorescence constitue la somme des

intensités individuelles, ¢’est a dire :

() = i Aie exp[%ﬂ

Ainsi, une estimation des A; (paramétres liés a la concentration des fluorophores et a leur
rendement quantique de fluorescence) et des T; donne des informations sur I'environnement
physico-chimique des fluorophores. La premiére application de cette technique en
photodiagnostic était I’élimination de l'autofluorescence tissulaire dans un spectre ou pour
produire une image censée mesurer uniquement la fluorescence induite [Kohl 1993]. En
effet, la durée de vie de l'autofluorescence est estimée entre 2 et 5 ns. Par contre, la durée
de vie de la fluorescence induite d'un photosensibilisant comme I'HpD est estimée entre 12
et 15 ns [Schneckenburg 1987, Kohl 1993, Cubeddu]. Ainsi, l'introduction d'un retard
supérieur a 5 ns permet l'obtention d'un signal uniquement di a la fluorescence induite.
Cependant, les caractéristiques spectrales du photosensibilisant ne sont mises en évidence

qu'avec un délai équivalant au double de la durée de vie [Kohl 1993].

Pour réaliser la détection a filtrage temporel ou la mesure de la durée de vie de la
fluorescence, un laser pulsé a modes déclenchés (Q-switched) ou a modes bloqués doit
assurer l'excitation des molécules [ Schneckenburg 1987, Alfano 1989, Kohl 1993]. La durée
de l'impulsion des lasers a modes déclenchés est généralement de l'ordre de 5 a
20 nanosecondes, ce qui permet de réaliser une détection a filtrage temporel comme
I'élimination de l'autofluorescence dans un signal composé (autofluorescence + fluorescence
induite). Tandis que les lasers a modes bloqués génerent des impulsions picosecondes ou
femtosecondes qui sont employées pour la mesure de durée de vie de la fluorescence et
l'identification des fluorophores. Pour la détection, les systémes doivent étre munis de
détecteurs obturables de type matrices CCD intensifiées, tubes intensificateurs d'image,

compteurs de photons, caméra Streak, ... Le temps de réaction de ces détecteurs est
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généralement ultracourt. Ainsi, l'observation du spectre ou de l'image est effectuée dans une
fenétre temporelle entre deux impulsions lasers aprés l'introduction d'un certain délai. La

figure 4 schématise le principe de cette technique.

Laser pulsé

Choix du moyen
d'analyse

CcCD
Obturable

Fluorescence

Tissu examiné

Figure 4 : Principe de la photodétection a filtrage temporel.

Les impulsions lasers de durée At sont utilisées pour déclencher l'acquisition du signal de
fluorescence apres l'application d'un délai prédéfini d; par l'intermédiaire d'un générateur de
retard. Comme le montre le chronogramme, le signal de fluorescence est intégré par cycles
dans une fenétre temporelle T;, < T-At-di. Le temps d'intégration de chaque cycle Ti, est
généralement compris entre 5 et 50 nanosecondes. Le temps d'acquisition global d'un
spectre de fluorescence constitue l'accumulation de plusieurs cycles permettant ainsi

d'améliorer le rapport signal / bruit.

L'étude de la transformation des différentes fractions monomeéres, diméres et agrégats, qui

sont présentes apres l'injection intraveineuse d'un photosensibilisant comme 1'HpD, peut étre
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trés importante dans l'analyse de la pharmacocinétique et dans la photodétection des
tumeurs. La spectroscopie de fluorescence a filtrage temporel est une technique tres
appropriée pour étudier ces transformations car les durées de vie de fluorescence des
monomeres, diméres et agrégats sont trés différentes [Andersson-Engels 1992]. Pour le
Photofrin II ces durées de vie ont été estimées, au niveau d'une cellule, a 14 : 2,9 : 0,2 ns,

respectivement [Schneckenburger 1993].

D'autres applications comme l'identification et la quantification des composantes
fluorescentes des porphyrines [Schneckenburger 1987, 1993], des photoproduits [Valat
1988] et des fluorophores endogenes [Pfeifer 1995, Schneckenburg 1995] sont réalisables
avec des systemes de détection a filtrage temporel picoseconde. Par l'utilisation de cette
technique, Tang ef al. en 1989 ont observé que la durée de vie de l'autofluorescence des
tissus tumoraux était plus courte que celle des tissus sains. Ils supposent que les
désexcitations des fluorophores naturels par des processus non-radiatifs sont plus
importants dans la tumeur que dans le tissu normal a cause du désordre de la configuration
moléculaire autour des fluorophores [Tang 1989]. En effet, les transitions non-radiatives

sont connues pour étre a l'origine de la diminution de la durée de vie de fluorescence.

Par ailleurs, puisque la durée de vie de la phosphorescence est de l'ordre de la milliseconde,
Tang et al ont étudié les spectres de phosphorescence des tissus sains et tumoraux du sein,
et ceci en introduisant un délai supérieur a 1 ms entre l'excitation et l'acquisition des

spectres [Tang 1996]. Cette étude n'a pas abouti a une conclusion concréte.

La détermination de la durée de vie de fluorescence peut également étre réalisée dans le
domaine fréquentiel "Frequency-domain" par la mesure de phase. La fluorescence est
induite par une lumiére monochromatique modulée par une radiofréquence et mesurée par
un intensificateur d'image dont le gain optique est modulé par la méme fréquence. La
détermination de la durée de vie sera basée sur le déphasage entre le signal de fluorescence

et le signal qui module le gain optique de l'intensificateur [Wagniéres 1997].
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E. Microspectrométrie de fluorescence

C'est une technique qui associe a la fois la spectroscopie a la microscopie de fluorescence.
Elle permet la localisation, la quantification et l'identification des fluorophores au niveau de

la cellule. La figure 5 présente le schéma d'un microspectrometre de fluorescence [Chinsky
1992, Anidjar 1996].

Spectrographe

Couplage optique /

4

Diaphragme

Diaph
Srot d'analyse

d'irradiation

Microscope

Figure 5 : Schéma d'un microspectrométre de fluorescence [Anidjar 1996].

Cette technique a été appliquée a la mesure de l'autofluorescence des cellules urothéliales
tumorales et saines. Le laser argon employé induit principalement la fluorescence des

flavines et des riboflavines. Des différences dans l'intensité spectrale et dans la largeur a
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mi-hauteur entre les spectres mesurés sur les cellules saines et tumorales ont été observées.
Comme observé dans les tissus, l'intensité de fluorescence dans les cellules saines était
supérieure a celle des cellules cancéreuses. Un facteur 10 a été mesuré dans cette
expérimentation. Par ailleurs, la largeur a mi-hauteur des spectres de fluorescence des
cellules saines était supérieure de 40% que celle des cellules tumorales. Les auteurs
supposent que les différences spectrales sont essentiellement dues a la faible concentration
des formes oxydées des flavoprotéines dans les cellules tumorales [Anidjar 1996, Ettori
1996].

II1.1.4.2. Imagerie de fluorescence

En diagnostic par fluorescence, les systémes d'imagerie sont plus pratiques que les systémes
spectroscopiques car l'image de fluorescence permet d'explorer une large zone tissulaire. On
peut localiser une petite tumeur qui sera plus contrastée en fluorescence induite ou moins
contrastée en autofluorescence. En fait, la plupart des systemes d'imagerie ont été
développés pour la détection de la fluorescence induite des photosensibilisants employés en
thérapie photodynamique et notamment les porphyrines. Mais, des modifications mineures
sur les différents systémes d'analyse permettraient a la fois la détection de l'autofluorescence
et de la fluorescence induite par les différents fluorophores. Toutefois, afin d'affiner
l'observation et d'identifier les fluorophores responsables du signal de fluorescence,

l'association de la spectroscopie aux systémes d'imagerie s'avere nécessaire.

En 1979, Doiron et Profio développent le premier bronchoscope pour la détection de
précancers bronchiques basée sur leur rétention préférentielle de 'HpD. Une fibre optique
en quartz guidait la lumiere d'excitation d'un laser Krypton (< 415 nm) a travers le canal de
biopsie du bronchoscope. La puissance lumineuse en sortie de cette fibre était d'environ
10 mW. Un intensificateur d'image d'un gain de 30000 et une caméra vidéo permettaient a
l'opérateur d'observer directement I'image intensifiée de la fluorescence induite du site apres
filtrage de l'autofluorescence et de la lumiére d'excitation [Profio 1980]. Profio et al
apporterent des modifications en offrant la possibilité d'alterner I'image de fluorescence et
limage en lumiére blanche et en améliorant la suppression de l'autofluorescence. Ainsi,
l'autofluorescence est soustraite de telle sorte que l'image globale de fluorescence sur le
tissu sain soit nulle [Profio 1987]. Un systéme similaire associé a la spectroscopie de

fluorescence a été réalisé par Kato et Cortese en 1985 [Kato 1985].
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Une autre méthode proposée par le groupe de Munich consiste a détecter la fluorescence
des tissus uniquement dans le domaine spectral du colorant. Les tissus sont irradiés a deux
longueurs d'onde d'excitation pour lesquelles l'autofluorescence est présumée similaire et la
fluorescence induite différente [Baumgarttner 1987]. L'une des deux irradiations correspond
au maximum d'excitation du photosensibilisant (405 nm). La deuxi¢éme longueur d'onde
(470 nm) n'induit pas la fluorescence du colorant tout en générant une autofluorescence des
tissus. Une opération de soustraction permet d'extraire limage de la fluorescence induite.
Cependant, comme les spectres d'absorption des différents fluorophores ont une structure
large, les signaux de fluorescence mesurés sur les différents sites sont toujours composés
des deux émissions. Ainsi, la séparation des deux signaux de fluorescence reste

approximative.

En 1990 I'équipe de Svanberg développe un systéme utilisant un laser a azote (337 nm) en
mode pulsé pour l'excitation des sites tissulaires. Une tourelle de filtres passe bande de
longueurs d'onde centrales de 470, 600 et 630 nm précéde une caméra intensificatrice qui
recueille I'image de fluorescence de chacune des bandes spectrales. L'image de fluorescence
due aux porphyrines exogene (HpD, Photofrin ou protoporphyrine IX induite par I'ALA)

est affichée en fausses couleurs sur un moniteur en réalisant le procédé suivant :
Image={[Image(630)-Image(600)]/Image(470)}

Ce procédé permet de rehausser le contraste entre les tissus sains et la tumeur et de
s'affranchir du bruit du fond di a l'autofluorescence [Svanberg 1990 ]. Mais la longueur
d'onde utilisée pour l'excitation ne correspondant pas au maximum d'excitation du

photosensibilisant utilisé, le signal de fluorescence obtenu n'est pas optimal.

Le systeme d'imagerie de fluorescence développé par I'équipe de 1'Ecole Polytechnique
Fédérale de Lausanne repose sur la détection de I'image de fluorescence dans deux fenétres
spectrales aprés excitation lumineuse en mode continue par un laser Krypton (<415 nm, 5-
15 mW/cm®). La lumiére excitatrice est guidée sur le site par le moyen d'une fibre optique
insérée dans le canal de biopsie d'un endoscope. Les fenétres spectrales choisies
correspondent a I'émission de l'autofluorescence dans la bande passante 520-580 nm et a la
fluorescence induite (600-700 nm). Deux filtres passe bande correspondant aux fenétres

spectrales précédentes sont placés devant l'optique de deux caméra intensificatrices qui
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recueillent séparément l'autofluorescence et la fluorescence du photosensibilisant (I'HpD,
Photofrin II ou Protoporphyrine IX "PpIX" induite par acide aminolévulinique "ALA").
Ainsi, l'une des deux images (verte) tient seulement compte de l'autofluorescence tandis que
l'autre image (rouge) correspond a la fois a une partie de l'autofluorescence et a la totalité
de la fluorescence induite. En prenant en compte le bruit du fond di a l'autofluorescence
dans la deuxiéme image, un traitement spécifique de type soustractif et/ou par ratio aboutit
a l'obtention d'une image purement due a la fluorescence induite. L'image résultante est
affichée sur un moniteur. Le systéme décrit ci-dessus offre la possibilité de visualiser la
surface tissulaire en lumiére blanche et en image de fluorescence grace a un chopper qui
permettait d'obturer les intensificateurs d'image lors d'une visualisation en lumiere blanche
[Wagniéres 1990]. Un systéeme similaire a été développé au Centre de Recherche en
Automatique de Nancy entre 1990 et 1994 [Falcoz-Vigne 1992, Diller 1994].

Lam et al. (Vancouver-Canada) ont développé un systéme d'imagerie pour la détection des
cancers bronchiques précoces par fluorescence induite ou par autofluorescence. Le systeme
est composé d'un bronchoscope standard qui guide la lumiere d'excitation d'un laser He-Cd
(442 nm) et la lumiére de fluorescence, de deux caméras intensificatrices dont la premiére
est munie d'un filtre passe bande (520+20 nm) et la deuxieme est munie d'un filtre passe
haut (> 630 nm), d'un systeme d'analyse d'images associ¢ a un ordinateur. Un algorithme
spécifique permettait de combiner les deux images et de les visualiser sur un écran en
fausses couleurs en temps réel : la zone saine est présentée par une image verte et la zone
tumorale est présentée par une image rouge [Lam 1993, 1995]. La détection des lésions
cancéreuse précoces (dysplasies et carcinomes in sifu) par cette technique
d'autofluorescence permettrait d'augmenter la sensibilité de détection de 50% (de 48% a

73%) par rapport a I'examen endoscopique ordinaire en lumiere blanche.

La difficulté principale rencontrée avec tous les systemes présentés ci-dessus réside dans le
manque de sélectivité des photosensibilisants employés dans la photodétection qui se traduit
par le faible contraste lumineux que l'on observe entre les précancers et la muqueuse saine

périphérique.
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Récemment d'autres techniques d'imagerie basées sur le filtrage temporel ont €té introduites
en imagerie de fluorescence tissulaire et cellulaire. De telles techniques utilisent des caméras
intensifiées et obturables. Les sources d'excitation sont des lasers pulsés en mode déclenché
(Q-switched) ou en mode bloqué. Les images de fluorescence sont recueillies entre deux
impulsions, l'accumulation d'environ 100 images donne un bon rapport signal/bruit. Les
systémes développés permettent la détection de précancers par autoflurorescence ou par
fluorescence induite. Dans le cas de la fluorescence induite, la suppression de
l'autofluorescence est réalisée par le filtrage temporel [Kohl 1993, Schneckenburger 1994,

Mizeret 1995, Cubeddu 1995, Andersson-Engels 1995, Paithankar 1996, Anidjar 1996].

Enfin, l'imagerie multispectrale constitue un outil d'identification et de localisation de
plusieurs fluorophores, et de détection des changements du microenvironnement comme le
pH au niveau tissulaire et cellulaire. C'est une technique qui peut combiner a la fois trois
moyens d'analyse : la microscopie, la spectroscopie par transformée de Fourier ou la
spectroscopie interférentielle et limagerie de fluorescence. Son principe repose sur

l'utilisation d'un interférométre de Sagnac combiné a une caméra CCD (Figure 6).

La fluorescence émise par l'échantillon est collimatée et guidée vers l'interféromeétre puis
projetée sur une CCD. L'interférometre divise la lumiére regue en deux faisceaux cohérents.
Les différences du parcours optique entre les deux faisceaux, nécessaires pour produire un
spectre, sont obtenues en réalisant une rotation mécanique assistée par ordinateur de
l'interféromeétre vis-a-vis de l'image de fluorescence produite par I'objectif d'une caméra ou
d'un microscope. Les deux faisceaux sont ensuite combinés a nouveau pendant que le
détecteur mesure les variations de l'intensité en fonction du parcours optique. Cette fonction
de variations est appelée "interférogramme". L'interférogramme mesuré sur chaque pixel du
détecteur CCD, reconstituant l'image de fluorescence, est recueilli et est ensuite converti en
spectre par une transformée de Fourrier. Ainsi, avec cette technique on peut tracer le
spectre correspondant a chaque pixel de I'image de fluorescence tout en observant la totalité
de I'image d'un échantillon tissulaire [Valisa 1995]. Cette technique peut potentiellement étre

employée en détection a filtrage temporel et pour la mesure de la diffusion Raman.
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Figure 6 : Présentation simplifié d'un interférométre de Sagnac.

IIL1.5. Revue de l'application clinique de la fluorescence induite en diagnostic

Le diagnostic basé sur la détection de la fluorescence induite de 'HpD a fait I'objet d'un trés
grand nombre d'investigations. Dans un article de revue de 1992, Andersson-Engels
rapporte une étude réalisée sur 409 patients ayant différents types de lésions malignes. Les
patients ont été examinés soit avec un laser argon (488-514 nm), soit avec un laser He-Cd
(442 nm), soit avec une source de lumiere blanche, généralement une lampe a mercure,
filtrée a 365 nm. Une dose d'HpD de 5 mg/Kg du poids corporel a été administrée aux
patients. La détection de fluorescence a été effectuée entre 48-72 h aprés l'injection du
photosensibilisant. L'étude concernait des 1ésions tumorales du poumon, de I'oesophage, de
l'estomac, du rectum, de la vessie, de la cavité orale, des yeux, de la peau et du cerveau.
Trois cent trente quatre lésions /405 ont été distinguées par la signature spectrale de I'HpD,
32 lésions /405 avaient une fluorescence ambigué, similaire a celle des tissus sains, le reste
n'a pas été détectable. Une photosensibilisation cutanée a été observée chez 20 patients
[Andersson-Engels 1992]. Dans une autre étude, il était possible de détecter des tumeurs
vésicales avec une dose d'HpD de 2,5 mg/kg du poids corporel. Dans cette étude, la
meilleure discrimination entre les tumeurs et les tissus sains environnants est obtenue 2

heures apres l'injection intraveineuse [ Andersson-Engels 1992].
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D'autres chercheurs ont constaté que le cancer bronchique et les métaplasies de l'cesophage
de Barrett pouvaient étre détecté a un stade précoce par ratio de fluorescence en utilisant de
trés faibles doses de Photofrin II (0.25 mg/kg) sans provoquer une photosensibilisation

cutanée [Lam 1990, Nilsson 1995].

Cependant, les inconvénients principaux des porphyrines et notamment I'HpD comme
marqueur tumoral pour le diagnostic des cancers se résument par le fait que 'HpD n'est pas
une seule composante chimique stable et bien caractérisée, il a une sélectivité relativement
faible pour les tissus tumoraux (2-5), il provoque une photosensibilisation de la peau et son
rendement quantique de fluorescence est trés faible (0.02). De plus, un délai de 24 a 72
heures aprés l'injection intraveineuse est généralement nécessaire pour avoir le meilleur
contraste [Profio 1988, Monnier 1992, Wagniéres 1992, Falcoz-Vigne 1992, Diller 1994,
Brault 1995].

L'application topique ou par instillation de fluorophores dans certaines localisations
anatomiques est une alternative qui permet d'éviter les effets déléteres systémiques. La
production de Protoporphyrine IX par linstillation de I'ALA dans la vessie donne
actuellement des bons résultats pour la localisation des tumeurs [Forrer 1995, Lam 1995,
Jichlinski 1996]. Mais, la photodétection ne peut intervenir que 2 a 4 heures apres
l'instillation, ce qui implique de ne pas uriner durant ce temps. Cependant, la fluorescence

est visible a I'ceil sans systéme d'amplification.

Stepp et al. ont réalisé une étude clinique de photodétection par 'ALA sur 104 patients
ayant des lésions urothéliales (27 lésions primaires et 77 récidives). Pour la détection de la
fluorescence induite de PpIX accumulé dans les lésions tumorales, un systéme composé
d'une caméra vidéo CCD, d’un moniteur couleur, d’un spectroscope et d’un cystoscope a
été employé. La source d'excitation était un laser Krypton (405 nm) ou une lampe xénon
filtrée sur une bande passante allant de 375 a 440 nm. L'ALA a été administré soit par voie
orale (40 mg/Kg du poids corporel), soit par inhalation (500 mg "10%"), soit par instillation
intravésicale (1g "2%"). La détection de fluorescence a été réalisée entre 2-4 heures apres
linstillation. Les autres modes d'administration ont servi a réaliser une étude
pharmacocinétique (18 patients). Les mesures de fluorescence réalisées sur l'ensemble des

patients ont montrées un contraste de valeur moyenne de 10,7 entre les tissus sains et les
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tissus tumoraux. La sensibilité et la spécificité de cette technique étaient respectivement
97% et 67%. La sensibilité de détection par cystoscopie de fluorescence était meilleure
qu'en cystoscopie généralement comprise entre 42% et 79%, par contre la spécificité était

similaire [Stepp 1995].

Dans une étude réalisée sur 22 patients ayant différentes lésions tumorales de la vessie
(carcinomes in situ, dysplasies et carcinomes urothéliaux), Rokahr ef al. ont montré que le
contraste, basé uniquement sur l'autofluorescence est meilleur qu'en utilisant la fluorescence
de la PpIX induite par I'ALA. Les patients ont été divisés en deux groupes. Le premier
groupe (10 patients) a été examiné apres 2-4 heures de l'instillation de 'ALA avec un laser a
colorant (405 nm) pompé par un laser a azote pulsé (337 nm, 3 ns). Le deuxiéme groupe
(12 patients) a été examiné en autofluorescence avec le laser a azote. L'analyse de
fluorescence a été réalisée par une technique spectroscopique. Une fonction de démarcation
D={(m,-m\)/(c,>+c")’"}a été définie pour mettre en évidence le contraste du signal mesuré
(m, et m, sont respectivement les valeurs moyennes des ratios calculés a partir des spectres
mesurés sur les tumeurs et les tissus normaux, o, et G, sont les écarts types correspondants).
Les ratios de distinction ont été définis par R1= 1(635 nm)/I(490 nm) pour le groupe ALA
et par R2=I(460 nm)/I(400 nm) et R3=I(431 nm)/I(390 nm) pour le groupe non-ALA. Les
lésions tumorales du groupe ALA ont été classées avec une démarcation moyenne D=0,5.
La démarcation pour le groupe non-ALA a atteint une valeur moyenne D=1,5 avec le ratio

R2 et D=2 avec le ratio R3 [Rokahr 1995].

D'autres familles de molécules ont récemment été employées en clinique. Ces molécules
représentent des composées de la chlorophylle (Phéophorbide), des chlorines et des
phtalocyanines [Santus 1990, Panjehpour 1992, Ris 1993, Henderson 1992]. Les chlorines
et notamment la Méta-tétra(hydroxyphenyl)-chlorine "mTHPC" (Foscan®) qui présente une
seconde génération de photosensibilisants est supposée avoir de bonnes propriétés de
photodétection [Braichotte 1995, Forrer 1995]. Cependant, trés peu d'études de
photodétection basée sur la mTHPC ont été publiées.

Dans une étude clinique récente, 5 patients ayant des lésions bronchiques (2 carcinomes
micro-invasifs et 3 carcinomes in situ) ont €t¢ examinés par un systéme d'imagerie et par
spectroscopie de fluorescence (systéme de Lausanne). Une dose de mTHPC de 0,15 mg/Kg

de poids corporel a été administrée aux patients par voie intraveineuse. La source
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d'excitation lumineuse était un laser Krypton (407, 413 nm) couplé a l'optique d'un
endoscope dont la puissance en sortie de l'optique était entre 10 et 25 mW. Les mesures
spectroscopiques ont été réalisées avec une irradiance de 1-3 mW/cm’® en sortie de fibre
optique. La détection de la fluorescence induite de la mTHPC a été réalisée 96 aprés heures
l'injection. Les ratios de sélectivité calculés a partir des spectres étaient compris entre 1,5 et
2,1. Les images réalisées sur les mémes lésions dans deux régions spectrales (F: 600-

720 nm, B: 520-580 nm) ont été traitées avec une fonction de discrimination, telle que :

Image résultante = [Image (F) - Image (B)]

Malgré le faible ratio de sélectivité, les images réalisées par le systéme ont permis de bien
délimiter les lésions tumorales. Leur autofluorescence était trés faible, probablement a cause
d’une absorption par 'hémoglobine plus grande dans le vert que dans le rouge. Ainsi, le
traitement d'image a permis de mieux visualiser ces lésions en fluorescence induite. Par
contre, ce raisonnement ne peut étre appliqué, a coup slr, pour des lésions invisibles

endoscopiquement [Forrer 1995].

IIL.1.6. Revue de l'application clinique de l'autofluorescence en diagnostic

Plusieurs équipes de recherche travaillent actuellement sur la détection et la localisation des
cancers par autofluorescence. Les disciplines médicales essentiellement concernées par ces

investigations sont la pneumologie, I'0.R L., l'urologie et la gynécologie.

L'équipe d'Alfano fut parmi les premiéres a étudier l'autofluorescence tissulaire. Un laser
argon (457, 488 et 514 nm) a été utilisé pour l'excitation des échantillons prélevés sur des
tissus sains et tumoraux des bronches et des seins. Les spectres de l'autofluorescence ont
montré des différences structurelles entre les tissus sains et tumoraux. Les différences ont
été essentiellement reliées a l'absorption de I'hémoglobine dans les tumeurs et au gradient de
concentration en riboflavine oxydée. Cependant, aucune différence de l'intensité spectrale

n'a été reportée [Alfano 1989, Tang 1989].

Une autre étude expérimentale réalisée sur 50 échantillons tissulaires de l'estomac, de

l'esophage, de la cavité buccale et de la vessie a été rapportée. La source d'excitation était
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un laser Xe-ion (365 nm). En plus de la différence en intensité, les spectres mesurés sur les
bords des Iésions tumorales ont été caractérisés par la présence de pics autour de 635 et

690 nm que 'on a attribué aux porphyrines endogénes [ Yang 1987].

D'autres études ont été effectuées in vivo a une ou a plusieurs longueurs d'onde d'excitation.
Hung et al. réalisent une investigation spectroscopique in vivo des bronches chez 31
patients (5 carcinome in situ et 26 carcinomes invasifs). Trois longueurs d'onde d'excitation
ont été utilisées pour générer l'autofluorescence tissulaire (405, 442 et 488 nm). Pour les
deux premiéres excitations, la distinction entre les tissus sains et les lésions tumorales a été
essentiellement liée a la différence de l'intensité de I'autofluorescence (faible intensité dans
les tumeurs). Une chute spécifique de l'intensité de l'autofluorescence dans les lésions
tumorales a été observée dans la région bleu-vert pour l'excitation a 488 nm. ; ceci serait lié
au déficit en formes oxydées des riboflavines [Hung 1991, Lam 1993]. Cependant, dans une
étude réalisée a deux longueurs d'onde d'excitation (337 et 405 nm), l'autofluorescence des
tumeurs et des tissus sains des bronches montre des différences persistantes dans 1'allure et

dans les intensités spectrales entre les tissus observés [ Andersson-Engels 1991].

A lissue d'une autre étude expérimentale et par simulation de Monte Carlo, il a été confirmé
que la distinction entre les tumeurs et les tissus sains de la voie aéro-digestive supérieure est
plus robuste en se référant a l'intensité de l'autofluorescence plutdt qu'a l'allure spectrale. En
fait, l'intensité de l'autofluorescence des tumeurs excitées par un laser He-Cd (442 nm-cw),
au moyen d'un capteur multifibre (1 excitatrice, 6 réceptrices), était de 6 a 15 fois plus faible
que celle des tissus sains. Par contre, le ratio dans la méme structure spectrale entre la
région rouge (660-680 nm) et la région verte (500-550 nm) ne permettait pas une
distinction des tissus pathologiques. La différence spectrale par rapport aux tissus sains
n'était pas significative. Le ratio [R/V] des tumeurs bronchiques était supérieur de 0,15% a

0,25% par rapport a celui des tissus sains [Qu 1994-1995].

Panjehpour et al. ont réalisé une étude in vivo sur 36 patients ayant des dysplasies sévéres
associées a un cesophage de Barrett. Les dysplasies et les muqueuses saines avoisinantes ont
été excitées par un laser a colorant (410 nm) pompé par un laser a azote pulsé (337 nm,
5 ns) au moyen d'un capteur optique multifibre (1 excitatrice & 12 réceptrices, &=200 pm).

L'analyse différentielle normalisée des spectres de l'autofluorescence a montré deux zones
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ayant un intérét diagnostique, centrées vers 480 nm et 660 nm. Un modéle d'analyse
discriminante a deux critéres (intensités différentielles normalisées a 480 et 660 nm) a
permis de classer tous les tissus examinés correctement (100%) [Panjehpour 1996]. Dans
une étude récente réalisée sur des sites tissulaires sains et dysplasiques de la voie
aérodigestive supérieure, chez 19 patients, a deux longueurs d'onde d'excitation (370 et
410 nm), Dhingra ef al. ont montré qu'une excitation résonante (410 nm) des porphyrines
endogénes permettait une distinction optimale des tissus pathologiques. Il ont proposé le
ratio 1(640 nm)/I(490 nm), qui était supérieur a 6, comme un critéere de discrimination
[Dhingra 1996].

Cothren ef al. ont employé un capteur multifibre (1 excitatrice, 9 réceptrices) pour guider la
lumiere d'un laser a colorant (370 nm, 3 ns) pompé par un laser a azote et pour l'acquisition
de l'autofluorescence in vivo chez 20 patients ayant différentes 1ésions du colon (32 sites
normaux, 31 adénomes et 4 papillomes hyperplasiques). L'intensité de la fluorescence due
au NADH (460 nm) des tissus sains était 4 fois plus forte que celle des adénomes. Par
contre, l'intensité de la fluorescence a des longueurs d'onde supérieures a 650 nm était plus
importante dans les adénomes que dans les tissus sains. Par rapport aux longueurs d'onde
citées ci-dessus, les papillomes hyperplasiques avaient des intensités intermédiaires. Le
critere de distinction, constituant le ratio (460 nm)/I(680 nm), a permis de classifier les
tissus examinés avec une sensibilité de 100%, une spécificité de 97% et une valeur de

prédiction de 94% [Cothren 1990].

En utilisant la technique spectrale bidimensionnelle d'excitation et d'émission 2-EMM,
Richards-Kortum ef al. ont montré que l'excitation optimale de la muqueuse colique peut
étre réalisée a 330, 370 ou 430 nm +10 nm. Ainsi, pour une excitation de 370 nm, les
longueurs d'onde d'émission situées a 404, 480 et 680 nm sont utilisées comme critéres de
distinction entre les tissus sains et les tissus pathologiques du colon [Richards-Kortum
1991, Rava 1991]. Marchesini ef al., dans une étude réalisée sur 83 échantillons prélevés
sur des muqueuses saines et tumorales du colon de 45 patients, rapportent que pour une
excitation a 410 nm, l'intensité de l'autofluorescence dans la bande spectrale de 460-530 nm
décroit graduellement a partir des muqueuses normales (n=42) vers les adénocarcinomes
(n=19) et enfin vers les adénomes (n=5). Néanmoins, les adénocarcinomes ont été

caractérisés par une émission a 635 nm [Marchesini 1992]. L'émission spécifique des tissus
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tumoraux a 635 nm, attribuée aux porphyrines endogenes, a été confirmée par

spectroscopie résolue dans le temps (Aex: 505 nm, délai : 20 ns) par Ebert [Ebert 1995].

Lohman et al. 1989, ont réalisé une étude ex vivo sur des tissus sains (n=32) et tumoraux
(19 dysplasies, 5 carcinomes) du col de l'utérus. Les spectres des tissus excités a 365 nm
(lampe a mercure filtrée, FWHM=11 nm) ont été caractérisés par une émission a 475 nm
attribuée a la NADH. Cette émission était 10 fois plus importante au bord des tumeurs que
dans les tissus sains et augmentait avec le degré de la malignité, tandis que la fluorescence, a

cette longueur d'onde, était quasi nulle au milieu des lésions tumorales [Lohman 1989].

Glassman et al. ont utilisé¢ des excitations U.V. (300 & 320 nm) produite par une lampe
xénon filtrée (FWHM=5 nm) pour examiner 18 échantillons tumoraux de différents degrés
de malignité et 10 échantillons de tissus normaux de l'utérus. Deux critéres de distinction

ont été définis pour l'interprétation des spectres de l'autofluorescence :

RI=I(340 nm)/I(440 nm), 1,=300 nm

R2=1(383 nm)/I(460 nm), A,,=320 nm

Le ratio R1 était supérieur a 12 (12-500, moyenne=62,1) pour tous les tissus tumoraux et
inférieur a 11 (5,8-11, moyenne=7,8) pour tous les tissus sains. Le ratio R2 était inférieur a
1 (0,05-2, moyenne=0,8) pour la majorité des tissus tumoraux et supérieur a 1 (0,55-2,6,
moyenne=1,45) pour la majorité des tissus sains. Ainsi, le choix du ratio s'est porté sur R1,
car il était plus significatif pour la différenciation entre les tissus examinés (sensibilité 95%,
spécificité 100%) [Glassman 1992]. Pourtant, la diminution d'un ratio comme R2 dans les
spectres des tumeurs reflete I'augmentation de la NADH et la diminution du collagéne en
fonction du degré de la malignité et par conséquent de l'épaississement de l'épithélium
[Schomaker 1992, Kholli 1995]. Cette analyse qui relie la diminution du signal de la
fluorescence du collagéne a I'épaississement de I'épithélium (car le collagéne n'est présent
qu'au dela de l'épithélium), peut étre plus cohérente que le choix du ratio avec une intensité
arbitraire de 440 nm [Kholli 1995]. Le choix de la longueur d'onde d'analyse a été étudié par
Mahadevan et al. lorsqu'ils ont réalis¢é des matrices bidimensionnelles d'excitation et

d'émission sur 18 biopsies du col de I'utérus. Ils ont montré que la meilleure longueur d'onde
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d'excitation pour des localisations utérines était de 330 nm et que la meilleure distinction

pouvait étre obtenue par rapport a I'émission de fluorescence vers 385 nm (Collagene)

[Mahadevan 1993].

Le tableau 3 résume les différents travaux présentés dans cette étude.

Localisation ;

discriminante

ou tumorale [nm] i clinique de
échantillons i Pulsé /cw | _ distinction :
32 papillomes : col de l'utérus | LF-Hg 365 | Exvivo i Intensité de fluorescence : Excitation ;| Lohman
19 dysplasies f . R=Iys(475nm)/I(475nm) | directe | 1989
5CIS _ : : par rapport 2 laNADH :
10 patients gynécologie | LF-Xénon | Exvivo | RI=I(340 nm)/I(440 nm) : Excitation . Glassman
10 sains 300 ¢ R2=I(383 nm)/I(460 nm) | directe | 1992
18 cancers 320 i dans chaque spectre :
10 sains utérus LF-Xénon | Ex vivo : Intensité relative a 385 nm | Excitation - Mahadevan
10 cancers 330 i directe | 1993
28 patients utérus | Azote-Pls | Invivo |  Pentede420-440en . Monofibre | Ramanujam
66 sains L0337 fonction de l'intensité 199
5 inflamm. relative de fluorescence
21 papillome
23 CIS g
15 sains seins Argon-cw | Ex vivo Allure spectrale, sans | Excitation | Alfano
16 cancers 457,488 & | précision de la différence |  directe 1989
514 de l'intensité spectrale :
11 sains bronches i Argon-cw | Exvivo i  Allure spectrale, sans Excitation |  Tang
10 cancers 457,488 & i précision de la différence i directe 1989
514cw | de l'intensité spectrale  :
31 patients bronches Krypton | Invivo | Intensité de fluorescence | Monofibre .= Hung
5CIS 405 | R=Iy5(520 nm)/I7(520 nm) | @=600 pm . 1991
26 cancers | He-cd 442 | '
. & Argon |
: 488 cw :
Sans précision :  poumons AzotePls | Exvivo |  R=[It/lsyodimuscey] / | Monofibre . Loschenov
& 337 i Ut Meeodithustectsy] | 1992
estomac & i Porphyrines endogene >
i HeNe 633 j 670 nm :
32 patients wsophage : Azote-Pls | /nvivo : Proportion des intensités | Multifibre . Panjehpour
108 sains . Colorant : spectrales & 490, 580, 670, | (Loct7icep) | 1995
26 adénocar. 410 © 685e¢t 715 nm, analyse | :

| @=200pm
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patients i Localisation : Critéres de distinction
ou i tumorale
echanttllons : _
48 Patients | sophage | Azote-Pls | Invivo :  Spectre différentiel = Multifibre = Vo-Dinh
200 sites . Colorant | . normalisé, Aen d'intérét | (Tet12ucep) - 1996
cancers et sains P40 . (480 nm & 660 nm) | @=200pm
‘13 Patients | - apparcil | Azote-Pls | Invivo | R=I(640 nm)/I(490 nm) | Multifibre = Dhingra
19 dysplasies i aérodigestif : Colorant . Porhyrines endogéne | (lot6ucep) = 1996
. supérieur . 370,410 : :
et e TS T R o T e S g
47 adénomes P325cw : spectrales a 350, 380, 395, | 1990
16 papillomes i 440,560 & 590 nm
i Analyse multivariable de
i régression lindaire |
(MVLR)
20 Patients ¢ colon | Azote-Pls | Invivo | R=I(640 nm)/I(490 nm) | Multifibre . Cothren
32 sains P337 i Porphyrine/ NADH | (lot9ucep) @ 1990
31 adénomes . @=200pm |
4 papillomes 5 ::
45 patients : Exvivo | Ratios I(480 nm), xcitation | Marchesins |
42 sains ' i 1(520 nm) & I(530 nm) / |  directe 1992
19 adénocar.  : : 1(500 nm), (635 nm) |

5 adenomes

Porphyrine

papillomes et colorant normalisé, Aem d'intérét | (7ext12rscep) |
adénomes 477 nm @=200pm

25 Patients Vessie XeCl-Pls | Invivo i R=I(360 nm)/I(440 nm) : Monofibre |
23 sains 308 . pourig308nm | @=lmm |
15 inflamm. L 37 |+ Multifibre
21 cancers colorant | L (Tt 20ip) | 55
5 CIS 480 ®=200 pm

Abréviations : CIS* carcinome in sztu Pls laser en mode pulsé, cw : laser en “mode

continu, LF : lampe filtrée, R : région spectrale rouge, V : région spectrale verte.
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II1.2. PHOTODETECTION PAR SPECTROSCOPIE RAMAN

La spectroscopie Raman représente un moyen d'analyse permettant d'étudier les
changements d'énergie interne des molécules simples et complexes dans des milieux liquides,
solides ou poudres, lorsque celles-ci sont excitées par une lumiére monochromatique située
dans lultraviolet ou le visible. En fait, la transition électronique dans une molécule est
rarement une transition électronique pure mais plus couramment une transition complexe ou
vibronique : passage d'un niveau électronique E; a un niveau électronique E, et passages
simultanés des niveaux de vibration V, et rotation R; aux niveaux de vibration V, et

rotation R, [Barriol 1970, Courtot 1972].

La spectroscopie Raman est régie par un mécanisme qui dépend de la collision du quantum
de lumiere incidente avec la molécule. L'effet de cette collision perturbe la molécule et lui
faire subir une des trois transitions possibles : rotationnelle pure ou vibrationnelle pure ou
encore rotationnelle - vibrationnelle [Walker 1962, Specrum 1994]. Par conséquent, le
quantum de la lumiere émis est définie par la quantité d'énergie et les changements qu'elle
produit (Figure 7) :

e rotationnel pur, si la molécule tourne sur elle méme :

hv=(E,;- E,)

e vibrationnel pur, si la molécule se déforme et oscille de la méme fagon qu'un ressort

parfaitement élastique :

hv=(E,;-E,)

e rotationnel - vibrationnel :

hV= (EV - E,.I) =t (E,g - E,-])
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Figure 7 : Diagramme des niveaux d'énergie de la diffusion Raman [Demtroder 1995].

L'énergie E, peut étre rotationnelle, vibrationnelle ou rotationnelle-vibrationnelle.

Le critétre de Raman dépend du changement de la polarité durant la vibration, ce
changement donnant des informations sur les paramétres tels que les distances
internucléaires et les fréquences vibrationnelles. Ces derniéres sont utilisées pour la

détermination structurale.

II1.2.1. L'effet Raman

L'effet Raman se produit quand une lumiére monochromatique intense, généralement issue
d'un laser, d'une fréquence v, traverse une cellule contenant des molécules. La plus grande

partie de la puissance optique est diffusée sans changement de longueur d'onde : c'est la
diffusion "Rayleigh".

Une faible quantité de la lumiére est également diffusée mais a des fréquences différentes
comme : (vo-vi) et (votvy) ; clest la diffusion Raman. La diffusion Raman s'effectue
simultanément vers les longueurs d'onde plus longues, de plus faible énergie, dite "Anti-
Stokes" et vers les longueurs d'ondes plus courtes dites "Stokes". L'émission des raies

Stokes est plus importante que celle due aux Anti-Stokes [Spectrum 1994, Demtroder
1995].
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En Raman, les niveaux d'énergie intéressants correspondent aux états internes vibrationnels
et rotationnels des molécules. Les énergies correspondant aux transitions entre ces niveaux
sont faibles, de l'ordre de 1eV. Si la lumiére incidente est située dans la région visible du
spectre, la plupart des émissions Stokes et Anti-Stokes dues aux états vibrationnels et
rotationnels moléculaires seront situées dans une région spectrale de + 150 nm autour de la

radiation d'excitation [Spectrum 1994].

En spectroscopie Raman, plutét que les longueurs d'onde absolues, on utilise la différence

en longueur d'onde entre les diffusions Raman et Rayleigh. Cette différence s'exprime par :

Raman shift [cm” ] = (1/4) - (1/Ag)

ou A; est la longueur d'onde d'excitation et Ag est la longueur d'onde de 1'émission Raman.
Les états naturels vibrationnels et rotationnels, les niveaux d'énergie intramoléculaires sont

décrits par cette relation.

II1.2.2. Potentiel diagnostique

Les informations obtenues a partir des spectres de Raman, comme les états naturels
vibrationnels et rotationnels ainsi que les niveaux d'énergie intermoléculaires, sont trés
utilisées en laboratoire pour l'analyse de la structure et lidentification chimique des
molécules. Cette analyse peut a la fois étre qualitative et quantitative. Les fréquences
vibrationnelles déterminées a partir du spectre Raman d'une substance peuvent étre utilisées
pour lidentifier [Jun 1995, Demtroder 1995]. Le spectre Raman d'un mélange de
composants représente la superposition de tous les spectres de chacun de ces composants.
En principe, I'effet Raman permet également I'analyse quantitative car l'intensité d'un pic
Raman est, en général, directement proportionnelle a la concentration volumique du
composant ayant induit cet effet. Mais, a cause de l'autofluorescence qui masque la diffusion
Raman et la variation de l'intensité des sources lumineuses, l'analyse quantitative est

relativement difficile.

Le spectre Raman est composé de pics trés étroits spécifiques aux molécules, ce qui est plus

lisible qu'un spectre de fluorescence souvent tres étendu. Comme la spectroscopie
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d'autofluorescence, aucune manipulation ou préparation préalable n'est nécessaire pour
l'application in situ de la spectroscopie Raman. Cependant, ses applications in vivo sont tres
limitées, car les émissions Raman sont trés faibles par rapport a la diffusion Rayleigh (de
l'ordre de 10°) et méme par rapport & I'émission de l'autofluorescence ; elle sont difficiles a
détecter. Par conséquent, la détection des émissions Raman nécessite un temps d'acquisition
relativement long, de l'ordre de 100 secondes. La source d'excitation lumineuse utilisée pour
la spectroscopie Raman est généralement un laser argon continu et bien focalisé sur
I'échantillon. Une puissance incidente de 100 mW est nécessaire pour obtenir un signal

Raman détectable [Spectrum 1994 |.

En 1989, Alfano et al. étudiérent les différences spectroscopiques entre les tissus sains et les
cancers du poumon et les cancers du sein. Cette étude concernait a la fois les spectres de
l'autofluorescence et les spectres Raman. Un laser argon (488 & 514 nm), modulé par un
chopper a une fréquence de 100 Hz, servait pour l'excitation des échantillons. La puissance
de tir laser a été réglée entre 1 et 100 mW. Les résultats des mesures effectuées sur les tissus
normaux des seins ont été divisés en deux groupes. Le premier groupe qui représente 11/15
échantillons, a été caractérisé par des pics Raman vers 1036, 1242, 1584, 2745 et 2944
cm’. Le deuxiéme groupe qui représente 4/15 échantillons manquait de structures
spectrales (sans pics de Raman). En ce qui concerne les tissus tumoraux, dans 14/16
échantillons tumoraux aucun pic Raman n'a été détecté. Des résultats similaires ont été
obtenus pour les échantillons prélevés sur des poumons de 11 patients. La sensibilité¢ de
détection des tumeurs par rapport aux pics Raman était de 0,72 pour l'ensemble des

échantillons [Alfano 1989, Tang 1989 ].

Dans une étude récente, Boustany ef al. ont utilisé un laser saphir pompé par un laser a
argon pour générer des impulsions de 2-3 ps et de longueur d'onde de 251 nm a une
puissance de 3 mW. Cette lumiére a été employée pour l'irradiation de 100 échantillons sains
et tumoraux (adénocarcinomes) de la muqueuse du colon chez 4 patients. L'acquisition des
spectres Raman a été réalisée par un spectromeétre couplé a un CCD refroidi a l'azote liquide
durant un temps d'intégration de 100 secondes. Dans les lésions tumorales, la contribution,
dans le spectre global des émissions Raman dues aux acides nucléiques était plus importante
que celle dans la muqueuse saine. Par contre, la contribution des acides aminés aromatiques

dans la muqueuse saine était plus importante que celle dans la tumeur [Boustany 1996]. Il
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est possible que le diagnostic par effet Raman soit basé sur la différence de contribution de

ces acides entre les tissus sains et les tissus tumoraux.

Le filtrage holographique, réjecteur de bande spectrale étroite, a récemment ét¢ introduit en
spectroscopie Raman. Le filtre holographique est utilisé en préfiltrage devant le
spectrographe pour éliminer la rétrodiffusion du laser et la diffusion Rayleigh. Cette
technique combinée a un filtrage temporel du signal détecté en utilisant un détecteur CCD
intensifi¢ doit constituer un systéme de détection Raman treés performant. Le filtrage
temporel permet d'éliminer l'autofluorescence masquant la faible diffusion Raman. En
utilisant un laser pulsé, l'effet Raman qui est simultané a I'excitation laser, peut étre dissocié
de l'autofluorescence persistante. L'acquisition de la diffusion Raman sera réduite a la durée
de I'impulsion laser et le temps d'intégration peut étre réduit a quelque secondes [Spectrum
1994].

73



V. LA THERAPIE PHOTODYNAMIQUE

La thérapie photodynamique est une méthode physico-chimique destinée au traitement local
des tumeurs cancéreuses. Son principe général repose sur la destruction sélective des
cellules néoplasiques tout en préservant les cellules saines environnantes [Wilson 1986,
Manyak 1988, Henderson 1992, Guillemin 1995]. La préparation d'un dérivé
d'hématoporphyrine soluble en 1960 par Lipson a constitué une étape importante dans le
développement de cette technique pour le dépistage et le traitement de tumeurs
expérimentales puis humaines [Girardeau-Montaut 1986]. Ensuite, l'utilisation des lasers
comme sources photoniques en 1975 par Dougherty avec les dérivés d'hématoporphyrine a
donné une importance grandissante a la thérapie photodynamique [Fisher 1995]. Ainsi,
parallelement aux travaux de recherche in vitro et in vivo qui se poursuivent aujourd'hui, la
thérapie photodynamique (PDT) est appliquée chez I'homme depuis 1980. Elle s'adresse a
titre curatif aux cancers de petite taille chez des patients inopérables ou a titre palliatif aux
cancers avancés et aux récidives [Girardeau-Montaut 1986, Santus 1990 ]. Les principaux
cancers concernés par cette thérapie sont : les cancers bronchiques, les cancers de la vessie,
les cancers de l'eesophage et les cancers de la peau. Des rémissions tumorales complétes au
dela de 5 ans, observées par les différentes équipes, laissent présager que la thérapie
photodynamique représente une méthode intéressante en cancérologie [Girardeau-Montaut
1986].

1V.1. PRINCIPE DE LA THERAPIE PHOTODYNAMIQUE

A l'intérieur de la fenétre thérapeutique (600-900 nm), le rayonnement laser pénétre
profondément dans la plupart des tissus. La distribution intra-tissulaire du rayonnement
montre que dans cette bande spectrale, la diffusion est dominante. Un photosensibilisant
ayant un spectre d'absorption adapté est administré au patient, s'il est retenu sélectivement
dans certains tissus, leur irradiation a la longueur d'onde appropriée déclenche des réactions
photochimiques in vivo et par suite des transformations biologiques pouvant aboutir a la
destruction de ces tissus [Boulnois 1986]. La thérapie photodynamique repose sur ce

principe (Figure 8).
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Administration du Photosensibilisant
Distribution aux tissus

Rétention sélective dans les lésions
tumorales (24 - 72 h)

Irradiation laser résonante

Production d'espéces réactives
cytotoxiques (oxygene singulet)

Nécrose tumorale

Figure 8 : Principe de la thérapie photodynamique.

En effet, le principe de la thérapie photodynamique consiste a administrer au patient,
essentiellement par voie intraveineuse, un agent photosensible. Les agents les plus employés
actuellement sont les dérivés des porphyrines, des chlorines, des phtalocyanines,... Ces
substances ont la propriété d'étre retenues préférentiellement dans les tumeurs cancéreuses
et dans certains organes (le foie, la rate et les reins) ainsi que dans la peau pendant plusieurs

jours [Ankerst 1984, Michael 1988, Henderson 1992].
L'irradiation lumineuse résonante des zones a forte concentration en photosensibilisant

produit des réactions photochimiques qui aboutissent a la destruction des cellules tumorales.

Le transfert d'énergie du photosensibilisant excité a l'oxygene tissulaire produit de l'oxygene
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singulet "'0," qui est le principal responsable des effets cytotoxiques car c'est un oxydant

trés puissant [Boulnois, Henderson 1992].

1V.2. LA REACTION PHOTOCHIMIQUE (CONVERSION INTERSYSTEME DE JABLONSKI)

Lorsque la réponse induite par irradiation met en jeu les structures électroniques
moléculaires, la transformation est appelée photochimique. Les phénomeénes physiques

responsables des phénomeénes d'excitation et de désactivations sont connus.
La série de réactions moléculaires peut étre séparée en plusieurs phases :

e excitation ;
e désactivation radiative (fluorescence), ou non radiative par conversion interne (CI),
relaxation vibrationnelle ou par conversion inter-systeme (CIS), (Voir diagramme de

Jablonski, section II1.1.1, page 34) ;

Cette derniére désactivation dans laquelle la perte d'énergie n'est que partielle, implique un
inversement du spin de I'électron excité. Ainsi, les deux électrons de la paire qui a été
rompue posseédent le méme sens de rotation sur eux-mémes. Cet état de multiplicité de spin
différente est nommé état triplet. L'excitation directe de la molécule de I'état fondamental a
I'état triplet n'est pas possible : cet état ne peut étre atteint que par l'intermédiaire d'un état
singulet. Le déclin de I'état triplet (107-10 s) vers I'état fondamental est beaucoup plus lent
que celui de I'état singulet, ce qui permet a la molécule de photosensibilisant d'interagir avec

d'autres molécules [Meunier 1992, Henderson 1992].

Des processus chimiques peuvent étre induits grace a l'exces d'énergie de cet état (Figure 9).
Dans les mécanismes dits de type I, le photosensibilisant (PS) réagit chimiquement avec des
molécules en interaction directe. Des réactions d'oxydoréduction conduisent a des espéces
radicalaires et a la dégradation des molécules avoisinantes. Le photosensibilisant est le plus
souvent détruit au cours de ces réactions. L'autre voie, dite de type II, est un transfert
d'énergie a l'oxygene (naturellement a l'état triplet) qui aboutit a la production d'espéces
cytotoxiques hautement réactives (production d'oxygene singulet,' 0,.). Il est probable que

les deux types de réactions photochimiques coexistent mais leur importance relative dépend
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du degré d'oxygénation des tissus [Brault 1995, Henderson 1992]. Quoi qu'il en soit ces
especes radicalaires vont entrainer des réactions d'oxydation ou de peroxydation
irréversibles au niveau des cellules qui ont fixé le photosensibilisant aboutissant a la

destruction cellulaire.

s ipg <IN DY

Fluorescence Absorption
de lumiere

'ps *

Inversion de spin
Conversion intersystéme

\ 4

TYPE I 5 TYPE 11 Cheyebng
Radicaux < PS * >0, si;fy glet
Substrats 0, i
0,
Substrats
Produits Photooxydés

Figure 9 : Schéma des phénoménes photochimiques.

Les photosensibilisants, sous l'influence de la lumiere utilisée pour les exciter, sont dégradés
progressivement : c'est le phénomene de photoblanchiment. Cette dégradation, qui se
manifeste par la diminution de l'intensité de fluorescence, est plus rapide a pH élevé et en
présence d'oxygene. On retrouverait ces conditions dans les tissus normaux ou la
dégradation des photosensibilisants serait plus rapide réduisant ainsi les effets secondaires

déléteres [Patrice 1995, Ma 1994].

Ce phénomene de photoblanchiment peut étre exploité pour effectuer le traitement d'une
tumeur profonde et améliorer l'index thérapeutique. Une premiére irradiation lumineuse

induit une dégradation du photosensibilisant dans les couches superficielles des tissus sains
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sans qu'ils soient endommageés. Plus profondément, les molécules photosensibles retenues
dans la tumeur restent disponibles. Une irradiation plus intense aboutit a la destruction de la
Iésion tumorale tout en préservant les tissus sains voisins [Braichotte 1992, Jacques 1993,

Ma 1994].

1V.3. LE PHOTOSENSIBILISANT

Pour caractériser les molécules qui peuvent atteindre un état excité ou aboutir a des effets
photochimiques, on définit des rendements quantiques qui se référent a l'absorption d'un
photon de lumiére. Un agent photosensibilisant doit présenter un rendement d'état triplet et
un rendement de production d'oxygene singulet le plus élevé possible. De plus, I'énergie de
I'état triplet doit €tre au moins égale a celle nécessaire pour porter l'oxygeéne de son état
fondamental a son état singulet excité. Ainsi, la bande d'absorption du photosensibilisant
doit étre située au maximum dans le proche infrarouge (< 800 nm). Les porphyrines, les
chlorines et les phtalcyanines répondent plus ou moins a ces critéeres. Le rendement
quantique en oxygeéne singulet de ces molécules est de l'ordre de 0,5-0,9 [Brault 1995,
Meunier 1992, Panjehpour 1992].

La plupart des préparations actuellement en usage clinique dérivent essentiellement des
porphyrines (HpD). L'HpD se compose devplusieurs fractions porphyriniques, c'est donc un
mélange complexe. En clinique, la forme oligomere (Photofrin) qui se présente sous forme
d'agrégats est la plus cytotoxique et elle est utilisée a la dose de 2 a 2,5 mg/Kg.
L'inconvénient de cette famille de photosensibilisants est essentiellement lié a leur
composition complexe et a leur faible rendement quantique en état triplet a une irradiation
de 630 nm. La nécrose tissulaire induite est de l'ordre de 1-6 mm [Santus 1991, Fisher
1995]. D'autre part, I'énergie nécessaire pour induire la nécrose tumorale est relativement
élevée, ce qui nécessite des temps d'irradiation longs pour des lésions étendues [Ris 1993].
De plus la sélectivité maximale de ces produits, qui est atteinte entre 24 et 72 heures apres
l'administration aux patients, est loin d'étre idéale puisque la valeur du gradient de
concentration [tumeur / tissus sain] est souvent comprise entre 2:1 et 5:1 a l'exception du

cerveau ou il peut atteindre 10:1 [Andersson-Engels 1992].
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Les chlorines et notamment la méta-tétra (hydroxyphenyl) chlorine "mTHPC" ont été
récemment introduite en thérapie photodynamique pour le traitement des carcinomes
épidermoides des voies aérodigestives supérieures [Braichotte 1992, Braichotte 1995, Ma
1994]. Cette seconde génération de photosensibilisants posséde une absorption dans le
rouge a 652 nm et un rendement de production d'oxygene singulet tres élevé de l'ordre de
80%. Comparée a 'HpD, c'est une substance quasi pure > 99%, de molécules tres stables,
méme sous un flux lumineux intense. Ce produit, qui a été testé cliniquement, présenterait
une sélectivité tumorale supérieure a 15 et de bonnes propriétés de fluorescence pour la
photodétection [Braichotte 1992]. D'autres études plus récentes rapportent des ratios de
fluorescence tumeur/tissu sain pouvant aller de 1 a 18 [Alian 1994, Braichotte 1995 ]. Une
dose de 0,15-0,3 mg/Kg de la mTHPC permet, au bout d'un intervalle de temps de 24 a 96
heures apreés l'administration, d'obtenir une nécrose jusqu'a 10 mm de profondeur [Ris 1993,

Ma 1994].

L'utilisation de l'acide delta-aminolévulinique (ALA) représente une nouvelle approche tres
intéressante pour le développement de la thérapie photodynamique [Andersson-Engels
1995]. Physiologiquement, toutes les cellules de I'organisme sont capables de synthétiser des
noyaux porphyriniques par condensation d'une molécule d'acide succinique et une molécule
de glycine composant I'ALA. L'administration d'un exceés d'ALA incite les cellules a
fabriquer en grande quantité de la protoporphyrine IX (PpIX) [Loh 1993, Fisher 1995,
Schuitmaker 1996]. L'administration de 'ALA peut étre réalisée par voie intraveineuse ou
orale, en application topique ou par instillation. Grace a une bonne sélectivité tumorale de
I'ALA, la production de PpIX peut étre atteinte en 2-4 heures. A condition que l'efficacité
thérapeutique de cette approche soit bonne, l'induction de PpIX parait avantageuse car la
photodétection et le traitement photodynamique peuvent étre entreprises peu de temps
apres l'administration de 'ALA. Par opposition a l'administration systémique, lors d'une
application topique, la production de PpIX est limitée aux zones a traiter et évite la

photosensibilisation de structure voisines saines et de la peau.
A T'exception de 'ALA-PpIX et la BPD qui s'éliminent en quelques heures, l'inconvénient

principal de l'ensemble des photosensibilisants administrés par voie générale réside dans le

manque de sélectivité et leur rétention prolongée dans la peau durant 2 et 6 semaines. Cette
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rétention peut étre, en absence de précaution, a l'origine d'une photosensibilisation cutanée

[Wilson 1986].

1V.3.1. Spectres d'excitation et d'émission

L'HpD est constitué d'un mélange de porphyrines dont l'absorption est maximale dans le
bleu violet a 400 nm (Figure 10). Cette importante bande d'absorption est appelée bande de
Soret. Il existe par ailleurs quatre bandes d'absorption plus faibles appelées bandes Q et
situées entre 500 et 630 nm. Suite a une excitation lumineuse, I'HpD émet un signal de

fluorescence composé de deux pics autour de 615-630 et 675-690 nm.
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Figure 10 : Spectres d'excitation et d'émission de fluorescence

de I'HpD (3ug/ml en PBS+2% SVF).

La mTHPC présente des pics d'excitation autour de 420, 519, 555, 599 et 650 nm. Ce
dernier étant le plus intéressant pour le traitement. Son spectre de fluorescence est
caractérisé par une bande d'émission allant de 625 a 745 nm avec un pic central a 652 nm et

un pic secondaire a 714 nm (Figure 11).
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Figure 11 : Spectres d'excitation et d'émission de fluorescence

de la mTHPC (3ug/ml en PBS+2% SVF).

1V.3.2. Propriétés pharmacocinétiques

L'étude pharmacocinétique permet de déterminer la concentration relative du
photosensibilisant dans la tumeur. Il existe un intervalle de temps optimal aprés
administration ou le ratio est le plus élevé [Brault 1995]. Ce parameétre joue un role tres
important dans l'optimisation de l'efficacité de la thérapie photodvnamique et 'amélioration
de son index thérapeutique. Puisque les photosensibilisants sont fluorescents, il est possible

de suivre leurs progressions dans les tissus cancéreux, et les tissus sains et de déterminer
leur biodistribution en temps réel.

1V.3.2.1. Biodistribution du photosensibilisant

Les tumeurs présentent des différences structurales et métaboliques notables par rapport
aux tissus sains. Si nous analysons le cas particulier de I'HpD, les études in vifro n'ont
révélées aucune différence de rétention entre les cellules tumorales et les cellules saines
[Andersson-Engels 1992]. Ainsi, le principal mécanisme de rétention de I'HpD, et d'autres

photosensibilisants d'ailleurs, peut étre lié a la structure ou a la physiologie des tumeurs. Les
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différents points de vue admettent que le photosensibilisant injecté par voie générale pénetre
dans toutes les cellules de l'organisme. Cependant, la modification de la perméabilité
cellulaire et de la vascularisation ainsi que le faible drainage lymphatique des tumeurs,
favorisent la rétention des molécules photosensibles [Girardeau-Montaut 1986, Brault

1995].

Les photosensibilisants ont la propriété de s'éliminer en quelques heures de la plupart des
tissus, mais sont retenus préférentiellement dans les tumeurs cancéreuses et dans certains
organes (le foie, la rate et les reins) ainsi que dans la peau pendant plusieurs jours [ Ankerst
1984, Michael 1988, Henderson 1992]. La rétention varie beaucoup en fonction du type et
du stade des tumeurs. Elle varie également au sein d'une méme tumeur. C'est pour cette
raison qu'on détecte généralement la fluorescence sur au moins trois points différents de la
tumeur. Les études effectuées, par fluorescence induite, sur des lésions a différents stades
(dysplasie, carcinome invasif, microinvasif, in situ, ...) ont montré qu'il y avait une
proportionnalité entre le stade de la tumeur et l'intensité de fluorescence détectée et donc la

quantité de molécules photosensibles qu'elle fixe [Konig 1993].

1V.3.2.2. Sélectivité

La sélectivité d'un photosensibilisant est, par définition, le gradient de concentration entre
les tissus cancéreux et les tissus sains. En terme de fluorescence, la sélectivité s'exprime par
le ratio de l'intensité de fluorescence induite dans la tumeur par rapport a l'intensité de
fluorescence induite dans le tissu sain environnant. On considére que la sélectivité du

photosensibilisant définie ci-dessus est représentative de sa concentration intratumorale.

Néanmoins, l'intensité de fluorescence est proportionnelle a la concentration du
photosensibilisant mais également a la quantité de la lumiere absorbée par ses molécules.
L'hétérogénéité structurale et optique des tissus biologiques implique une pénétration
variable du rayonnement lumineux, d'un tissu a l'autre, voir au sein d'un méme tissu. Ainsi,
la sélectivité déterminée a partir de l'intensité relative de fluorescence n'est pas tout a fait
rigoureuse, car les conditions de mesures sur les tissus sains et les tumeurs ne sont pas les
mémes. Par conséquent, certains auteurs différencient la sélectivité de fluorescence du

photosensibilisant et le gradient de concentration du photosensibilisant [Braichotte 1992].
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En plus, Braichotte ef al. ont montré que la sélectivité en terme de fluorescence variait en
fonction de la longueur d'onde d'excitation. Deux longueurs d'onde d'excitations (426 et 599
nm) ont été utilisées pour étudier la sélectivité de la mTHPC sur des biopsies prélevées sur
4 patients ayant différentes lésions malignes de l'ccsophage et des bronches. La sélectivité
tumorale de la mTHPC mesuré chez un patient a la longueur d'onde d'excitation 599 nm est
apparue légérement meilleure qu'a 426 nm. Par contre, pour les trois autres patients, la
sélectivité a la longueur d'onde d'excitation 426 nm était meilleure qu'a 599 nm [Braichotte
1992]. Les variation reflétent certainement I'hétérogénéité des tissus en termes de propriétés

optiques.

1V.4. LA DOSIMETRIE EN PDT

La dosimétrie de la thérapie photodynamique (PDT) doit permettre d'optimiser l'index
thérapeutique : efficacité thérapeutique sur la zone pathologique sans lésion des tissus sains
voisins. Cette prédiction est d'autant plus utile qu'il n'existe pas de photosensibilisant

spécifique et que les parameétres d'intérét varient au cours du traitement.

La réalisation idéale de cette dosimétrie exige des modéles théoriques et expérimentaux
permettant d'estimer la quantité de photosensibilisant disponible, le coefficient d'atténuation
globale de la lumiére (Z.g), la pression partielle de l'oxygene (Poy), le pH et la température
dans les tissus [Guillemin 1995]. Cependant, il n'y a pour le moment aucune définition
générale commune de la dose en PDT. En principe, il serait possible d'éviter toute
dosimétrie lumineuse s’il était possible de mesurer directement in vivo la production
d'oxygene singulet durant l'irradiation ; jusqu'a présent cette hypothése n'a pas été prouvée
[Abdul-Nour 1994].

La quantité du photosensibilisant est un facteur déterminant pour obtenir la destruction
tumorale mais aussi pour préserver les tissus sains voisins et minimiser les effets secondaires
(photosensibilisation cutanée). Il s'agit d'optimiser la dose de photosensibilisant nécessaire
afin d'obtenir un effet thérapeutique le plus efficace, c’est a dire au moment ou le gradient
de concentration entre les tissus malades et les tissus sains est le plus élevé. Une telle

procédure nécessite l'estimation de la concentration du photosensibilisant dans la tumeur. En
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tenant compte de l'effet de photoblanchiment et des propriétés optiques des tissus, la
spectroscopie de la fluorescence induite permet la quantification in vivo et en temps réel du
photosensibilisant ~ [Andersson-Engels 1992, Panjehpour 1992]. La  démarche
conventionnelle consiste a lier par des courbes étalons l'intensité de fluorescence dans les
tissus a l'intensité de fluorescence dans des milieux simulant les propriétés optiques et le
microenvironnement physico-chimique du tissu dans lequel des quantités connues du
fluorophore sont ajoutées. La quantification par cette méthode reste approximative. La
courbe étalon établie par I'extraction chimique du photosensibilisant par chromatographie en
phase liquide haute performance "HPLC" sur des échantillons tissulaires est une autre
alternative de quantification [Panjehpour 1993]. La spectrophotométrie de réflectance
diffuse peut étre une méthode plus adaptée pour la quantification du photosensibilisant. On
peut tracer la réflectance dans le rouge ou l'absorption du photosensibilisant est dominante

mais ou l'absorption tissulaire est beaucoup plus faible [Wilson 1986].

La posologie clinique en fonction du photosensibilisant employé a été empiriquement
déterminée a partir d'études chez l'animal, puis d'étude de phase I et II chez I'homme. Elle
est de 2-5 mg/Kg du poids corporel pour I'HpD et le Photofrin [Wilson 1986]. Pour la
mTHPC, elle est de l'ordre de 0,1 - 0,5 mg/Kg du poids corporel [Ma 1994, Forrer 1995].

Le role de la dosimétrie photonique consiste a optimiser I'énergie lumineuse délivrée a la
zone malade pour étre a la fois précise, suffisante et adaptée a la quantité du
photosensibilisant participant a la réaction photochimique, afin d'obtenir un effet
thérapeutique maximal vis a vis des cellules cancéreuses. Ainsi, lors du traitement, il est
primordial d'estimer la dose de lumiere effectivement absorbée par le photosensibilisant dans
la géométrie de distribution du flux lumineux pour s'assurer que l'ensemble des tissus
malades a regu la dose de lumiére, estimée nécessaire et suffisante pour obtenir I'effet

photobiologique recherché.
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La dose de la lumiére absorbée dans les tissus ciblés dépend essentiellement de 4 facteurs :

e la concentration du photosensibilisant ;
o les paramétres optiques des tissus (diffusion, absorption et anisotropie) ;
o la géométrie d'irradiation (fibre nue, diffuseur cylindrique, diffuseur sphérique ...) ;

e ['environnement physico-chimique du photosensibilisant.

A ce jour, différentes équipes ont travaillé sur des modéles théoriques de propagation de la
lumiére dans ces milieux biologiques. D'importantes quantités d'informations concernant les
propriétés optiques des tissus ont été publiées. Des instruments de mesure des propriétés
optiques ont été développés selon lI'emplacement de la zone tumorale a irradier a partir du

signal lumineux rétrodiffusé en continu durant l'irradiation lumineuse [Abdul-Nour 1994].

La dose effective absorbée par l'unité de masse du tissu, selon Profio et Doiron 1987, est

définie par :
D = (a/p).C.D.K.t [J/kg]

Ou:

a [m'(ng/g)'] : absorbance du photosensibilisant a la longueur d'onde d'irradiation ;

p [Kg m™] : densité du tissu (1030 kgm-3) ;

C [png/g] : concentration du photosensibilisant dans le tissu ;

® [W/m’] : densité du flux lumineux.(irradiance) ;

K : efficacité photodynamique relative (le rendement quantique de I'oxygene singulet dans
des conditions cliniques en mol par photon absorbé / le rendement quantique de l'oxygéne
singulet dans des conditions de référence "oxygénation compléte des tissus") ;

t [s]: durée d'irradiation.

Cette expression approximative tient compte de la majorité des paramétres physiques qui
peuvent intervenir dans la réalisation d'un traitement photodynamique. D'autres formules qui
ressemblent a celle-ci ont été proposées par différents auteurs [Jacques 1992]. Cependant,
les doses d'énergie, qui dépendent de la localisation tumorale et du volume des lésions, sont
déterminées empiriquement. Les doses communément employées en clinique avec le

Photofrin comme photosensibilisant, pour une longueur d'onde d'excitation de 630 nm, sont
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de 25 4 300 J/cm” pour le traitement superficiel et de 200 a 400 J/cm pour les applications
interstitielles [Fisher 1995]. Pour la mTHPC, les doses d'énergie utilisées en clinique pour
l'irradiation des cancers bronchiques ou de I'eesophage, avec un laser argon (514 nm) dont la
profondeur de pénétration est de 1 mm, sont comprises entre 70 et 150 J/cm® [Forrer 1995].
Ce choix de faible profondeur de pénétration permet d'éviter une perforation des tissus

traités. A 652 nm, la dose d'énergie est de 7 - 10J/cm?.
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CONCLUSION

Les techniques conventionnelles de diagnostic sont, d'une fagon générale, tres performantes
pour déceler des anomalies cancéreuses. Cependant, leur résolution est loin d'étre optimale,
elle atteint rarement I'ordre du millimétre. Ainsi, les cancers en phase précoce et notamment
au stade du carcinome in situ ne peuvent pas étre détectés facilement. De plus, ces
techniques sont parfois lourdes et trés onéreuses. Leur mise en ceuvre comme procédés de

dépistage en est limitée de ce fait.

Grace aux nouvelles technologies des détecteurs matriciels obturables, la soustraction de
l'autofluorescence coexistant avec la fluorescence induite est devenue réalisable en temps
réel au moyen d'un filtrage temporel. Mais, la photodétection par fluorescence induite
souffre encore des problémes liés a la sélectivité des photosensibilisants employés comme
marqueurs tumoraux. Bien que certains auteurs rapportent des ratios de sélectivité
supérieurs a 10, les nouveaux photosensibilisants comme la mTHPC ou la PpIX-ALA n'ont
pas montré une sélectivité meilleure que celle de 'nématoporphyrine et ses dérivés. Ainsi, de
nombreux faux positifs (tissu sain déclaré tumoral) et faux négatifs (tissu cancéreux déclaré

normal) grevent l'efficacité de cette méthode.

La photodétection par autofluorescence serait plus intéressante que la photodétection par
fluorescence induite. Sans injection de fluorophore exogene, le contraste observé entre les
tissus pathologiques et les tissus sains semble meilleur que celui mesuré en fluorescence
induite. Néanmoins, la normalisation et la définition des critéres de distinction ne sont pas
encore optimales. Le choix de la longueur d'onde d'excitation optimale aboutira sans doute
a une meilleure définition de ces critéres. Nous pensons que la meilleure approche de
distinction entre les tissus sains et les tissus pathologiques serait celle qui tiendrait compte
de l'origine biochimique de l'autofluorescence, donc des différents chromophores tissulaires

qui modulent le signal.

La mTHPC ayant une bonne efficacité¢ thérapeutique, notamment pour les cancers
bronchiques, mérite une étude approfondie de sa pharmacocinétique afin de définir la dose
administrée et de déterminer le meilleur intervalle de temps entre l'administration et le

traitement photodynamique. La variabilité de sa rétention d'une localisation anatomique a
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l'autre et d'un individu a l'autre nécessite l'étude de la pharmacocinétique sur plusieurs
modeles tumoraux. Il serait possible de définir une pharmacocinétique propre a chacun de
ces modeles. Une telle étude permettrait d'estimer la concentration intratumorale en
photosensibilisants, et par conséquent d'ajuster les parametres du traitement afin d'améliorer

l'index thérapeutique de la PDT.

L'élément le plus important dans 1’élaboration des procédés du photodiagnostic et de la
pharmacocinétique demeure l'instrumentation, aussi bien pour ’excitation que pour la
détection. La conception d’une instrumentation fiable doit permettre d’augmenter la
sensibilit¢ de la détection de la fluorescence et de minimiser le phénomeéne de
photoblanchiment. De plus, la correction de la distorsion des spectres de I’autofluorescence
doit étre réalisée au niveau des détecteurs et au niveau de la géométrie d’excitation et de

détection.
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Deuxiéme Partie : Optique et instrumentation associées a la photodétection

INTRODUCTION

Les caractéristiques précises des signaux biomédicaux comme l'amplitude ou le spectre sont
trés délicates a déterminer, car sujettes a de tres larges variations d'un individu a un autre.
De plus, leur forme dépend énormément de la méthode d'acquisition. Cependant, pour un
signal donné, on peut optimiser les conditions de mesure. Ceci nécessite un choix de

matériel adapté aux propriétés physiques du signal a mesurer et a son environnement.

Le signal de fluorescence détecté dans un tissu biologique dépend des propriétés optiques
de celui-ci. La distribution de la lumiére d'excitation dans les tissus est régie par les
coefficients d'absorption et de diffusion. L'amplitude du signal de fluorescence est
directement liée a I'énergie absorbée par les fluorophores. En retour, il y a aussi une
perturbation du signal de fluorescence émis ; une partie de la fluorescence sera absorbée par

les chromophores tissulaires, une autre partie sera diffusée.

La capacité d'analyse d'une chaine d'acquisition spectroscopique destinée a la mesure de la
fluorescence dépend en premier lieu des caractéristiques spectrales des éléments qui la
composent. La longueur d'onde, la largeur de la bande spectrale et la stabilité des sources
d'excitation sont des parameétres qui agissent directement sur le signal de fluorescence. Les
éléments passifs (fibres optiques, réseaux de diffraction, ...) qui guident et dispersent le
signal de fluorescence ainsi que les éléments actifs (photomultiplicateur, CCD, PDA, ...) qui
transforment la grandeur physique mesurée en un signal électrique doivent répondre a

certains criteéres assurant la reproductibilité des mesures.

L'analyse des différents paramétres physiques et instrumentaux qui agissent sur le signal de

fluorescence fait l'objet de cette deuxiéme partie.
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I. SCHEMA DE PRINCIPE

Le schéma de principe que nous présentons ici englobe les différents éléments optiques et
optoélectroniques les plus fréquemment utilisés dans les systémes spectroscopiques. La
photodétection par spectroscopie de fluorescence consiste a guider la lumiére d'excitation
au moyen d'une ou plusieurs fibres optiques jusqu'au tissu a examiner et a guider une partie
de la lumiére de fluorescence au moyen d'une deuxieéme fibre ou d'un faisceau de fibres

optiques vers un spectrographe. C'est le montage le plus simple et le plus robuste.

Dans d'autres montages, une seule fibre optique sert a la fois pour l'excitation et I'acquisition
de fluorescence. Dans ce cas, un systéme optique composé¢ de miroirs dichroiques et
d'objectifs assure la séparation entre la lumiére d'excitation et la lumiere de fluorescence

ainsi que le couplage entre les différentes fibres optiques (Figure 12).

Traitement
du signal & Affichage

Source d'excitation
lumineuse

F.0. / Direct

' Fluorescence

Séparation
y excitation / fluorescence

F.O.

=]
tournant { [

S
m_Y

T
Monocanale / Multicanale Spectrographe

Tissu examiné

Figure 12 : Principe de la photodétection par spectroscopie
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On désigne sous le nom de spectrographe l'instrument optique équipé d'un systeme dispersif
destiné a séparer les radiations de la lumiere. Cet instrument est un spectrometre lorsque sa
fente de sortie est couplée a un détecteur photoélectrique pour mesurer l'intensité spectrale

des raies.

Dans un spectrographe, aprés élimination de la lumiére d'excitation, la fluorescence traverse
un collimateur formé d'une fente d'entrée F; et d'un objectif Oy. Le faisceau de lumiére
paralléle est ensuite dispersé au moyen d'un prisme ou d'un réseau. Puis, les raies de
fluorescence sont focalisées par un objectif O, et projetées sur le plan focal. Une fente de
sortie F, trés étroite sélectionne les radiations monochromatiques a la sortie du
spectrographe. En faisant tourner légérement le systéme dispersif autour d'un axe de
symétrie perpendiculaire a l'axe d'incidence, on fait défiler tout le spectre lumineux sur la
fente de sortie F,. Un détecteur optoélectronique (photomultiplicateur, PM) placé derriére
cette fente recueille les raies de fluorescence et les convertit en un signal électrique. Ce
signal analogique est converti en signal numérique et traité par ordinateur. Le
positionnement du systéme dispersif étant calibré en longueur d'onde, l'intensité lumineuse
des raies tracée en fonction de ce positionnement constitue la totalité du spectre de

fluorescence.

Dans le cas ou le systéme dispersif est un réseau concave et le détecteur optoélectronique
une barrette de photodiode (PDA) ou une batterie de détecteurs a transferts de charges
(CCD), la fente de sortie du spectrographe correspond a la taille active du détecteur
multicanal. Le spectre entier est projeté sur un plan focal que constitue la CCD ou la PDA.
La bande passante du spectrographe sera définie en fonction de la dimension de la fente
d'entrée et la taille du pixel de la CCD ou de la PDA. Ce type de systéme spectroscopique
est actuellement le plus employé dans I'analyse de la fluorescence tissulaire car la mesure de
la totalit¢ du spectre est réalisée simultanément. Il est connu sous le nom d'analyseur

optique multicanal (Optical Multicanal Analyser, OMA).
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II. SOURCES DE LUMIERE

La lumiére présente a la fois un aspect ondulatoire et un aspect corpusculaire. L'aspect
ondulatoire de la lumiére apparait lors de I'émission d'ondes électromagnétiques durant les
transitions électroniques entre niveaux d'énergie des atomes excités. L'aspect de la lumiére
devient corpusculaire lors de son interaction avec la matiere quand la lumiére apparait
comme constituée de particules (photons) dont chacun est le support d'une énergie
élémentaire déterminée par la fréquence du rayonnement. Ainsi, dans son aspect global, la
lumiére est considérée comme une forme d'énergie composée de photons auxquels on
associe une onde électromagnétique. Elle est donc caractérisée par son spectre et son

énergie.

Les sources qui produisent de I'énergie lumineuse et qui sont utilisées en photodiagnostic
peuvent étre divisées en deux groupes : sources de lumieres dites "blanches" dont le spectre
est continu avec une répartition variable d'énergie en fonction de la longueur d'onde et
sources monochromatiques qui sont a la fois intenses et cohérentes que sont les lasers et les
diodes lasers. Nous proposons ici de donner un apergu sur le principe et les caractéristiques

des différents types de sources.

Il 1. LES LAMPES

Le soleil émet une lumiére dite "blanche" et dont le spectre continu possede un maximum
pour la radiation de couleur jaune-verte (550 nm). Suivant le type de lampe, la répartition

en intensité rayonnée peut varier avec des maxima pour des longueurs d'onde différentes.

Les lampes a arc au xénon produisent de grandes densités lumineuses dans le visible et
linfrarouge. Leur étendue spectrale proche ultraviolet - visible est plutdt homogeéne. La
version pulsée (flash) des lampes xénon est relativement plus riche en UV et en visible (180-
780 nm) que les sources en mode continu. La durée de l'impulsion des sources flash est
généralement de l'ordre de quelques microsecondes & une nanoseconde a une fréquence
pouvant atteindre 100kHz. Ce type de lampes associ€ a des filtres interférentiels peut étre

utilisé en spectroscopie a filtrage temporel.
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Les lampes a arc a vapeur de mercure offrent un spectre de raies assez riche permettant un
choix de pic entre 200 et 2500 nm. Ces lampes peuvent produire des faisceaux lumineux
intenses et collimatés grace a la petite taille et la forte luminance de l'arc de radiance pour
les raies situées a : 253, 302, 312, 365, 405, 435, 546 et 577 nm. Dans les applications
spectroscopiques en photodiagnostic, le choix d'une longueur d'onde d'excitation "est
limité" a ces raies. Ces lampes sont également utilisées pour I'étalonnage spectral des

systémes spectroscopiques.

Les lampes a incandescence au tungsténe ou Quartz-tungsteéne-halogene présentent un
maximum de densité spectrale dans le rouge. Elles sont d'un emploi treés courant pour
I'éclairage. Leur version calibrée de faible puissance est souvent employée pour I'étalonnage

des intensités spectrales.

Le tableau 4 donne quelques exemples des lampes qui peuvent étre employées en
spectroscopie. Le choix du type de lampe, le mieux adapté au domaine d'application,

dépend en premier lieu de leurs critéres spectraux et de leurs puissances.

Tableau 4 : Caractéristiques des lampes employées en spectroscopie

. Caractéristiques |
. de l'lrradiance

Richeen UV<

253,7-302,2-312,6 | . pics du mercure
365-404,7 - 4358 - |

Riche en UV,
___________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________________ Visible et IR

Mercure- 200-2500 " UV-Visible -IR. 200-1000 Richeen UV |

Quartz- | 240-2700 Visible 10-1000 | Riche en visible

94



Deuxiéme Partie - Chapitre Il : Sources de lumiére

IL.2. LES LASERS

Le laser est une source de rayonnement monochromatique, cohérente dans le temps et
lespace, et a grande densité d'énergie. Ses caractéristique énergétique et spectrale
produisant différentes interactions avec les tissus biologiques (thermique, photochimique,
électromécanique et photoablatif) font que les lasers trouvent des applications multiples en

médecine [Guillemin 1996].

I1.2.1. Principe de l'émission laser

La production d'un faisceau laser qui repose sur le principe de I'émission stimulée nécessite
la combinaison de trois éléments essentiels : un milieu actif (ensemble d'atomes ou de
molécules excitées), une boucle de réaction ou résonateur et une excitation externe appelée

pompage (Figure 13).

Pompage

Faisceau laser

Miroir arriére Miroir de sortie

Réflexion=100% Pompage Réflexion<100%

Figure 13 : Principe de fonctionnement du laser
Dans un milieu actif, la désexcitation radiative spontanée d'un atome favorise la

désexcitation d'un autre atome voisin. De cette deuxieme désexcitation est produit un

photon dont l'onde associée est de méme longueur d'onde et de méme phase que celle du
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photon incident. On dit alors que l'émission de ce second photon est stimulée par le photon
incident. En effet, I'émission de la lumiére dans le milieu actif est attribuée a la transition des
atomes d'un niveau d'énergie E; vers un niveau de plus faible énergie E; ; la différence E,-E,

détermine la longueur d'onde théorique de l'émission radiative, A :

hv=E2-El ; A=h/ (E2-E1)

Pour produire un faisceau laser, il faut placer le milieu actif dans un résonateur qui est, en
fait, une cavité optique dans laquelle I'onde lumineuse se réfléchit et s'amplifie. L'exemple le
plus simple des cavités optiques est le résonateur de Fabry-Pérot qui est constitué de deux
miroirs dont l'un est semi-transparent. Les miroirs utilisés peuvent étre plans ou sphériques.
Dans tous les cas, la longueur de la cavité est ajustée de maniere a préserver les propriétés
de phase des ondes qui se réfléchissent a l'intérieur du résonateur (obtention d'une onde

stationnaire).

Pour obtenir une amplification de lumiére, il faut que le nombre de photons émis soit en
permanence supérieur au nombre de photons absorbés dans le milieu, ce qui implique une
forte population électronique dans les niveaux de haute énergie. Ce phénomene d'inversion
de la population active s'effectue par une excitation extérieure ou pompage du milieu
résonnant (milieu actif dans une cavité résonante). Parmi les différentes techniques de
pompage utilis€ nous citons : le pompage par lumiére incohérente (lampe flash ou lampe a
arc), le pompage par décharge électrique et le pompage par lumiére cohérente (un laser

pompe le milieu actif d'un autre laser).

11.2.2. Caractéristiques du rayonnement laser

11.2.2.1. Monochromaticité

Seule une longueur d'onde donnée est amplifiée de telle sorte que la radiation soit
représentée par une raie trés étroite. En réalité, le spectre d'émission de la lumiére ne
correspond pas a une raie de fréquence précise, mais a une bande centrée autour de cette
fréquence. Ce spectre posséde l'allure d'une courbe gaussienne (lasers a gaz) ou lorentzienne

(lasers a solides) dont la largeur de la bande spectrale est déterminée a mi-hauteur. D'autre
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part, la cavité ne laisse osciller qu'un certain nombre de fréquences (vq = qc/2A avec q
entier) appelées modes longitudinaux. Ainsi, le faisceau laser émis posséde un spectre

distribué tout au long du profil de la gaussienne déterminé par la longueur de la cavité..

11.2.2.2. Cohérence du faisceau

La cohérence du laser se caractérise essentiellement par I'égalité de phases entre les ondes
associées aux photons émis. En fait, la bande spectrale du faisceau étant tres étroite, les
longueurs d'onde des diverses composantes spectrales sont trés voisines (cohérence
temporelle). Si on se place a une faible distance de la sortie du générateur laser, ces ondes
sembleront bien en phase (cohérence spatiale). Par contre, a mesure que l'on s'en éloigne, le

décalage spatial di a la différence de longueur d'onde s'observe mieux.

11.2.2.3. Puissance du faisceau

La puissance de sortie P du faisceau laser est l'un des paramétres les plus significatifs. Elle

dépend :

du milieu actif ;

de la méthode de pompage ;

de la quantité d'énergie fournie au milieu actif ;

de la qualité de la cavité résonante.

Le rendement d'un laser a gaz est trés faible, de l'ordre 10° & 10, Mais, le faisceau laser
étant trés directionnel, toute sa puissance en sortie est concentrée sur une petite surface, ce
qui lui confere une densité surfacique de puissance trés €élevée. Dans certains lasers pulsés,
du fait de la courte durée de l'impulsion, la puissance du pic (créte) peut atteindre l'ordre
d'une dizaine de gigawatt (10’ W). Aprés focalisation, la densité de puissance d'une

impulsion atteint I'ordre de 10**/cm? [Antonetti 1995].
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I1.2.3. Classification des lasers

L'effet laser peut étre produit au sein d'une trés grande variété de matériaux actifs qu'ils
soient solides (rubis, YAG-Nd, ...), gazeux (Co,, Argon, HeNe, ...), liquides (colorant
organique, ...) ou semi-conducteurs (AsGa, ...). Ainsi, les différents types de lasers peuvent
étre différenciés selon leur mode de pompage, selon l'état physique du milieu actif

amplificateur ou selon leur mode de fonctionnement.

Selon le mode de fonctionnement, on peut classer les lasers en 4 catégories :

e Lasers en mode continu (cw) dont la source d'excitation (pompage) fonctionne en

continu.

e Lasers pulsés en mode relaxés dont le pompage se fait par des décharges électriques ou
par lampe flash. La durée de l'émission produite est d'une miliseconde a quelques
centaines de microsecondes. Dans le cas idéal, elle est équivalente a la durée de

l'impulsion du pompage.

o Les lasers pulsés en mode déclenchés ou Q-switched. Dans ce mode de fonctionnement
l'effet laser ne se produit que lorsque le pompage par une lampe flash dépasse un certain
seuil. Pendant ce temps, un obturateur optique (électromécanique ou électro-optique)
empéche le démarrage de I'émission stimulée par la suppression des photons initiateurs.
A la fin de l'impulsion de pompage, cet obturateur est trés rapidement ouvert libérant
ainsi I'énergie en un temps trés court. Les impulsions de ces lasers sont plus intenses et
plus bréves que les lasers relaxés. Leur durée est équivalente a la durée de vie de I'état

excité (5 - 20 ns).

o Les lasers pulsés a modes bloqués. Dans les premiers lasers de ce type, la génération des
impulsions trés courtes (de picoseconde a quelques dizaines de femtoseconde) était
produite dans un milieu actif a jet de colorant organique (rhodamine 6G). Les molécules
organiques présentent des niveaux d'énergie vibrationnelle trés nombreux. En réalisant un
pompage par un laser argon (par exemple), on peut faire osciller dans la cavité un tres

grand nombre de modes. La mise en phase de ces modes se fait par l'utilisation d'un autre
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jet de colorant "absorbant saturable", de sorte que les modes s'additionnent de fagon
cohérente et forment une impulsion ultrabréve. En fait, cet absorbant bloque I'émission
laser en compensant l'amplification de la cavité. Ainsi, les modes qui se trouvent en
méme phase s'additionnent jusqu'a ce que leur amplitude puisse partiellement saturer
l'absorbant. Cette bande de saturation dans le milieu favorise la croissance des autres
modes en phase avec eux. Chacun des modes bloqués contribue a augmenter I'amplitude
du pic circulant dans la cavité. Du fait de la saturation de l'absorbant, de la saturation du
gain dans le milieu amplificateur et des pertes sur les miroirs, deux impulsions peuvent se
propager en sens inverse dans la cavité. La durée de ces deux impulsions qui se croisent
dans l'absorbant saturable devient de plus en plus courte avec des intensités plus €élevées
ce qui engendre des effets non linéaires dans les jets de colorant, comme
l'automodulation de phase. La conséquence de ces effets est la création de nouvelles
fréquences qui se rejoignent constamment grace a un systéme de prisme qui rend la
dispersion globale de la cavité légérement négative [Antonetti 1995]. Actuellement, on
utilise également des milieux actifs solides (par exemple : Titane-Saphir) qui permettent

d'obtenir des impulsions pico ou femtosecondes sur un domaine spectrale accordable.

En médecine, on a tendance a classer les lasers suivant leur longueur d'onde car c'est le
parameétre le plus significatif vis a vis du spectre d'absorption des tissus [Guillemin 1996].

Le tableau 5 donne quelques exemples des lasers employés en médecine.

Tableau 5 : Exemples de lasers médicaux

pulsé (15-20 ns)

pulsé (15-20 nm)

407-413 ow

325-442 cw
R R 4 88-5] 4 A A R e RO cw P |
e S O T R TR O A0 S S S A B 04 O S S A SN SN TN 532 ............................................................... CW/pUISé
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Type du laser Longueur d'onde [nm] mode [cw/Pulsé]
................................ HeNe6328cw
.............................. Colorantv151ble-procheIRcw/pulse

| 504-592 (1,2-2,5 ps)
577 (0,3-1 ms)
630 ow

Alexandrite 720-755-800 pulsé
:‘ | pulsé (30 ns)

1064-1320-1444

2100

B v S A AR s 2940 ................................ pulse ...........................

10600 cw/ultrapulsé

I1.3. LES DIODES LASERS

Les diodes lasers sont composées de semi-conducteurs, dans la jonction p-n desquels on
crée un milieu amplificateur avec sa cavité résonnante et dont l'inversion de population est

réalisée lors du passage du courant électrique.
I1.3.1. Principe de fonctionnement des diodes lasers

Une diode laser se comporte comme une diode électroluminescente (LED) ordinaire tant
qu’un certain seuil du courant conduisant a l'inversion de population n'est pas atteint (Figure
14). Au-dela de ce seuil, on a une émission de longueur d'onde correspondant a la différence
d'énergie entre la bande de valence (trous) est la bande de conduction du semi-conducteur
(électrons libres), (Figure 15). En effet, quand on met en contact un semi-conducteur de
type m et un semi-conducteur de type p, les niveaux d'énergie se déplacent a travers la
jonction jusqu'a ce que le niveau d'énergie des électrons répartis dans la bande de
conduction atteigne un niveau théorique appelé Fermi E. Si on polarise cette jonction en
appliquant un courant électrique extérieur, une inversion de population trés localisée peut

étre produite. Les électrons en exceés du coté n cherchent a occuper les emplacements des

100



Deuxiéme Partie - Chapitre Il : Sources de lumiére

trous du coté p. Ces transitions peuvent étre accompagnées par I'émission de photons qui

entralnent des transitions induites ou stimulées : c'est l'effet laser.

» pimw)

1,0. Régime LED .
Régime laser

0,5.

Seuil
o I f > I[mA]
20 40

Figure 14 : Puissance émise par une diode laser en fonction du courant

p Jonction p-n au repos n

Bande de conduction

~\

i Ef
WL

Bande interdite

LU
Bande de valence

Jonction pf-n polartf'sée
dans le Sens direct
; ' Ef,

W/

Figure 15 : Schéma des niveaux d'énergie dans une diode semi-conductrice

Dans les diodes laser, le milieu actif est une zone de confinement des porteurs et/ou des
photons qui est assimilable a un parallélépipede implanté dans le semi-conducteur (Figure

16). La longueur de la zone est d'environ 100 a 500 um, son épaisseur est de l'ordre de 0,5
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a 1 pm. La cavité Fabry-Pérot est réalisée par le clivage des extrémités du semi-conducteur
ou par l'apposition des couches réfléchissantes sur ses faces externes [Girardeau-Montaut
1987, Ungar 1989, Antonetti 1995]. Du fait de la faible dimension de la jonction, une partie
du mode laser se propage par onde évanescente des deux parts de la jonction dans le semi-

conducteur. Contrairement au laser classique, la divergence du faisceau est importante.

Canal conduct

ur 3,5um

Faisceau Faisceau
laser laser
As Ga, N 50um A5 G, Piam
As Ga Al, N 1,5um As Ga Al, P 1,5um

As Ga Jonction active 0,2um

Figure 16 : Structure spatiale d'une diode laser a hétérojonction

a haut rendement a la température ambiante

IL.3.2. Courant de seuil

Le courant de seuil Is est généralement de I'ordre de 30 a 100 mA, a 25°C, mais il augmente

en fonction de la température selon une loi exponentielle, tel que :
Is=1,.exp (T/Ty)
ou T est la température ambiante et Iy est le courant a cette température.
Le courant de seuil dépend également de la géométrie de la cavité (jonction) et de ses
propriétés physiques comme : sa longueur, son épaisseur active, son coefficient de réflexion,

son facteur de confinement, qui caractérise le mode dont les photons générés se propagent

dans la cavité, et son rendement quantique [Ungar 1989].

102



Deuxiéme Partie - Chapitre II : Sources de lumiére

IL1.3.3. Structure des diodes lasers

On distingue deux types de structure de diodes lasers (Figure 17) :

e homostructure qui est uniquement constituée d'une jonction p-n avec un confinement de
photons, et dont la cavité active est de méme type p mais dopée de sorte que son profil
d'indice assure le confinement des photons et par conséquent guide I'onde laser.

e hétérostructure a double jonction (deux corps différents) dans laquelle la zone active est
composée d'une zone centrale entourée d'une zone de confinement de porteurs p puis
d'une zone de confinement optique. Avec cette configuration, l'inversion de la population

peut étre réalisée avec un seuil de courant inférieur a celui des homostructures

(n) (p) Ga Alovj; Alo,l Alo_l Alo,:, Ga
As | Gagy | Gaoy || Ga | Gagy | Gaoy | As
Z.A. (Ge) | As As As As As

GaAs GaAs
®|®|® () | (m) | (m)

Homostructure Héterostructure

Figure 17 : Exemple de structure des diodes lasers : homostructure et hétérostructure

Le principe des diodes hétérostructure consiste a doper les zones adjacentes de la jonction
en lui ajoutant des atomes dont le nombre d'électrons est différent (aluminium dans le cas de
l'arséniure de gallium AsGa). Ce dopage augmente localement I'écart en énergie entre la
bande de valence et la bande de conduction par déplacement du niveau d’énergie de Fermi.
Il permet également d'obtenir une propagation sans atténuation du mode laser. Cet écart
d'énergie n'est pas assuré dans les diodes de type homostructure ou une partie des photons

émis est localement absorbée.

Le placement des électrodes en forme de peigne dans ce type de diode permet de faire
fonctionner une jonction de grande surface sous forme de plusieurs micro-lasers
indépendants : c'est la technique de barrette de diode multicanale (Diode Array). Cette
technique permet d'obtenir une puissance de l'ordre de quelques Watts avec un rendement

de 30%.
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L'avantage des diodes lasers réside dans leur compacité et leur rendement élevé par rapport
aux lasers traditionnels. Cependant, les systémes a diode laser sont encore tres colteux. Les

longueurs d'onde générées par les diodes lasers sont actuellement limitées aux longueurs

d'onde allant du rouge au proche infrarouge.

1330 - 1500

650 - 840

Les nouvelles diodes lasers émettant a des longueurs d’onde intéressantes pour la thérapie
photodynamique (635, 650, et 670 nm ) sont actuellement d’une utilisation courante en
clinique. Les diodes lasers (1060 nm) doublées ou triplées en fréquence peuvent

potentiellement étre employées en photodiagnostic.
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III. OPTIQUE DES TISSUS

La propagation des rayonnements lumineux dans les tissus biologiques est régie par des
phénomenes observables comme l'absorption et la diffusion. Ces phénomeénes présentent des
coefficients variables selon la longueur d'onde et selon le type du tissu et sa teneur en

chromophores (eau, mélanine, hémoglobine, ...).

Dans ce chapitre, nous présentons les différents parametres optiques des tissus et nous
analysons leur influence sur l'intensité et les caractéristiques spectrales de la fluorescence
tissulaire. Nous présentons également les deux principaux modéles théoriques qui

permettent la détermination de ces paramétres.

IIl.1. DIFFUSION ET ABSORPTION DE LA LUMIERE.

Dans un milieu quelconque, et d'aprés les lois de la mécanique quantique, on considere les
probabilités d'absorption et de diffusion du photon sur un libre parcours moyen. Le libre
parcours moyen MFP (Mean Free Path) est la distance moyenne que parcourt un photon

avant de subir un choc dans la matiére au sein de laquelle il se propage (Figure 18) .

A lissue d'un MFP, chaque photon posséde une probabilité Pa d'étre absorbé par collision
inélastique avec une molécule. S'il n'est pas absorbé, il poursuit son parcours par collision
élastique de fagon aléatoire, c’est a dire, qu'il diffuse selon un angle O, et avec une
probabilité P(0) (Figure 19). Cette probabilité P(0) représente la fonction angulaire de
phase [Diebold 1990]. Les parametres Pa et P(0) sont caractéristiques de la matiére
traversée et dépendent de la longueur d'onde utilisée. Si la longueur d'onde est trés
supérieure a la dimension des particules diffusantes, la diffusion est dite Rayleigh. Dans le
cas inverse ou dans le cas ou la dimension des particules diffusantes est du méme ordre que
la longueur d'onde, la diffusion est dite diffusion de Mie. Dans les tissus biologiques, la taille
moyenne des diffuseurs est d'environ un micron, ce qui est l'ordre des longueurs d'onde
utilisée dans le diagnostic par fluorescence. La diffusion dans les tissus biologiques est donc

une diffusion de Mie [Ettori 1996].
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Faisceau
incident
MFP

Retrodiffusion ‘
o4

JmFP  Diffusion

—
- ;—_%/

4
’-—‘-""\-\-

T Absorption

Figure 18 : Modélisation plane des phénomeénes de diffusion et d'absorption.

Faisceau
incident

Y

Figure 19 : Evolution statistique des photons

La fonction angulaire de phase représente la loi de probabilité de diffusion. Autrement dit,
elle refléte la quantité du flux lumineux présent en un point écarté d'un angle 6 par rapport a
I'axe du faisceau incident. Cette répartition du flux lumineux en fonction l'angle de diffusion
prend généralement l'allure d'une courbe gaussienne dont le centre correspond a l'angle

0=0°. Le cosinus moyen de l'angle de diffusion noté pu=<cos(0)>, a mi-hauteur de la
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gaussienne, constitue un paramétre microscopique qui caractérise la diffusivité du milieu. Il

peut étre exprimé par :

| P(6)cos6sin a0

H= g=
j P(0)sin6do

avec-1<p<1:
p = -1: rétrodiffusion élevée ;
i = 0 : diffusion isotrope ;

p =1 : diffusion importante dans le sens d'incidence de la lumiére (vers l'avant).
La composition chimique et la structure hétérogeéne des tissus font que le rayon laser ne se
propage pas en ligne droite, comme dans l'air. On observe ainsi de nombreux phénoménes

de diffusion qui entrainent des changements fréquents de direction. Le cosinus moyen de

diffusion dans les tissus vivants est compris entre 0,7 et 0,99 et souvent proche de 0,97.

III.2. PARAMETRES OPTIQUES DES TISSUS
Nous donnons ici une définition des différents paramétres optiques qui caractérisent et qui
décrivent I'évolution de la lumiere dans les tissus. Ces paramétres peuvent étre divisés en
deux catégories : parametres microscopiques et parametres macroscopiques [Wilson 1987].

A. Parameétres microscopiques

Ce type de parameétres se divise en paramétres fondamentaux et paramétres composés ou

dépendants.
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a. Parameétres microscopiques fondamentaux :

Y. [mm™] : le coefficient d'absorption qui caractérise la proportion de lumiére absorbée par

unité de longueur ;

¥, [mm™] : le coefficient de diffusion qui caractérise la proportion de lumiére diffusée par

unité de longueur ;
P(0) : la fonction angulaire de phase normée a 1 qui décrit la probabilité de diffusion dans

une direction écartée d'un angle O par rapport a l'axe initial de propagation de la lumiére.
giev p pp propag

b. Propriétés microscopiques composées :

Y= 2. +% [mm™] : le coefficient d'atténuation totale ;

u : coefficient d'anisotropie (le cosinus moyen de I'angle de diffusion) ;

MFP [mm]= 1/Z; : le libre parcours moyen entre deux absorptions ou deux diffusions
photoniques ;

2's=2y(1-p) : le coefficient de diffusion réduit ;

A s

C=Tik EE : l'albédo qui décrit la fraction d'énergie ayant interagi avec le diffuseur et qui
[ 5

est diffusée dans le milieu ; s et k sont respectivement les coefficients de diffusion et
d'absorption de Kubelka-Munk.

B. Parameétres macroscopiques :

e [mm™] : le coefficient d'atténuation effective :

derr =1/2err [mm] : la profondeur de pénétration effective qui représente la profondeur a
laquelle la lumiére transmise est réduite a 37% de sa valeur initiale ;
R. : la Réflectance diffuse ;

T4 : la Transmittance diffuse.
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II1.3. MODELES THEORIQUES DE PROPAGATION DE LA LUMIERE DANS LES TISSUS

VIVANTS

Tous les modeles théoriques qui peuvent étre utilisés pour déterminer la distribution de la
lumiére dans les tissus requiérent la connaissance des parametres optiques (coefficients
d'absorption, de diffusion et d'anisotropie). Ces derniers sont considérés comme des
données initiales pour chaque calcul concernant la pénétration et la distribution de la lumiere

dans les tissus.

De nombreux modeles théoriques et expérimentaux ont été développés pour la
détermination des parametres optiques des tissus [Wilson 1986, Flock 1989, Cui 1992,
Royston 1996]. Nous présentons ici le modele de Kubelka-Munk et la loi de Beer-Lambert.

II1.3.1. Modéle a deux flux - modele de Kubelka et Munk

Le modéle a 2-flux est parmi les premiers modeles développés pour étudier la propagation
de la lumiére dans des milieux fortement diffusants. C'est une solution approximative de

['équation de transport de Boltzmann.

Ce modeéle consiste a considérer une couche du milieu tissulaire infiniment étendue,
d'épaisseur Xmax homogene, dont une face est illuminée par une source parfaitement diffuse.
On définit l'intensité de lumiére i qui se propage vers la face non-illuminée de 1'échantillon et

l'intensité de lumiere j qui se propage dans le milieu vers la source (Figure 20).

l 4 Xmax

Figure 20 : Propagation de la lumiére dans un échantillon

tissulaire suivant le modele de Kubelka et Muntk.

109



Deuxiéme Partie - Chapitre I1I : Optique des tissus

A travers une lamelle d'épaisseur dx, les variations de i et j sont données par les équations
> J

de Kubelka-Munk [Kubelka 1948, 1954]
- di = - (S+K).i.dx+S.j.dx
dj = - (S+K).j.dx+S.idx

Ou S et K sont respectivement les coefficients de diffusion et d'absorption de Kubelka-

Munk.

Un calcul a partir des équations de Kubelka-Munk permet d'exprimer les valeurs des
coefficients d'absorption et de diffusion en fonction de la transmittance diffuse T4 , de la

réflectance R. et de I'épaisseur de l'échantillon X,.x [Maarek 1984].

R

S = Arg Sh( DuRe ) b. X pax
Ta

K=S.(a-1)
ou :
a=(I+R+T,} )/2R,.

b = (a2-1)"*
L'exploitation de cette méthode requiert la possibilité de pouvoir mesurer la réflectance et la
transmittance d'un échantillon soumis a un éclairement parfaitement diffus et de disposer de
tissus homogenes. Ceci nécessite la réalisation de mesures en deux étapes : détermination de

la réflectance sur fond noir et a l'infini.

Les mesures de la transmittance diffuse totale Ty et de la réflectance R. peuvent étre

réalisées a l'aide d'un dispositif utilisant une sphére d'intégration optique.
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II1.3.2. La loi de Beer-Lambert

La loi de Beer-Lambert énonce que l'intensité d'un rayonnement lumineux collimaté I

décroit exponentiellement en fonction de la distance parcourue x, telle que :

I(x)=Iy exp(-2,;x)

ou X, est le coefficient d'absorption du milieu traversé.

La loi de Beer-Lambert suppose que le milieu traversé est homogene et contient des
molécules identiques. De plus, ce milieu doit étre absorbant et non diffusant, ce qui implique
que les photons se propagent en ligne droite. Dans cette configuration, les photons
traversant le milieu entrent en collision avec les molécules. Si le faisceau lumineux
transporte des photons dont la longueur d'onde se trouve a lintérieur du spectre
d'absorption des molécules, un certain nombre de photons du faisceau sera absorbé par les
molécules. L'effet macroscopique de cette absorption sera une diminution de l'intensité du

faisceau.

Si la loi de Beer-Lambert est applicable dans la quasi-totalité des domaines de la physique
ondulatoire, elle ne donne qu'une approximation du phénoméne d'atténuation dans les
milieux présentant des diffusions multiples comme le cas des tissus vivants. On peut
déterminer approximativement un coefficient d'atténuation totale %, qui constitue la somme
du coefficient d'absorption et du coefficient de diffusion. On peut également définir un

coefficient d'atténuation effective X pour lequel 73% de la lumiére initiale est absorbée.

P(x) = Pyexp (- 2:x)

22t

Cependant, pour déterminer les coefficients X, et £, séparément, il est nécessaire de trouver

une méthode pour mesurer l'un de ces deux coefficients. Théoriquement, la mesure du
b

coefficient de diffusion X est possible, en mesurant la fonction angulaire de phase P(0). La
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détermination de P(0) passe ainsi par la mesure du flux lumineux diffusé pour chaque angle
0 situé entre I'axe du faisceau incident et l'axe de diffusion. L'intégration des flux diffusés sur

tous les angles solides peut aboutir au calcul du coefficient de diffusion [A'Amar 1993].

D'autre part, la mesure du coefficient d'absorption peut étre réalisée en utilisant une sphére
d'intégration optique et des échantillons tissulaires d'épaisseur inférieure au libre parcours
moyen. Pour cette épaisseur optique mince, la diffusion multiple des photons dans les
¢chantillons peut étre négligée et l'atténuation de la lumiere peut étre attribuée a l'absorption
[A'Amar 1993].

Une autre approche de la loi de Beer-Lambert consiste a mesurer un coefficient

d'atténuation K4 caractéristique aux milieux tres diffusants, tel que [Grossweiner 1990] :

K= BKIK+S(1-w)]

ou K, S et p sont respectivement le coefficient d'absorption, le coefficient de diffusion et le
cosinus moyen de diffusion. Pour Wilson et al., le coefficient d'absorption K dérivé du
modele de 2-flux est égal au double du coefficient microscopique standard d'absorption Z,
(K=2%,) [Wilson 1987]. Cependant, Reichman et al. ont incorporé le coefficient X, dans
une version du modele de 2-flux [Reichman 1973]. Cui et al. ont repris l'expression du

coefficient d'atténuation Ky mais on utilisant les coefficients standards, tel que [Cui 1992] :

K=/ 35,[5+5(1-1)]

On définit également un coefficient d'atténuation effective de la lumiére pour des longueurs

d'onde allant de 600 a 1300 nm trés diffusées dans les tissus vivants :

teg =V 3lpatp(1-g)]

ou m,, Js et g sont respectivement le coefficient d'absorption, le coefficient de diffusion et le

cosinus moyen de diffusion [Wilson1990].
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II1.4. INFLUENCE DES PARAMETRES OPTIQUES SUR LE SIGNAL DE FLUORESCENCE

L'action simultanée de l'absorption et de la diffusion de la lumieére dans les tissus est
caractérisée par trois parametres : le coefficient d'absorption (2,), le coefficient de diffusion
(%) et le cosinus moyen de diffusion (u). Leur influence sur le signal de fluorescence est
double. D'une part, ils régissent la distribution spatiale et la répartition de la lumiere
d'excitation dans le tissu, et par conséquent déterminent la proportion effectivement
absorbée par les fluorophores. D'autre part, ils agissent sur la distribution spatiale et sur

l'intensité de la lumiére de fluorescence.

La détermination de ces paramétres optiques dépend essentiellement du modele théorique
employé et du protocole de mesure ; un large éventail de valeurs numériques peut étre
attribué au méme type de tissu. Ces valeurs sont étroitement liées a leur métrologie. Pour
cette raison, notre analyse ici sera basée sur l'absorbance des chromophores tissulaires tout

en tenant compte de la diffusion due a 'hétérogénéité structurale des tissus.

L’influence des parametres optiques des tissus sur le signal de fluorescence se produit en

deux étapes :

e répartition de I’énergie de la lumiére d’excitation entre les molécules fluorescentes et les

chromophores tissulaires ;

e réabsorption de la fluorescence par les chromophores tissulaires

Soit un milieu homogene contenant m fluorophores caractérisés par leurs rendements
quantiques de fluorescence @y et par leurs absorbances A (Figure 21). La distribution
spatiale de ces fluorophores dans le milieu est supposée uniforme. L'énergie d'excitation
lumineuse a une longueur d'onde donnée A.,, est donc répartie aux fluorophores en fonction

de leurs absorbances.
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X

Figure 21 : Absorption de la lumiére dans un milieu homogene

La probabilité pour qu'un photon soit absorbé dans ce milieu d'épaisseur x est [Wagnieres
1992]
P=1-exp(-2,x)

Selon la définition de I'absorbance on peut écrire :

A=- Ing(l-Pq)
Ainsi :
2a= (I/x).A.ln(10) ... *

D'autre part, comme l'absorbance en fonction de la concentration ¢ [M/L] et le coefficient

d'extinction molaire € [M™.L.cm™] du fluorophore est donnée par :
A=¢cx ... (**)

En combinant les équations (*) et (**), on peut écrire :
2=1In(10).€.c =2,3 ¢.c

Ainsi, pour un milieu contenant n fluorophores :

=23 & Cn
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Selon la loi de Beer-Lambert, I'énergie qui traverse ce milieu d'épaisseur x est :

E(x) = Eo exp(-2uumX)

En négligeant la réabsorption par les fluorophores eux-mémes, la fluorescence échappée de

ce milieu non diffusant, ou les seuls absorbants sont les fluorophores, peut étre donnée par :
F, esc Zn ¢f(n) % Eubs n)
Eabs (n)=E 0'E (x)

On obtient donc :

Fuw=Eo Y, ®+| 1 - exp(Zucn - x )|

ou F. représente l'intégrale de I'énergie des photons émis quelques soient leurs longueurs
d'onde (l'aire du spectre de fluorescence normalisée), @ est le rendement quantique de
fluorescence, E.smy est 1'énergie lumineuse absorbée et l'indice n désigne les fluorophores

eXxCItés.

Dans le cas ou les fluorophores se trouvent dans un milieu tissulaire, les coefficients
d'absorption et de diffusion de ce milieu perturbent la propagation de la lumiére d'excitation
et de la lumiére de fluorescence. Par conséquent, il se produit un changement dans la

répartition de 1'énergie absorbée et dans la directivité de la fluorescence émise.

Les chromophores tissulaires qui absorbent dans le proche ultraviolet et le proche
infrarouge sont essentiellement l'oxyhémoglobine et la mélanine. L'oxyhémoglobine posséde
une bande d'absorption maximale centrée autour de 415 nm et deux bandes secondaires
centrées autour de 540 et 580 nm (Figure 22). La mélanine, localisée dans I'épiderme, est
caractérisée par une absorption importante dans l'ultraviolet et décroit progressivement

d'une fagon monotone jusqu'au proche infrarouge (~ 300 - 1100 nm).
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Ainsi, si la longueur d'onde d'excitation coincide avec les bandes d'absorption des
chromophores tissulaires, l'énergie lumineuse incidente Eo sera absorbée par Iles
fluorophores et par les chromophores. Les longueurs d'onde d'excitation employées dans la
mesure de la fluorescence tissulaire se situent souvent entre le proche ultraviolet et le violet
ou la diffusion est relativement faible par rapport a l'absorption. Le chromophore le plus
absorbant dans cette bande spectrale est 'oxyhémoglobine. Pour simplifier I'analyse, nous
considérons que l'absorption est due a ce chromophore. Ainsi, si la distribution spatiale des
fluorophores dans les tissus est uniforme et si la quantité e.c de I'oxyhémoglobine est
supérieure a celle des fluorophores, l'énergie disponible pour exciter ceux-ci diminue du fait
de I’absorption par l'oxyhémoglobine. Il en résulte que l'atténuation globale de la lumiere
Y=X+%, devient plus importante, mais il n’en est pas de méme pour lintensité de
fluorescence. Dans cette derniére expression, le coefficient £, caractérise l'absorption due

aux fluorophores et a I'oxyhémoglobine.

100 T T T T T T

90

80

70

60

50

40}

Absorption [U.A.]

30

20

10

0 1 1 1 1 1
300 350 400 450 500 550 600 650
Longueur d onde [nm]

Figure 22 : Spectre d'absorption de I'oxyhémoglobine
La diffusion de la lumiére dans les tissus est le deuxiéme facteur influengant la distribution et

’atténuation de la lumiére d'excitation. Dans le cas d'une diffusion isotrope (u<0,5), la

lumiere sera répartie dans un volume tissulaire proche d'une sphere. Dans la région spectrale
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allant du proche ultraviolet au proche infrarouge (300 - 900 nm), la capacité de pénétration
de la lumiére est variable. Elle est approximativement proportionnelle a la longueur d'onde
et est particulierement élevée dans la région spectrale comprise entre le rouge et le proche
infrarouge (600 - 850 nm). C'est pourquoi la distribution sphérique de la lumiére de
fluorescence sera plus étendue que celle de la lumiere d'excitation, car les longueurs d'onde
de la fluorescence émise sont par nature plus longues que celles de la lumiére d'excitation.
Si la géométrie de détection est assez large pour détecter toute la fluorescence diffusée, la
diffusion dans les tissus n'aura pas d'impact sur le signal de fluorescence. Dans le cas
contraire, ou la géométrie de détection est plus faible que le "diamétre" de diffusion, une

moindre intensité de fluorescence sera observé.

Dans les tissus vivants, le cosinus moyen de diffusion est généralement compris entre 0,7 et
0,99, ce qui signifie que la distribution de la lumiére est plutét ovoide. La figure 23
schématise le profil bidimensionnel de la distribution de la lumiére dans les tissus établi a

partir de la fonction de phase de Henyey-Greestein [Ettori 1996].

Lumiere
incidente

—

Figure 23 : Fonction angulaire de phase de Henyey-Greestein

En pratique, on excite le tissu et on récupére la fluorescence au moyen de fibre(s) optique(s)
placée(s) en contact avec la surface tissulaire. Ainsi, la géométrie d'excitation et de
détection est caractérisée par l'angle solide ou le cone d'acceptance de la fibre optique. Dans
le cas ou le cosinus moyen de diffusion dans le tissu est supérieur a 0,5 (u>0,5), la diffusion
sera dirigée vers l'avant. Par conséquent, la lumiére d'excitation pénétre plus profondément

dans le tissu.
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La lumiére de fluorescence étant considérée comme lintégrale de sources de lumiere
ponctuelles isotropes [Keijzer 1989], la diffusion de la lumiére de fluorescence se fait dans
toutes les directions et dépend de lincidence de la lumiere d'excitation. La figure 24
schématise un tissu diffusant vers l'avant dans lequel une source ponctuelle de fluorescence
est placée. Comme I'émission de fluorescence est conditionnée par I'absorption de photons,
le profil de la distribution de la lumiére d'excitation s'applique également a la lumiere de
fluorescence. L'intensité de fluorescence sera maximale dans l'axe d'incidence. Pour
simplifier I’analyse, on pourrait supposer que la lumiére de fluorescence se divise en deux
parties : la premiere se dirige dans le sens d'incidence de la lumiére d'excitation et la
deuxieme se dirige dans le sens inverse (vers le capteur). Ainsi, plus le tissu est diffusant
vers l'avant, plus grande sera la proportion de la lumiére de fluorescence dirigée vers la fibre
optique. Nous pensons que la conséquence macroscopique de cette diffusion se traduit par
une plus grande intensité de fluorescence recueillie par le capteur, comparée a un tissu ou la

diffusion est isotrope.

Lumiére incidente ||| Détection de la
|| fluorescence

Figure 24 : Distribution de la lumiére dans un tissu diffusant vers l'avant

La lumiere d'excitation étant plus absorbée dans les couches proches de la surface, la
fluorescence émise prés de la surface ne subit pas de réabsorption majeure du fait de ses
longueurs d'onde plus longues. Le libre parcours moyen de la lumiére de fluorescence est
plus grand que celui de la lumiére d'excitation. Dans une zone située prés de la surface
tissulaire, la trajectoire parcourue par les photons d'excitation est l'équivalent d'une

épaisseur optique relativement mince. Cette épaisseur devient semi-transparente pour les
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photons de fluorescence émis dans la méme localisation. Par contre, la fluorescence émise
dans les couches plus profondes du tissu subit a la fois une diffusion multiple et une
réabsorption. La réabsorption a pour effet de modifier l'allure du spectre de fluorescence en
le modulant selon l'allure des spectres d'absorption des chromophores tissulaires. Vu les
longueurs d'onde d'excitation et les longueurs d'onde de fluorescence, l'oxyhémoglobine
joue le role prépondérant dans l'absorption de la lumiére d'excitation et la réabsorption d'une

proportion de la lumiere de fluorescence.

Si la longueur d'onde d'excitation correspond a la bande d'absorption maximale de
l'oxyhémoglobine (~ 370 - 450 nm), la différence en intensité¢ de fluorescence entre tissu
vascularisé et tissu non vascularisé, contenant la méme concentration de fluorophores, serait
essentiellement due a la différence d'absorption de la lumiére d'excitation. La réabsorption
de la fluorescence devient moins importante du fait du décalage naturel du spectre
d'émission. On observe son effet sur les spectres de fluorescence lorsque les tissus sont tres
vascularisés et/ou lorsque les longueurs d'onde d'excitation sont inférieures a 370 nm. C’est
a dire quand une région du spectre de fluorescence coincide avec la bande d'absorption

maximale de I'oxyhémoglobine.
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Iv. FIBRES OPTIQUES

Les fibres optiques sont des guides, régis par la loi de Snell-Descartes, constitués d'un coeur
dans lequel se propage la lumiere en se réfléchissant sur la gaine optique d'indice de
réfraction plus faible [Ungar 1989]. Elles possédent une structure physique qui tend
essentiellement a supprimer la divergence naturelle de la lumiére de fagon que
l'affaiblissement de la puissance optique en fonction de la distance soit tres faible. Leur
utilisation est actuellement limitée & une région spectrale allant de 300 a 1800 nm. Par leurs
faibles dimensions et leurs qualités de souplesse, la plupart des fibres optiques peuvent étre
intégrés dans des applications endoscopiques. Elles constituent des éléments intermédiaires

entre la source et le site a illuminer, et inversement entre le site fluorescent et les détecteurs.

IV.1. PROPAGATION DE LA LUMIERE DANS UNE FIBRE OPTIQUE

La transmission guidée des rayons lumineux dans une fibre optique peut étre réalisée a partir
de deux phénomenes physiques distincts : la réflexion totale a l'interface de deux milieux
diélectriques et l'effet de courbure de la trajectoire d'un rayon lumineux qui se propage en

milieu inhomogéne [Niay 1995].

IV.1.1. Réflexion totale

La réflexion totale est 'un des phénomenes les plus importants pour guider la lumiére dans
une fibre optique. Nous considérons deux milieux diélectriques transparents, séparés par un
dioptre plan, d'extension infinie caractérisés par leurs indices n; et n, (Figure 25). Si le
faisceau de lumiére incident provient d'un milieu d'indice n; inférieur a n; (n; < m,), une
partie de l'énergie optique incidente se réfléchit alors que l'autre partie est transmise
(réfraction). Par contre, si le faisceau de lumiére incident provient d'un milieu d'indice n;
supérieur a my (n; > ny), le faisceau subit une réflexion totale, a condition que l'angle
d'incidence avec la normale 6; soit supérieur a un angle critique 6. [Halley 1985, Niay

1995].

120



Deuxiéme Partie - Chapitre IV : Fibres Optiques

L'angle critique d'incidence au-dela duquel la réflexion est totale s'écrit :

. m
0. = arcsin—
m

Pour 0; > 0. , il y a réflexion totale. Sinon le faisceau subit une réflexion et une réfraction

sur le dioptre comme dans le cas ou l'indice n; < n;.

Lumiére incidente 0 Réflexion totale
6 1

Figure 25 : Réflexion totale de la lumiére sur un dioptre plan
1V.1.2. Propagation en milieu inhomogéne

Dans un milieu inhomogene, le dispositif matériel destiné au guidage de la lumiére, dans une
direction donnée, doit présenter une variation de caractéristique physique en fonction d'une
coordonnée transverse. Ainsi, l'indice de réfraction de la lumiére dépend du point de I'espace
considéré. Si le guidage optique utilise un cylindre de section circulaire, le guide sera
composé d'un cceur diélectrique inhomogene entouré d'un milieu extérieur homogene. Tous
les points de I'espace situés sur une méme droite parallele a l'axe de symétrie du cylindre
présentent les mémes caractéristiques physiques. Par contre, l'indice de réfraction du cceur
de diametre d; décroit graduellement, en fonction de la distance en direction du rayon r du
cylindre, d'une valeur n; sur I'axe (r=0) a une valeur n; a l'interface cceur-gaine (Figure 26).
La variation de l'indice de réfraction n(r) ainsi que sa dérivée premiére doivent étre lentes et

continues pour qu'au voisinage d'un point quelconque dans le coeur, on puisse considérer le
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milieu comme localement homogene et isotrope. Cette notion de continuité est d'importance
primordiale pour assurer 'homogénéité du milieu sur une distance supérieure a la longueur

d'onde de la lumiére qui doit se propager dans le guide [Halley 1985].

Figure 26 : Structure d'un guide optique de milieu inhomogene

Des approches analytiques et numériques permettent d'étudier la propagation de la lumiere
dans les milieux inhomogeénes. Elles permettent I'analyse modale de la lumiére (Maxwell) et
la définition du couplage entre modes ainsi que le calcul de la dispersion intermodale
(Wentzet-Kramers-Brillouin, "W.K.B.") [Halley 1985]. Au moyen de telles approches, on
peut calculer la trajectoire des rayons lumineux qui traversent le guide, si les conditions
initiales d’injection des rayons sont précises. En effet, les rayons ont tendance a s'incurver
vers les points de haut indice, c’est a dire sur I'axe du symétrie du cylindre optique. C'est un
effet de "mirage optique" qui assure la propagation de la lumiére dans le guide de ceceur

inhomogene [Niay 1995].
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IV.1.3. Types de fibres optiques

Selon les modes et les phénomeénes de propagation, on définit trois types de fibres optiques.

IV.1.3.1. Fibre multimode a saut d'indice

C'est la plus courante des fibres optiques. Elle est composée d'un cceur cylindrique
transparent de diamétre d; et d'indice constant m;, entouré d'une gaine homogene
transparente d'indice my < m; qui constitue une interface optique permettant la réflexion
totale de la lumieére [Girardeau-Montaut 1987]. L'ensemble coeur-gaine est protégé par un

dépot semi rigide externe (Figure 27).

d;

Figure 27 : Géométrie d'une fibre multimode a saut d'indice

Pour que les rayons incidents R soient réfléchis sur linterface cceur-gaine de la fibre

optique, en poursuivant leur propagation en ligne brisée, l'angle 0 doit satisfaire a la

condition de la réflexion interne totale, c'est a dire :

. m
0 > @ = arcsin—
m

La condition de guidage dans le cceur est donc :
n
p<pfe= arccos—

m

Ainsi, on peut écrire :

n; sin@,=n,

ny cosf.=n,
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D'autre part, dans le milieu extérieur d'indice ng I'angle d'incidence a doit étre inférieur a un

certain angle critique d'acceptance ... Selon la loi de Snell-Descarte :
ng sin = n; sin .= O.N.

On appel le terme n; sin B, , qui est indépendant de ny, ouverture numérique (O.N.) [Halley

1985]. Elle est exprimée par :

O.N.= ny sin B, = Nm*—nz?

L'ouverture numérique donnée ainsi est caractéristique a la fibre optique. Par contre, si on

utilise le terme ny sin o, l'ouverture numérique va dépendre de l'indice du milieu extérieur
b

[Ungar 1989, Niay 1995] :

1
O.N.= ny sin o, = —\m*—n?
1o

Si le milieu extérieur est l'air, ng = 1, cette expression rejoint la premiére et on obtient la
valeur maximale de l'ouverture numérique. En fait cette derniére expression de l'ouverture
numérique caractérise l'angle maximum d'acceptance de la fibre optique, et par conséquent
détermine l'angle d'injection que doit faire le faisceau pour assurer sa propagation dans la
fibre. Elle décrit également le phénoméne de dispersion du faisceau en sortie de fibre. Si
l'ouverture numérique est d'une faible valeur (par exemple, O.N.= 0.2), la lumiére en sortie

de fibre optique serait peu divergente.
Toute lumiére arrivant sur la face d'entrée de la fibre sous un angle o < o se propage dans
la fibre. Le cOne de demi-angle au sommet est appelé cone d'admission ou coOne

d'acceptance (Figure 28). L'angle solide formé par le cone d'acceptance est donné par

Q=27 (1- cosa)
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Figure 28 : Cone d'acceptance d'une fibre optique a saut d'indice

Pour caractériser le cone d'acceptance, on définit également un nombre d'ouverture F/#

dérivé de I'angle d'acceptance (oL, no=1), tel que :

FA#=1/2sin a,=1/2 O.N

Ce type de fibre possede une bande passante peu élevée, liée a 'O.N.. Plus celle-ci est
grande, plus l'angle d'acceptance peut étre grand et un plus grand nombre de modes peut

étre guidé.

1V.1.3.2. Fibre multimode a indice variable

Dans ce type de fibre, appelée aussi fibre a gradient d'indice, on observe un plus grand
parcours des rayons les plus inclinés par rapport a I’axe, compensé par une vitesse (v=c/n)
plus élevée a I’extérieur de la fibre qu’au centre(Figure 29). Comme le cceur de la fibre, de
diametre dy, constitue un milieu inhomogene, la propagation de la lumiére est assurée par un
effet de mirage optique. Le profil de variation de l'indice n en fonction du rayon r< d; au
centre de la fibre peut étre décrit par une loi de distribution de puissance telle que

[Girardeau-Montaut 1987] :
n(r) = [n~O.N.*(r/d)"]"*
ou k est un coefficient qui détermine les vitesses effectives de propagation des différents

modes dans la fibre. Il définit la bande passante de la fibre. Dans le cas particulier ou k=2, le

profil de propagation de la puissance lumineuse est dit parabolique.
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d;

e .
P Gaine
Dépot externe

Figure 29 : Géométrie d'une fibre a gradient d'indice (d; 250 um et d> = 125 um)

L'angle d'ouverture de la fibre a gradient d'indice dépend de la distance du point d'entrée a

l'axe. L'ouverture numérique est maximum sur cet axe et nulle sur les bords (r=d;/2).

Sur l'axe, elle est donnée par la relation suivante [Halley 1985] :

O.N.(r=0) = \m*—m?

En dehors de 'axe :

O.N.(2r/d; ) = O.N.(r=0).[1-(2r/d; )"
L'ouverture numérique effective de la section droite d'entrée est :
O.N..g = O.N.(r=0)/v2

Elle est typiquement de l'ordre de 0,2. Pour les mémes caractéristique d'ouverture
numérique et d'indice, la quantité de lumiére que peut accepter la fibre inhomogene a
gradient d'indice est la moitié¢ de celle que peut accepter une fibre homogene a saut d'indice.
Ce type de fibre est beaucoup plus difficile a réaliser et par conséquent plus coliteuse que la

fibre a saut d'indice, mais elle offre de meilleures performances de transmission.

1V.1.3.3. Fibre monomode
La fibre monomode est une fibre a saut d'indice caractérisée par un diamétre du coeur d; <<
d, , de l'ordre de quelques microns (Figure 30). Le fait qu'un seul mode se propage dans la

fibre limite la dispersion chromatique qui se traduit par une variation de l'indice en fonction
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de la longueur d'onde. Dans ce type de fibre optique, il est possible de choisir une fenétre
spectrale permettant d'obtenir une bande de fréquences supérieures & 10GHz/km. De plus,
en ajustant les paramétres optoélectroniques des guides diélectriques, il est possible

d'optimiser la transmission d'une longueur d'onde donnée [Ungar 1989].

Le caractéere modal V de ce type de fibre est lié a la longueur d'onde de la lumicre
essentiellement transmise, au diamétre du cceur et a l'ouverture numérique, par la relation

suivante [ Girardeau-Montaut 1987]

V=2xfd; /AJO.N.

Le nombre de modes est donné par V#2. La fibre est dite monomode quand V<2,4. C’est a
dire que l'angle maximum d'acceptance est inférieur a l'angle de diffraction créé par
l'ouverture numérique du ceeur. A titre d'exemple, pour A=633 nm, la fibre sera monomode

si d;= 5 pm et An=n, - n,=3.10",

T

B

Ceeur

Dépot externe

d2 dl ¢

Figure 30 : Géométrie d'une fibre monomode
L'avantage principal de ce type de fibres optiques est la large bande passante et la faible
atténuation en fonction de la longueur d'onde. Cependant, le raccordement de ces fibres aux
sources de lumiére est techniquement difficile en raison du faible diamétre de coeur.

1V.1.4. Connecteurs

Ce sont des €léments de raccordement entre l'interface émetteur - fibre ou fibre - récepteur.

Le connecteur est composé d'un coeur dans lequel la fibre est précisément positionnée, d'une
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enveloppe qui comprend le moyen de fixation de la fibre et d'un systéme de verrouillage
(Figure 31).

Le montage d'un connecteur sur une fibre optique est réalisé de la fagon suivante : la fibre
dénudée jusqu'a la gaine est enduite de colle puis introduite dans le connecteur équipé d'un
cone de guidage qui bloque la partie non dénudée du revétement. La fibre arrivant en butée
est ensuite sertie au connecteur avant d'étre maintenue par une gaine thermorétractable. En
chauffant l'adhésif jusqu'a sa polymérisation, on assure la fixation de la fibre dans le
connecteur. A I'extrémité du connecteur, la fibre est fracturée au niveau de la goutte de colle
puis polie jusqu'a l'obtention d'une surface miroir. De tels connecteurs facilitent le montage
et le démontage des liaisons optiques avec peu de perte au niveau de l'extrémité de la fibre

[Ungar 1989].

Feérule Fibre

Revétement Souplisseau  Gaine thermorétractable ; ,
dénudée

Colle
Mandrin de sertissage

Figure 31 : Schéma d'un connecteur

On trouve d'autres types de connecteurs plus faciles a monter sur les fibres, sans utilisation
de colle, comme les connecteurs SMA. L'embout d'un connecteur SMA se compose d'un
cylindre en matériau inoxydable dans lequel est enchassé en "face avant" un saphir annulaire
de haute précision. Le role de ce saphir est double : il assure le positionnement mécanique
de la fibre au centre de l'embout et le maintien des caractéristiques optiques de cette fibre
par son indice. Dans l'autre extrémité de I'embout est glissé un manchon en plastique qui
amortit les contraintes consécutives au sertissage de l'embout sur la fibre. Le montage de ce
type de connecteur nécessite l'utilisation d'une machine spécifique a fracturer. D'abord, on
dénude la fibre et on la glisse dans le connecteur puis on sertit le connecteur sur la fibre.
L'ensemble est ensuite introduit dans la machine a fracturer dont le diamant provoque la

rupture de la fibre. En appliquant une traction sur la fibre, on obtient une face optique
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parfaitement plane et lisse. Les pertes dans ce type de connecteurs sont d'environ 2-4 dB
[Documentation SEDI 1994]. Dans les applications de la détection de fluorescence on doit
veiller a ce que toutes les composantes de positionnement de la fibre nue dans le connecteur

ne soient pas fluorescentes. Le connecteur SMA a saphir est bien adapté a ces applications.

1V.1.5. Coupleurs

Les coupleurs sont des éléments passifs qui permettent la séparation ou le raccordement de
plusieurs signaux optiques transmis au moyen des fibres optiques. Avec des ratios de
couplage bien définis, l'utilisateur peut automatiquement contréler 'amplitude de départ de

chaque signal issu du coupleur.

Les techniques de réalisation des coupleurs passifs sont nombreuses ; nous présentons ici la
technique la plus courante et qui a l'avantage d'étre applicable a tous les types de fibres
optiques. Le principe de cette technique consiste a courber deux fibres et a les polir
latéralement jusqu'a une certaine profondeur de réduction du cceur d plus ou moins
importante (Figure 32). Pour un coupleur 50/50, l'extrémité de chaque fibre est réduite de
moitié. Les fibres biseautées par polissage avec un angle tres faible sont montées l'une en
face de l'autre avec un liquide d'indice. Apres alignement des fibres au moyen d'un moule
spécifique (rainure déformable d'un centreur en élastomere), les deux fibres sont rendues
monobloc par collage en couche mince. Elles sont ensuite solidarisées dans une plaquette
par polymérisation. La résine polymérisée est ensuite démoulée pour construire un coupleur
¢lémentaire 1 vers 2. La protection du coupleur élémentaire est obtenue par collage dans un
berceau en métal inoxydable. Les fibres issues des deux cotés du coupleur sont protégées
par un souplisseau ou un cable solidarisé au berceau. Les coupleurs du type 1 entrée, n
sorties (n=2-16) sont obtenus par cascades successives de coupleurs 1 vers 2. En agissant
sur le taux de réduction de chaque fibre par polissage on peut obtenir des coupleurs avec
des ratios différents (50/50, 40/60, 30/70, 20/80 ou 10/90). Les pertes dans un coupleur
50/50 sont d'environ 1-4 dB [Ungar 1989, Documentation SEDI 1994].
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Figure 32 : Coupleur passif 2% 1 obtenu par polissage

1V 1.6. Pertes dans les fibres optiques

Les différents modes propagés dans la fibre optique ne s'affaiblissent pas dans les mémes
proportions, sur l'unité de distance. Cependant, il se produit un mélange des énergies
propagées par les modes, provoqué par les imperfections de réalisation du guide, qui sont
inévitables. Le résultat de ce mélange est la formation, a partir d'une certaine distance de
l'entrée, d'une séquence équilibrée de modes, dont l'affaiblissement par unité de distance est
constant [Halley 1985]. L'atténuation du signal lumineux dépend du matériau, de la
longueur d'onde de la lumiére guidée et de la longueur du guide. Elle peut étre attribuée a
deux phénomeénes essentiels : l'atténuation par absorption et diffusion des photons, et la

réfraction par courbure.

L'absorption de la lumiére se produit chaque fois qu'un photon entre en interaction avec un
atome, une molécule ou un solide dans le verre constituant le cceur ou dans la gaine.
L'absorption dans le verre peut étre décomposée en deux parties : absorption dite
intrinséque, attribuable au verre lui méme et absorption dite extrinséque, due a la présence

d'atomes et d'ions étrangers [ Abdul-Nour 1994].

La diffusion de la lumiére se produit a chaque fois que la lumiére traversant la fibre
rencontre une irrégularité de dimension inférieure a sa longueur d'onde. La lumiére est ainsi
remise dans toutes les directions. Ce phénomene, appelé la diffusion Rayleigh, produit dans
certaines directions, un changement de l'angle d'incidence Oc. Par conséquent, la condition

de réflexion totale a l'interface coeur-gaine n'est plus remplie. Une partie de la lumiére sera
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réfractée dans la gaine et absorbée ou transmise. La probabilité de perte par réfraction

augmente quand la fibre subit une courbure.

Rayon réfracté

C'

Figure 33 : Perte de courbure - perte par réfraction

En effet, la courbure de la fibre constitue un phénomeéne d'atténuation variable. Les pertes
par courbure dépendent des conditions d'injection des rayons. Dans la partie courbée, les
rayons de coeur, qui sont au voisinage de lindice de l'angle d'incidence critique, sont
partiellement réfractés et perdent une partie de l'énergie guidée (Figure 33). Sur la longueur
du trajet courbe, l'affaiblissement linéique oo augmente de Ac. La quantité Ao [dB/km] est

donnée approximativement par [Halley 1985] :
Aa = 10log{1-[2dn,”/(O.N.)>r[}
ou r est le rayon de courbure et d est le diamétre de coeur de la fibre optique. Cependant,

pour un rayon de courbure r > 1 cm, la fibre optique peut étre courbée sans grand

inconvénient.
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Dans tous les cas, bien qu'il n'y ait pas une perte totale de lumiére, il y a atténuation dans la

fibre caractérisée par son affaiblissement linéique de puissance optique (A) :

A=-10/L logyy [P/Py] [dB/km]

ou Py est la puissance initiale a l'entrée de la fibre optique et P; est la puissance transmise a

une distance L.
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V. INSTRUMENTATION SPECTROSCOPIQUE

Le meilleur choix d'une instrumentation spectroscopique pour une application particuliére
est guidé par certains critéres qui sont d'une importance primordiale dans l'analyse des
signaux optiques. L'objectif de ce chapitre est de présenter le principe de fonctionnement
des différents éléments optiques et optoélectroniques qui composent le systéme
spectroscopique. Les caractéristiques spectrales et quantiques de ces éléments nous
permettront d'adapter le systéme de mesure aux propriétés physiques (amplitude et étendue

spectrale) du signal mesuré.

V.1.1. Spectrographe a réseau dispersif

Le spectrographe est un-instrument optique composé d'une fente d'entrée, d'un systeme
dispersif et d'une fente de sortie. Il produit en sa fente de sortie une image de la fente
d'entrée dans laquelle les radiations sont séparées, selon leurs longueurs d'onde, au moyen
d'un réseau dispersif, par un mécanisme de réflexion ou de transmission. Le réseau dispersif
peut étre vu comme une surface réfléchissante (miroir plan ou concave) composée d'un tres
grand nombre de traits (~10°). Les traits sont gravés sur la surface au moyen d'un diamant
trés précis ou réalisés par une technique holographique (hologramme d'interférence)
[Walker 1962, Demtroder 1995].

Quelque soit la méthode de réalisation, la diffraction de la lumiére dans les réseaux est régie

par l'équation fondamentale suivante (Figure 34) :
sin o +sin B=10"k.n.A
ou :

: angle d'incidence

- angle de diffraction

~ ™ R

- ordre de diffraction (nombre entier)

=

: densité du réseau, nombre de traits par millimétre [Trait/mm]

>

: longueur d'onde [nm]
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normale-..

La

Fente d'entrée Plan focal

Figure 34 : Dispersion de la lumiére dans un réseau concave.

L4=Lp=F est la distance focale.

Les caractéristiques spectrales et énergétiques que nous présentons ci-aprés découlent de

cette équation fondamentale.
V.1.1.1. Dispersion angulaire
La dispersion angulaire est définie comme le changement de l'angle de diffraction

correspondant a un faible changement en longueur d'onde. Elle est donnée par le rapport de

la séparation angulaire df3 entre deux longueurs d'onde distantes de dA :

ddi=k.n.10%cos B [rad/nm]

Ce paramétre dépend de I'angle de diffraction B, de l'ordre dans lequel on se place k et de la

densité du réseau n.
V.1.1.2. Dispersion linéaire
La dispersion linéaire définit I'étendue de l'intervalle spectral sur le plan focal et caractérise

la capacité du spectrographe a séparer les détails spectraux des radiations mesurées. Elle

s'exprime par :
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D=dA/dx=10° cos pkn .Ly [nm/mm]

La dispersion linéaire en sortie du spectrographe varie en fonction de la distance focale Ly
(réseau - plan focal) et de langle de diffraction B. Plus la dispersion linéaire du
spectrographe est faible plus les raies spectrales sont affinées et plus l'identification est

simple.

V.1.1.3. Résolution spectrale et bande passante

En pratique, les raies spectrales sont généralement des structures larges. L'élargissement
spectral que subit les raies est dii a des phénoménes physiques et instrumentaux. A la
largeur spectrale naturelle trés faible due a la durée de vie limitée de I'émission se
superposent des élargissements plus importants dus a l'environnement (effet Doppler,

collisions, ...).

Pour caractériser le profil de l'instrument spectroscopique, on définit deux parameétres

fondamentaux :

e la résolution spectrale qui est le plus petit intervalle entre deux raies adjacentes que
I'instrument est capable de séparer ;
e la bande passante qui est la largeur a mi-hauteur (Full width at half maximum, FWHM)

du profil spectral que produit l'instrument pour une raie parfaitement monochromatique.

Ainsi, pour une source lumineuse a spectre continu de répartition énergétique variable, la
bande passante correspond a l'intervalle spectral que linstrument est capable d'isoler. Elle
dépend de la largeur du réseau, de phénomeénes d'aberration comme la coma, de la
résolution spatiale du détecteur (la taille du pixel d'un détecteur multicanal et l'espacement

entre deux pixels), de la largeur de la fente d'entrée et de la fente de sortie.

Pour mettre en évidence l'influence du profil instrumental sur l'allure du spectre mesuré, on
considére une source de lumiére monochromatique de longueur d'onde A,. Si la lumiére de

cette source est mesurée par un instrument parfait, le spectre constituera une raie située a
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Ap. Par contre, si le spectre est mesuré par un instrument réel, le spectre subit un

¢largissement du au profil instrumental (Figure 35).

B(V) (A) AL (B) B (©)

» B
L L

Ap A Ap A Ap

Figure 35: Profil instrumental. A : spectre réel d'une source monochromatique,

B: spectre mesuré par un instrument parfait, C: spectre mesuré par instrument réel.

Comme toute structure spectrale continue peut étre considérée comme la somme d'un
nombre infini de raies monochromatiques situées a des longueurs d'ondes différentes, on
peut définir une relation entre le spectre mesuré€ par l'instrument F(A), le spectre réel de la

source a analyser B(A) et le profil de l'instrument P(A), telle que :

F(A) = BAY*P(Y)

Le spectre mesuré par l'instrument F(A) constitue la convolution du spectre réel et du profil

de l'instrument.

L'allure du profil instrumental dépend de plusieurs facteurs :

e de la largeur de la fente d'entrée du spectrographe w.;
e de la largeur de la fente de sortie du spectrographe w ou de la taille du pixel dans le cas

d'un détecteur multicanal ;
e des phénomenes d'aberration ;

e de la qualité du réseau et de l'alignement des éléments optiques.

136



Deuxieme Partie - Chapitre V : Instrumentation spectroscopique

Ainsi, le profil de l'instrument constitue la convolution des profils d'élargissement produits

par chacun de ces facteurs :
P(A)=P(A) we*P(A) ws*..
Le profil d'élargissement que produit chaque fente est donnée par :
P(A)we = A\e =w,. D,
P(A)ws = A\s =w;. Dy
ou D=dA/dx est la dispersion linéaire du spectrographe.
Les phénomenes d'aberration peuvent étre négligés si les conditions du couplage optimal
(principe de conservation de I'étendue géométrique d'Abbe) entre la source et la fente

d'entrée du spectrographe sont respectées. En général, on peut les inclure dans la résolution

spectrale de l'instrument dA. Nous reviendrons sur ce point ultérieurement.

Pour déterminer, approximativement, la bande passante BP (la largeur a mi-hauteur) du
profil instrumental, on distingue deux cas liés aux caractéristiques spectrales des sources

lumineuses a analyser :

e Source monochromatique dont la largeur spectrale de la raie a mi-hauteur dA(raie) est
trés étroite, de l'ordre de la résolution théorique de l'instrument dA(résolution). Dans ce

cas la bande passante du profil instrumental est donnée par la relation suivante :

BP=N A2 (fentes)+d 2 (résolution)+d A (raie)

e Source a spectre continu, comme c'est le cas de la fluorescence tissulaire. La largeur a
mi-hauteur du spectre est beaucoup plus étendue que la résolution théorique de

l'instrument. Par conséquent, les fentes d'entrée et de sortie sont dominantes pour la
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détermination de la bande passante du profil instrumental. Ainsi, elle peut étre donnée

par :

BP = 10° max(w. , w,) . cosa /k.n.L

Ou encore :

BP =max(AA,. , Als)

La figure 36 montre une schématisation du profil instrumental correspondant a la
convolution des profils de la fente d'entrée et de la fente de sortie. Dans ce schéma la bande

passante du spectrographe est régie par le profil de la fente d'entrée (BP=AA.)

Ale- A
max (AA. ,AAs)
BP
A\ A\ Ale+ AN
image de la fente de sortie Profil
fente d'entrée instrumental

Figure 36 : Convolution des profils d'entrée et de sortie du spectrographe
Dans les analyseurs optiques multicanaux, la taille de la fente de sortie est davantage
optimisée car elle correspond a la taille d'un pixel (élément photosensible). Par conséquent,
la meilleure approche permettant d'avoir un bon débit du flux lumineux a la sortie du
spectrographe, sans perte de résolution, consiste a optimiser la largeur de la fente d'entrée.

V.1.1.4. Puissance ou pouvoir de résolution

La pouvoir de résolution est un critére théorique qui refléte la capacité d'un spectrographe a

séparer les radiations lumineuses. Elle est définie par :
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R=1dA=k.N

ou :
dA=\; -A, est la différence en longueur d'onde entre deux raies d'intensité équivalente
(résolution) ;

N est le nombre total des traits du réseau de diffraction (n % largeur illuminée du réseau).
V.1.1.5. Efficacité spectrale

L'efficacité spectrale est définie comme le rapport de I'énergie de la lumiére a la fente de
sortie du spectrographe par l'énergie de la lumiére a la fente d'entrée. Elle caractérise la
distribution de l'intensité lumineuse sur I'étendue spectrale du spectrographe en fonction de

la longueur d'onde.

_ E(A)

E(A x100%
4 2 6

e

L'efficacité spectrale dépend de la densité du réseau et du nombre total de traits. La densité
du réseau est une caractéristique trés importante pour la détermination de l'efficacité sur

I'étendue spectrale que le spectrographe est destiné a analyser.
V.1.1.6. Etendue géométrique
L'étendue géométrique G caractérise la capacité d'un systéme optique a accepter la lumiére.
G=rnSsin‘a
L'étendue géométrique d'un spectrographe peut étre vue comme la taille maximale du
faisceau lumineux qui peut étre accepté sur sa fente d'entrée. Ainsi, pour que le
spectrographe accepte le maximum de lumiere sans produire de phénomeéne d'aberration, le

couplage avec la source doit satisfaire au principe de conservation de l'étendue géométrique
d'Abbe. C’est a dire :
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Se Qe—:Ssngs
ou :
Se , Q. sont respectivement la surface de fente d'entrée du spectrographe et I'angle solide

d'acceptance

Ss, Q, sont respectivement la surface de la source et l'angle solide de propagation.

En général, on exprime la capacité d'acceptance du spectrographe (cone ou pyramide

d'acceptance) par l'intermédiaire du nombre d'ouverture " F/# "

FA#=1/2sina=1/2 O. N.

Ainsi, pour de faibles angles d'incidence (o = sin ), on peut approximativement donner

I'étendue géométrique en fonction du nombre d'ouverture, telle que:
G=xnS. (O.N}=nxn.S.[I/2FAF
V.1.1.7. Flux lumineux
Le flux lumineux en sortie du spectrographe est proportionnel a la bande passante des fentes
d'entrée et de sortie (AA., AAs), a la hauteur des fentes h et a la surface du réseau Sg. Dans
le cas d'une source lumineuse de large structure spectrale comme la fluorescence, le flux
lumineux peut étre donné par :

@=S8g . h.®, E(A).N. Ak . Ady

ou, E(A) est l'efficacité spectrale du réseau et @, est le flux lumineux de la source.
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V.2. FILTRES INTERFERENTIELS

Les filtres interférentiels sont congus pour transmettre une bande étroite de longueurs
d'onde sélectionnée a partir d'un large spectre lumineux (lampes). La lumiére incidente de
longueurs d'onde situées en dehors de la bande passante du filtre est éliminée par un
phénomeéne d'interférence di aux réflexions multiples. La réalisation de tels filtres est basée

sur le principe de l'interférométre de Fabry-Pérot.

Un interférometre de Fabry-Pérot est composé de deux lamelles diélectriques transparentes,
parfaitement paralleles, sur les deux surfaces desquelles une couche semi-réfléchissante
(aluminium ou argent) est appliquée. La distance entre les deux lamelles appelée épaisseur

optique de la cavité (e) est le paramétre qui détermine les bandes lumineuses transmises.

Un maximum de transmission lumineuse (7*max) pour une longueur d'onde A correspond a
une épaisseur de la cavité e=kA/2n, ou k est un entier et n l'indice du milieu qui constitue la
lame (cavité). A titre d'exemple, pour une épaisseur e=500 nm, les bandes centrées aux
longueurs d'onde A;=1000 nm, A,=5S00 nm, A3=330 nm, ... sont transmises. Grace aux
réflexions multiples et a l'absorption par les matériaux de la cavité (verre, filtre coloré;... ),

les harmoniques inférieures a A; peuvent étre éliminées.

Figure 37 : Principe d'un filtre interférentiel de Fabry-Pérot
La réalisation pratique de filtres interférentiels consiste a utiliser une lame en verre d'indice

N sur lequel on dépose, par évaporation, une couche semi-réfléchissante (aluminium) trés

mince A'B' (Figure 37). On dépose ensuite une couche diélectrique mince d'épaisseur e et
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d'indice m, puis une couche semi-réfléchissante AB identique a A'B'. Les couches AB et
A'B' jouent le role des miroirs semi-réfléchissants de linterférométre Fabry-Pérot. La
combinaison en série de plusieurs cavités (multicouches diélectriques) de méme épaisseur
optique permet de réduire la bande passante des filtres réalisés ainsi [Frangon 1992,
Demtroder 1995].

Le filtre interférentiel est caractérisé par une bande passante et une transmittance maximale
I, La largeur spectrale de la bande passante a mi-hauteur (FWHM) est déterminée par
un parametre appelé finesse /'* qui est par définition le rapport de largeur entre deux sur la

largeur d'un pic.

T'*max=T2/(1-R)

F*= 7R /(1-R)

ou, T et R sont respectivement la transmittance et la réflectance des couches déposées sur

les lamelles.

Les filtres interférentiels ont le grand avantage de permettre de choisir a volonté la longueur
d'onde (ultraviolet, visible et infrarouge) et la largeur de la bande passante qui peut atteindre
lordre de quelques nanomeétres. La puissance lumineuse nécessaire pour induire la
fluorescence, vis a vis de la sensibilité de l'analyseur optique multicanal, est relativement
faible (~ 1 mW). Ainsi, on peut choisir des filtres interférentiels avec de faibles bandes
passantes (< 10 nm) pour obtenir une lumiére d'excitation assez monochromatique

facilement séparable de la lumiére de fluorescence.

V.3. PHOTODETECTEURS

Le photodétecteur est un élément passif ou actif qui transforme I'énergie lumineuse en
énergie ¢€lectrique. Cette transformation peut se faire de trois fagons distinctes : par effet
thermique, par effet photoémissif et par effet photoélectrique [Asch 1982, Girardeau-
Montaut 1987].
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Effet thermique : lorsque les photons incidents sont absorbés par la surface d'un détecteur,
laugmentation de température qui en résulte produit un changement des caractéristiques
thermiques de ce détecteur. Selon le type de détecteur, ce changement engendre l'un des

effets suivants :

e modification d'une résistance de mesure (bolométre);
e provocation d'une force électromotrice dans la soudure d'un thermocouple (thermopiles);
e variation de la polarisation diélectrique permanente d'un cristal (effet pyroélectrique);

e modification de la température au corps interne d'un calorimétre.

Effet photoémissif : dans ce cas ou le capteur est une surface de matériau photoémissif
placé dans un vide poussé. Les électrons émis sont collectés par l'anode polarisée et créent

un courant électrique (Photomultiplicateur).

Effet photoélectrique : cet effet se produit dans le cas des photodiodes dont la partie
sensible de matériau est la jonction entre deux semi-conducteurs différents. Les photons
pénétrent dans la zone de jonction et modifient les conditions d'équilibre électrique en
produisant des paires électron-trou. Cette modification d'équilibre électrique provoque soit
une variation de courant en mode photoconducteur, soit une variation de tension en mode

photovoltaique.

La réponse de photodétecteurs qui fonctionnent par effet thermique est indépendante de la
longueur d'onde. Par contre, la réponse des détecteurs photoémissifs et photoélectriques est

fonction de la longueur d'onde de la lumiere incidente [Demtroder 1995].

V.3.1. Parameétres des détecteurs optiques

Pour la majorité des applications spectroscopiques, la sensibilité de détection de la lumiére
et la fidélité¢ de mesure de l'intensité spectrale sont des paramétres de premiere importance
dans la détermination des caractéristiques du signal mesuré. Le bon choix d'un
photodétecteur adapté a une application précise repose essentiellement sur ses parameétres

optique.
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V.3.1.1. L'efficacité quantique

On appelle efficacité ou rendement quantique p le rapport du nombre de paires d'électron-

trou ou €lectrons créés par le détecteur sur le nombre de photons regus :

p=Ipn.hv/¢.q

ou :

L;n : photocourant du détecteur ;

q: charge de 'électron ;

¢ :flux incident, par rapport a la surface active du détecteur ;

hv : énergie d'un photon
Ce parametre dépend de la longueur d'onde et du type de matériau photosensible.
V.3.1.2. Sensibilité
Elle s'exprime en ampeére par Watt ou en Volt par Watt et découle du rendement quantique.

C'est, par définition, le rapport du photocourant I, (photoconduction) ou de la tension V

(photovoltaique) créé par le détecteur par la valeur du flux énergétique incident :

Sx= Iph/‘b: Vph/ ¢

Ce parametre détermine le seuil de détection et est généralement lié au rapport signal/bruit.

V.3.1.3. Réponse spectrale

La réponse spectrale caractérise la sensibilité du détecteur en fonction de la longueur d'onde
du rayonnement mesuré. Elle dépend essentiellement de l'absorbance du matériau qui
compose la surface active du détecteur. Par conséquent, elle détermine la bande spectrale
pour laquelle le détecteur est adapté. Le silicium est généralement utilis¢é dans la
construction des détecteurs destinés a la mesure des radiations lumineuses du proche

ultraviolet au proche infrarouge.
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V.3.1.4. Le rapport signal-bruit

Le rapport signal/bruit d'un photodétecteur caractérise I'importance du signal par rapport au
bruit. Il est principalement lié aux bruits externes que produit la lumiére incidente (signal

mesuré) et aux bruits internes inhérents au photodétecteur lui méme :

e bruit de fond qui est lié a la répartition aléatoire de photons incidents et au couplage
source - détecteur ;

e bruit de battement qui se produit dans le détecteur du fait des différentes composantes
spectrales de la lumiére mesurée ;

e bruit du courant d'obscurité dii a l'agitation thermique des porteurs dans le semi-
conducteur ;

e bruit thermique (Johnson) qui se produit dans la résistance de charge du détecteur et
dans les éléments actifs de l'amplificateur électronique associ€ ;

e bruit quantique (Shot noise) qui provient des fluctuations intrinséques de la
photoproduction des paires électriques porteuses ;

e bruit de lecture cyclique des détecteurs multicanaux.

Le bruit d'un photodétecteur est généralement exprimé par le bruit équivalent d'une
puissance lumineuse incidente (Noise Equivalent input Power, NEP). C'est la puissance
lumineuse d'entrée qui engendre le méme signal de sortie que le bruit du photodétecteur.
Autrement dit, c'est le signal d'entrée pour lequel le rapport signal/bruit est égal a 1
(S/N=1).

Pour caractériser la détectivité d'un photodétecteur vis a vis de son bruit interne, on définit
un paramétre de détectivit¢ D'. Ce paramétre caractérise le rapport signal/bruit d'un
photodétecteur d'une surface photosensible efficace A et d'une bande fréquentielle de

fonctionnement Af pour une puissance lumineuse incidente P=1 W, tel que :

NAN Ve AN

D'=N"" "
P Vs NEP

[em.Hz"? W]
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Pour assurer une bonne détection, la puissance du signal mesuré ne doit pas étre inférieure a

la puissance que produit le bruit.

V.3.1.5. Champ dynamique

Ce paramétre caractérise l'intervalle maximal des intensités, a une longueur d'onde donnée,
dans lequel la réponse d'un photodétecteur est linéaire et non saturée. C’est a dire, la
gamme des intensités dans lequel le signal de réponse Vs est proportionnel a la puissance de
la lumiere incidente P. La linéarité du photodétecteur dépend essentiellement de la réponse
de l'amplificateur associé. Ce paramétre est trés important quand le photodétecteur est

destiné a mesurer une large gamme d'intensités.

V.3.1.6. Rapidité

La rapidité d'un détecteur est définie par son temps de réponse (temps de réaction) qui
caractérise le temps séparant le début de l'impulsion ou il quitte son niveau de repos et le

moment ou il le retrouve.

V.3.2. Détecteurs monocanaux

Les photodétecteurs monocanaux destinés a la mesure de faible puissance lumineuse
appartiennent essentiellement a deux catégories. Les photodiodes qui transforment la
lumiére en signal électrique par effet photoélectrique comme les photodiodes a avalanche
(APD) et les photocathodes qui transforment la lumiére en signal électrique par effet

photoémissif comme dans les tubes photomultiplicateurs (PMT).

V.3.2.1. Photodiode a avalanche (APD)

Le principe des photodiodes a avalanche repose sur l'amplification interne du photocourant
généré lors de l'absorption d'un photon dans la jonction entre deux semi-conducteurs
différents. En effet, l'absorption d'un photon par un semi-conducteur génére la création
d'une paire électron - trou qui est séparée dans la jonction p-n. L'électron se dirige vers la

zone n et le trou vers la zone p. La séparation de la paire électron - trou est facilitée lorsque
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les zones n et p sont soumises a un champ électrique extérieur. La présence d'un champ
électrique inverse aux bornes de la jonction attire les électrons vers la partie positive et les
trous vers la partie négative ce qui crée autour de la jonction une zone désertée (Figure 38).
Toute paire créée dans la zone désertée est dissociée par le champ électrique et participe au
courant, par le passage d'un électron dans le circuit électrique extérieur [Halley 1985, Ungar
1989,

Si le champ électrique est suffisamment fort (V>10° V/cm), les porteurs électriques
entrainés dans la zone désertée peuvent acquérir une énergie cinétique suffisante pour
aboutir a l'ionisation du matériau et créer par collision avec les atomes du semi-conducteur
de nouvelles paires électron - trou. Lorsque celles-ci, a leur tour, atteignent le seuil
d'ionisation, elles créent d'autres porteurs, et ainsi de suite. Le phénomeéne devient cumulatif
et la conduction se fait par avalanche. La tension d'avalanche est approximativement
proportionnelle a I'épaisseur de la zone désertée. Les photodiodes a avalanche en silicium
peuvent potentiellement remplacer les photomultiplicateurs, car elles ont une sensibilité
comparable a celle des PMT et une efficacité quantique supérieure a 40%. Leur facteur
d'amplification peut atteindre 10°. De plus, la tension de polarisation des APD est beaucoup
plus faible que celle des PMT, elle est d'environ 10-20 V. L'inconvénient principal des APD
pour la détection de fluorescence par rapport aux PMT est leur petite surface active de

détection [Demtroder 1995].
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Figure 38 : Principe d'une diode a avalanche
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V.3.2.2. Tube photomultiplicateur (PMT)

Les tubes photomultiplicateurs sont les détecteurs les plus utilisés en spectroscopie
monocanale. Ils sont plus sensibles dans I'UV et le visible que les photodiodes. La figure 39
schématise la structure du tube photomultiplicateur dont le principe de fonctionnement est

le suivant [Demtroder 1995] :

E}ectrodes de focalisation

hv

Photocathode
hv

Dynodes

Figure 39 : Structure d'un tube Photomultiplicateur

La surface photosensible des PMT est la photocathode qui est composée d'un conducteur
couvert d'une ou de plusieurs couches de matériau photoémissif (métal alcalin ou semi-
conducteur) opaque ou semi-transparent. La lumiére incidente interagit directement avec les
électrons de ce matériau. Un photon absorbé par la photocathode libére un électron. Le
surplus de I'énergie photonique se convertit en énergie cinétique de I'électron. Les électrons
ayant une énergie cinétique suffisante quittent la surface du matériau et produisent le
photocourant de la cathode dans le tube photomultiplicateur. Le potentiel positif de la
premiere dynode dans le tube attire les électrons vers celle-ci, ce qui libére d'autres
électrons. L'ensemble d'électrons se dirige vers la deuxiéme dynode en libérant d'autres
électrons, et ainsi de suite jusqu'a ce qu'ils atteignent l'anode ou le courant est mesuré. Le
courant créé¢ dans le tube est proportionnel a la puissance de la lumiére incidente. Ce
courant est amplifié par un facteur allant jusqua 10°, en une durée de l'ordre de la

nanoseconde. L'inconvénient majeur des PMT réside dans la nécessité d'appliquer une haute
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tension de polarisation entre l'anode et la cathode (~ 1 kV) pour avoir un gain

d'amplification important du photocourant.
V.3.3. Détecteurs multicanaux

Dans la catégorie des photodétecteurs multicanaux on distingue : la barrette de photodiodes
(Photodiode Array, PDA) et la batterie de détecteurs a transfert de charges (Charge-
Coupled Devices, CCD). La différence principale entre les deux types de photodétecteurs
réside dans la taille d'éléments photosensibles, le mode de fonctionnement et la méthode de
lecture. Dans le principe, une PDA ou une CCD consiste en un ensemble d'éléments (Pixels)
photosensibles déposés sur une plaque de semi-conducteur (Silicium), qui transforment les
photons incidents en charges électriques par effet optoélectrique (photovoltaique). Chaque
pixel constitue une photodiode indépendante qui intégre la lumiére incidente durant un
intervalle de temps et la convertit en photocourant. Le photocourant, proportionnel a
lintensit¢ de la lumiere incidente, est emmagasiné séparément dans les capacités
individuelles des photodiodes. Par une polarisation cyclique, la charge est transférée dans

une ligne de stockage appelée ligne vidéo et conservée jusqu'a lecture.

Les PDA et les CCD standards, en silicium, sont sensibles dans la région spectrale allant de
350 a 1100 nm. Leur efficacité quantique est maximale a 750 nm, elle est d'environ 45-50%.
La sensibilité et l'efficacité quantique de ces détecteurs peuvent étre rehaussées dans 1'UV

jusqu'a 200 nm en appliquant des couches fluorescentes sur la surface active des détecteurs.

Tous les paramétres de détecteurs monocanaux s'appliquent aux détecteurs multicanaux. On
y ajoute le temps d'intégration qui agit directement sur l'amplitude du signal mesuré. Dans
les systémes spectroscopiques, on mesure l'intensité spectrale en coups par seconde. Par
exemple, si 100 coups ont été mesurés pendant une seconde, 200 coups sont mesurés
pendant un temps d'intégration de 2 secondes. Le fait de doubler le temps d'intégration du
signal lumineux améliore le rapport signal / bruit de 1.44 (\2) [Guide for spectroscopy

1994].
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V.3.3.1. Barrette de photodiodes « PDA »

Une barrette PDA constitue un ensemble de diodes arrangées en ligne et qui réagissent
indépendamment avec la lumiére incidente. Par exemple, 1024 diodes peuvent étre intégrées
en une barrette de longueur standard de 25 mm (pixel=15x15 pm, avec un espacement
10 um entre deux pixels) et de hauteur totale de 40 um. Chacune des diodes inversement
polarisée, par une tension de polarisation Uy appliquée aux bornes de sa jonction p-n, est
caractérisée par sa surface active A et sa capacité interne C, (Figure 40A). La capacité
interne de la diode est chargée lors de l'application de la tension de polarisation Up. Sous
I'action d'une lumiére d'intensité I, le photocourant engendré I, = pAl (ou p est l'efficacité
quantique de la diode) se superpose avec le courant d'obscurité Ip. Le courant résultant

décharge la capacité interne de la diode (désertion) durant le temps l'illumination AT par :

AL
AQ = j (o + pAl)dt = CAU

t

En cycle de lecture, chaque diode est alternativement connectée par l'intermédiaire d'un
interrupteur multiplex de type MOS a la ligne d'alimentation (Figure 40B). La capacité
interne de la diode est ainsi rechargée jusqu'a ce qu'elle atteigne sa tension de polarisation
originale U,. L'impulsion de recharge AU=AQ/C; est transférée a ligne vidéo (ligne de
stockage), qui est connectée a toutes les photodiodes. L'impulsion AU est égale au signal
électrique nécessaire pour le rafraichissement de la diode et elle est proportionnelle au
photocourant produit par la charge accumulée dans la capacité interne de la diode. Ainsi, si
le courant d'obscurité est soustrait, la mesure de AU donne le flux lumineux tombant sur la

diode [Demtroder 1995]. La lecture de 1024 éléments ne dure environ que 13 ms.

Le temps d'intégration AT ne peut dépasser un certain seuil (1 ms en température ambiante)
a cause de l'amplification du courant d'obscurité qui affaiblit le rapport signal/bruit. Dans ces
conditions, la sensibilité de détection est limitée a 5000 photons/s/diode. Pour détecter de
plus faibles puissances lumineuses, des temps d'intégration plus longs sont nécessaires. Le
refroidissement thermoélectrique de PDA (< - 40 C°) permet de prolonger le temps
d'intégration jusqu'au l'ordre de la minute et d'améliorer, par conséquent, le rapport signal

bruit.
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Figure 40 : Structure et diagramme électronique d'une diode de la barrette PDA

V.3.3.2. Batterie de détecteurs a transferts des charges « CCD »

Dans les systémes spectroscopiques, les barrettes de photodiodes sont de plus en plus
remplacées par des batteries a transferts de charges CCD. Une CCD constitue un dispositif,
de faible dimension, composé de centaines de milliers d'éléments photosensibles déposés
sous forme de matrice sur une plaque de semi-conducteur de silicium dopé (jonctions de
type MOS). La lumiére incidente génere des €électrons et des trous, en nombre proportionnel
a l'intensité lumineuse, dans les types n et p du semi-conducteur (Figure 41A). Les électrons
ou les trous générés changent la charge des capacités MOS. Les charges accumulées sont
ensuite transférées a la capacité MOS suivante par l'application d'une séquence de tension
adaptée sur les électrodes des diodes (Figure 41B). Les charges électriques sont ainsi
transférées d'une diode a la diode suivante dans la méme colonne (de proche en proche,
colonne par colonne) jusqu'aux éléments de stockage d'une ligne vidéo ou un changement
de tension AU est provoqué [Demtroder 1995]. Ainsi, les éléments photosensibles
reprennent trés rapidement leur travail d'accumulation pendant que la ligne vidéo se vide de

son contenu par une jonction de sortie.
L'efficacité quantique des CCD dépend essentiellement du matériau utilisé dans la réalisation

du substrat, elle peut atteindre 50%. L'efficacité est souvent supérieure a 10% entre 350 et

900 nm. Cette technologie présente de nombreux avantages par rapport aux PDA. La
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séparation entre les canaux et le rapport signal / bruit des CCD sont meilleurs. Les pertes de
charge d'un élément a l'autre peuvent étre considérées comme négligeables. Le courant
d'obscurité d'une CCD refroidie a l'azote liquide est inférieur a 107 électrons
/seconde/diode. Ainsi, la sensibilité de détection est élevée et peut atteindre la sensibilité des
PMT. Le champ dynamique des CCD peut couvrir cinq gammes de magnitude (gain
variable). De plus, les CCD peuvent étre divisées en plusieurs régions horizontales

permettant ainsi la détection multispectrale simultanée avec visualisation en temps réel.

U Electrodes

n-Si p-Si n-Si

hv (A) (B)

Figure 41 : Principe des batteries CCD. (A) Iension appliquée alternativement sur les
électrodes (.... négative ; --- positive). (B) Transfert de la charge générée par les photons a
la diode suivante.

Si une PDA ou une CCD est placée dans le plan focal d'un spectrographe, I'étendue

spectrale (coverage) détectée, simultanément, est donnée par :

SA=(dA/dx) . L

ou dA/dx est la dispersion linéaire du spectrographe et L est la largeur de la PDA ou de la
CCD.

La résolution spectrale est :

AA=O0A/N

ou N est le nombre de pixels dans une ligne.
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V.3.3.3. Intensificateur a galette de microcanaux « CCD Intensifiée »

L'intensification de la lumiére dans ce dispositif est réalisée par un multiplicateur d'électron
placé devant une CCD (Figure 42). La transformation de la lumiere en électrons se fait a
l'aide d'une photocathode du matériau photoémissif, comme c'est le cas dans un PMT. Le
faisceau d'électrons créés par la photocathode entre dans un multiplicateur tubulaire, appelé
multiplicateur a galette de microcanaux (Micro Channel Plate, MCP). Il est constitué par un
trés grand nombre de tubes de verre (2.10%) assemblés de fagon géométrique, dont les
parois intérieures sont recouvertes d'une couche de matériaux a facteur d'émission
secondaire élevé et faiblement conducteur. En appliquant un champ électrique intense entre
les faces de la galette de microcanaux, on fait accélérer les électrons incidents dans les
tubes. Lorsque les électrons frappent les parois des tubes, ils libérent des électrons
secondaires [Falcoz-Vigne 1992]. Les électrons multipliés et accélérés dans les tubes
frappent un écran au phosphore, ou ils sont transformés en photons. Les photons créés sont
transmis par un faisceau de fibres optiques, jusqu'aux éléments photosensibles d'une CCD

ou ils induisent des charges électriques. Le gain de cet intensificateur peut atteindre 1,8.10*

4 une luminescence de 2.10° lux.

Electrons Elect.r ons Photons
multipliés

intensifiés

|

Photons incidents

Photocathode Galette de \ Ecran Fibres CCD
microcanaux phosphore optiques

Figure 42 : Principe d'un intensificateur a galette de microcanaux
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VI. SYSTEME EXPERIMENTAL

La fluorescence tissulaire peut étre assimilée a une source lumineuse isotrope de tres faible
énergie. Cette source est caractérisée par un spectre continu dont la densité photonique est
répartie en fonction de la longueur d'onde dans la région spectrale allant du proche ultra
violet au proche infrarouge. Ainsi, tout élément de la chaine d'acquisition spectroscopique
doit avoir des caractéristiques optimales (transmission des fibres, efficacité du réseau,

sensibilité du photodétecteur,...) dans cette région spectrale.

D'autre part, comme la majorité des mesures expérimentales sont réalisées a I'occasion d'une
exploration endoscopique, le capteur a fibres optiques employé pour la détection de la
fluorescence tissulaire doit étre congu pour passer dans le canal de biopsie de l'endoscope
souple ou rigide. De plus, le systéme expérimental doit respecter les normes ergonomiques

d'un matériel hospitalier. Il doit étre compact et mobile.

VI.1. SCHEMA DU SYSTEME EXPERIMENTAL

La figure 41 montre le schéma détaillé du systéme expérimental que nous avons réalisé pour
la mesure de la fluorescence tissulaire. Comme tout systéme destiné a l'analyse spectrale de
la fluorescence in vivo, il comporte trois unités indispensables : la source d'excitation

lumineuse, le capteur a fibres optiques et I'analyseur optique multicanal.

Chaque unité de ce systeme est composée d'éléments plus ou moins dépendants de la
longueur d'onde. Certains éléments déja disponibles au laboratoire ont été adaptés a la
mesure de la fluorescence. Les autres éléments ont été choisis en fonction de leur

performance et leur cofit.
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Figure 43 : Schéma du systéme expérimental

Comme le montre le schéma, la lumiére d'excitation traverse un filtre interférentiel F; et un
obturateur électronique OE; synchronisé avec l'obturateur OE, de l'analyseur optique
multicanal. En sortie de l'obturateur d’excitation, en position d'ouverture, la lumiére
monochromatique est focalisée au moyen d'un objectif O, et est injectée dans la voie E d'un
capteur a trois fibres optiques. Elle est ainsi acheminée jusqu'au tissu a examiner. Une partie
de la fluorescence émise simultanément a l'excitation est guidée par la voie F du capteur et
traverse un filtre passe-haut F, ou la lumiére d'excitation est fortement atténuée. La lumiére
transmise (lumiére de fluorescence et une partie de la lumiere d'excitation) est ensuite
focalisée au moyen d'un objectif O, sur la fente d'entrée du spectrographe, a travers
l'obturateur OE,. La fluorescence entrant dans le spectrographe est ainsi réfléchie sur le
réseau de diffraction concave R. Elle est ensuite dispersée et projetée sur un plan focal d'une
étendue équivalente a la largeur active de la CCD. Par l'intermédiaire d'un controleur et
d'une interface, le logiciel installé sur le micro-ordinateur permet de gérer le temps
d'intégration (le temps d'ouverture des obturateurs électroniques) de la lumiére de

fluorescence projetée sur la CCD, ainst que le traitement du signal et l'affichage.
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Simultanément a l'acquisition de fluorescence, une partie de la lumiére d'excitation
rétrodiffusée est guidée par la voie L du capteur et mesurée par un puissancemetre calibré
en énergie et en longueur d'onde. Cette mesure de puissance permet de calibrer la réponse

énergétique de la CCD.

VI.2. SOURCES D’EXCITATION LUMINEUSE

La premiére démarche que nous avons réalisée lors du choix de la source d'excitation était
de déterminer les longueurs d'onde qui permettaient une distinction maximale entre les tissus
sains et les tissus pathologiques vis a vis des caractéristiques de fluorescence. La
monochromacité de la lumiere était également un critére que nous avons pris en
considération. En effet, puisque les spectres d'absorption des fluorophores endogenes et
exogenes sont de structures larges, la monochromacité de la lumiére d'excitation ne
constitue pas un critére crucial. Néanmoins, la largeur maximale a mi-hauteur de la raie
lumineuse ne doit pas dépasser certaine limite pour pouvoir séparer la lumiére d'excitation
de la lumiere de fluorescence. Ainsi, la largeur a mi-hauteur doit étre inférieure au décalage
naturel du spectre de fluorescence par rapport a la raie d'une lumiére d'excitation

monochromatique comme le laser.

La puissance de la lumiére d'excitation était le troisiéme critére du choix. Cette puissance
est déterminée en fonction du rendement quantique de fluorescence, du phénomene de
photoblanchiment, de I'efficacité du réseau de diffraction, de la sensibilité du détecteur et du
temps d'intégration. L'idée était de choisir une puissance lumineuse a laquelle l'intensité de
fluorescence en sortie du spectrographe soit supérieure au bruit de fond du photodétecteur
et inférieure a l'intensité qui provoque une saturation ou un dépassement du champ
dynamique linéaire du photodétecteur. Vue la sensibilité des CCD refroidies a 1'azote liquide
et leur faible bruit interne (0,5 électron/pixel/heure), le signal de fluorescence peut étre
intégré sur un large intervalle de temps. Ainsi, de faibles puissances d'excitation sont
suffisantes pour avoir un bon rapport signal/bruit. Si on privilégie la rapidité de l'acquisition
(<15s) et le débit du flux lumineux a la sortie du spectrographe a la résolution spectrale, on
peut exciter le tissu a de faibles puissances lumineuses (< 1 mW). Dans ce cas, on utilise
des fentes d'entrée relativement larges (> 100 um). Si on s'intéresse a la fois, a la rapidité, au

débit du flux lumineux et a la résolution spectrale, on doit utiliser des puissances plus
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importantes (=10 mW) avec une fente d'entrée plus faible (par exemple 50 um). Ainsi, la
meilleure approche consistait a trouver un compromis entre ces différents parametres. Dans

ce travail, nous avons empiriquement déterminé ces parametres comme suit :

e un intervalle de temps d'acquisition compris entre 0,1 et 2 secondes ;
e deux fentes d'entrée de 50 et 100 pm ;

e une gamme de puissances d'excitation en sortie de fibre optique comprise entre 0,5 et

10 mW.

Avec ce choix, l'énergie maximale que regoit le tissu est de l'ordre de 1-2 mJ. A cette
énergie, le phénomeéne de photoblanchiment peut étre négligé. D'autre part, comme le
spectre de la fluorescence tissulaire est assez large, l'utilisation d'une fente de 100 pm

n'altére pas significativement la résolution spectrale.

VI.2.1. choix de la longueur d'onde d'excitation

Les critéres qui déterminent le choix de la longueur d'onde d'excitation dépendent du signal

de fluorescence a analyser. On distingue deux cas :

La fluorescence induite:la longueur d'onde d'excitation correspond au maximum
d'absorption du fluorophore exogeéne. Dans le présent travail, pour étudier la
pharmacocinétique de la mTHPC et de 'HpD, respectivement excitables a 415+5 nm et

40545 nm, nous avons utilisé la longueur d'onde d'excitation 410+5 nm.

L'autofluorescence tissulaire : la longueur d'onde d'excitation a été choisie en fonction des

critéres suivants :

e spectres d'absorption et de fluorescence des fluorophores endogénes a intérét
diagnostique ;
e profondeur de pénétration de la lumiére d'excitation ;

e influence de I'environnement tissulaire sur le signal de fluorescence.
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Pour réaliser un choix judicieux de la longueur d'onde d'excitation, nous devons trouver un
compromis entre la profondeur de pénétration de la lumiere d'excitation, l'intensité de
fluorescence émise et la préservation des caractéristiques spectrales de fluorescence vis a vis

de la réabsorption des chromophores tissulaires et notamment de I'oxyhémoglobine.

Pour ce faire, nous avons mesuré en solutions les spectres d'absorption et de fluorescence
de certains fluorophores a intérét diagnostique et de l'oxyhémoglobine. La NADH « o~
Nicotinamide adénine dinucléotide, forme réduite » (N-6879, SIGMA) et la flavine
mononucléotide « FMN riboflavin-5'-phosphate » (F-8399, SIGMA) ont été obtenues sous
forme de poudre. Elles sont dissoutes et diluées dans du PBS « Phosphate Buffered Saline »
(BIO-WHITTAKER). Le collagene de type I (C-7661, SIGMA) également obtenue sous
forme de lyophilisé, est dissout dans une solution d’acide acétique 0,1M (Img/ml) et est
dilué¢ dans du PBS. L’HpD (Queen Elizabeth Hospital, Australie) "abusivement" utilisée
pour simuler I’absorption et ’émission de fluorescence des porphyrines endogenes a été
diluée dans du PBS a partir d'une solution a Smg/ml. L'oxyhémoglobine est obtenue a partir

du sang humain.
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Figure 44 : Spectre d'absorption de fluorophores endogénes, de I’'HpD et de
l'oxyhémoglobine. 1 : collagéne ; 2 : NADH ; 3: HpD ; 4: oxyhémoglobine ; 5: flavine
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Figure 45 : Spectres de fluorescence de fluorophores endogeénes et spectre d'absorption de

l'oxyhémoglobine. 1 : collagéne, 2: oxyhémoglobine, 3: NADH, 4: flavine, 5 : HpD

Les mesures des spectres d’absorption et de fluorescence ont été réalisés respectivement, au
moyen d'un spectrophotométre Lamda Bio (U.V./Visible, Perkin Elmer) et d'un
spectromeétre (Luminescence Spectrométre LS50B, Perkin Elmer). Ils sont mesurés a leur
maximum d’excitation (collagéne : 280 nm ; NADH : 340 nm ; flavine : 440 nm, HpD :
405 nm). Les spectres d'absorption et de fluorescence, comparés au spectre d'absorption de

l'oxyhémoglobine, sont présentés sur les figures 44 et 45.

Les longueurs d'ondes d'excitation inférieures a 300 nm ont été exclues en raison de la forte
atténuation dans les fibres optiques et de la faible profondeur de pénétration de la lumiere

dans les tissus (5-40 pm).

Pour les longueurs d'ondes d'excitation supérieures a 500 nm, seules les porphyrines

endogenes sont excitables ; le signal de fluorescence est trop faible.
Ainsi, la longueur d'onde d'excitation doit se situer entre 300 et 500 nm. Dans cette fenétre

spectrale les longueurs d'onde qui excitent un maximum de fluorophores sont situées

approximativement a 340, 370, 400, 410 et 420 nm. A 340 nm, le fluorophore le plus excité
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est le NADH (excitable a 100%). Le collagéne et les flavines sont quant a eux moins excités
(excitables a 40%). Si on utilise cette longueur d'onde d'excitation, les porphyrines ne seront
pas excitées. De plus, une grande partie du spectre de fluorescence du NADH coinciderait
avec le spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine. Dans ce cas, on ne peut pas distinguer si
les différences spectrales entre tissus sains et tissus pathologiques sont dues aux
changements des caractéristiques de fluorescence ou a la réabsorption de I'oxyhémoglobine.

De plus, cette longueur d'onde n'explore qu'une couche tres superficielle du tissu (< 100

m).

La longueur d'onde d'excitation de 370 nm parait plus adéquate que 340 nm, car elle excite
les flavines a plus de 80%, et les porphyrines et le NADH a environ 40%. Cependant, a
cette longueur d'onde, une partie de la fluorescence du NADH est également réabsorbée par
l'oxyhémoglobine. Au voisinage de cette longueur d'onde le rendement relatif de la
fluorescence des flavines et des porphyrines par rapport au NADH, est respectivement de
16:1et0,9:1.

Vu les longueurs d'onde d'émission des flavines et des porphyrines, les longueurs d'onde
d'excitation de 400, 410 et 420 nm sont particuliérement intéressantes, car elles permettent
de s'affranchir de la réabsorption de l'oxyhémoglobine. Les caractéristiques spectrales de la
fluorescence sont quasi intactes, sauf vers 540 et 580 nm. Cependant, la lumiére d'excitation
sera plus absorbée par les tissus vascularisés que par les tissus non vascularisés. La
conséquence de cette absorption sera une diminution de l'intensité de fluorescence, mais
sans modifications majeures de la structure spectrale. Comme l'objectif de ce travail était de
caractériser les tissus par leur fluorescence, nous avons privilégié l'utilisation d'une longueur

d'onde pour laquelle les caractéristiques spectrales de fluorescence restent inchangées.

Ainsi, dans la majorité des applications de diagnostic, nous avons choisi la longueur d'onde
d'excitation de 41045 nm. Dans certaines applications, nous avons utilisé la longueur d'onde

de 364 nm afin d'induire la fluorescence du NADH.

Trois sources lumineuses ont été utilisées pour obtenir ces longueurs d'onde d'excitation :

un laser Krypton, un laser Argon et une lampe Xénon filtrée.
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VI.2.2. Laser Krypton

C'est un laser Spectra-Physics modele 2020 fonctionnant en mode continu (cw). Les raies
principales de 406 et 413 nm sont sélectionnées par un filtrage passe bas < 415 nm de la
lumiere laser. Ce filtrage permet d'éliminer toutes les raies de plasma dues a la fluorescence
du tube laser qui sont plus intenses que la fluorescence tissulaire. Les longueurs d'onde
émises par ce laser correspondent au maximum d'excitation de I'HpD et de la mTHPC.
L'élastine, les flavines et les porphyrines endogénes sont également excitables a ces
longueurs d'onde. La puissance lumineuse de ce laser, en sortie de fibre optique, a été
maintenue a 10 mW, ce qui a permis de diminuer considérablement le temps d'intégration
(0,1 s) d'un spectre de fluorescence saisi in vivo . A cette puissance, le laser est relativement

stable ; les variations de la puissance peuvent étre négligées.

V1.2.3. Laser Argon

Le laser Argon fonctionnant en mode continu (Spectra-Physics, 2030) émet plusieurs raies
dans l'ultraviolet et le visible (275, 305, 334, 351, 364, 458, 477, 488, 496, 514 et 529 nm).
La raie de 364 nm a été sélectionnée en plagant des miroirs appropriés dans la cavité
résonnante du laser (avant UV2030-G3873-017, arriére UV2030-G3802-028). La
fluorescence et les raies de plasma du tube laser ont été éliminés au moyen d'un filtre passe-
bande 360125 nm (Oriel, 59810) placé dans le systéme optique entre la sortie du laser et la
fibre optique. La longueur d'onde de 364 nm excite essentiellement le NADH, mais
également les flavines, 1'élastine et les porphyrines endogénes. La puissance lumineuse de ce

laser, en sortie de fibre optique, a été maintenue a 1 mW.

VI1.2.4. Lampe Xénon filtrée

C'est une source Xénon modele 487 Karl Storz dont la puissance visuelle de la lampe (CX-
2300, Cermax) est de 300 W. Par rapport aux lampes a arc de mercure, la radiance de cette
lampe dans l'ultraviolet et le visible n'est pas limitée a des raies précises. La distribution
spectrale homogene de la radiance permet de choisir a volonté la longueur d'onde
d'excitation (Figure 46). L'émission lumineuse dans l'infrarouge a été supprimée a l'aide d'un

filtre calorique liquide contenant de I'eau (6117, Oriel). Les longueurs d'onde de 400 et
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410 nm ont été sélectionnées par l'intermédiaire de filtres interférentiels (J=52 mm ; 59280,
59285, Oriel) de bande passante de 9-10 nm et d'une transmission minimale au pic de 35%.
Avec cette bande passante, la lumiére d'excitation peut facilement étre séparée de la
fluorescence. La lumiere a la sortie du filtre est focalisée par une lentille plan-convexe en
silice (39322, @=38,1 mm, Focale=38 mm, Oriel) et injectée dans la fibre optique (Figure
47).
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Figure 46 : Distribution spectrale UV - Visible de la lampe Xénon.

Un systeme mécanique de "rails" a été utilisé pour assurer la fixation et l'alignement des
différents éléments optiques. Un positionneur a platines de translation avec 3 degrés de
liberté (X, Y et Z), a permis d'optimiser l'injection de la lumiere dans la fibre. La puissance

lumineuse en sortie de fibre a été fixée a 1 mW.

L'avantage de l'utilisation d'une telle source d'excitation réside dans la possibilité de
sélectionner la longueur d'onde nécessaire, pour des applications précises, simplement en
plagant un filtre interférentiel approprié dans le montage optique. Nous disposions d'un jeu
de filtres permettant d'exciter un large éventail de fluorophores (350, 400, 410, 420, 480,

550 nm). De plus, les sources de lumiere blanche sont beaucoup moins cotteuses que les
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lasers. Grace a leur petit volume, ces sources sont facilement intégrables dans des systemes

mobiles.

Obturateur

Lentille de
Focalisation

Filtre Filtre
Calorique Interférentiel

Positionneur
de fibre

Figure 47 : Montage optique de la source d'excitation avec une lampe Xénon.

VI1.3. DETECTION

Ce titre englobe I'ensemble des éléments passifs et actifs qui interviennent dans la détection

de la fluorescence : capteur a fibres optiques, filtres passe-haut, spectrographe et CCD.

VI.3.1. Capteur a fibres optiques

D'apres le principe de détection de la fluorescence tissulaire, le capteur a fibres optiques doit
permettre de guider la lumiere d'excitation vers le tissu et de récupérer une partie du signal
de fluorescence. L'utilisation clinique du capteur nous a imposé certaines contraintes dans le
choix des fibres optiques. En effet, le capteur devait avoir les dimensions les plus petites
possibles. Il devait également étre congu pour aller dans le canal de biopsie d'un endoscope
souple ou rigide, et assurer une bonne transmission lumineuse dans 'UV et dans le visible.
La flexibilité¢ du capteur était aussi un critére a respecter, car il devait s'adapter a toutes les

courbures que le clinicien peut envisager au cours d'un examen endoscopique.
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V1.3.1.1. Conception

L'utilisation d'un capteur a une ou a deux fibres optiques peut remplir les conditions
nécessaires pour détecter le signal de fluorescence. Mais, la mesure de la fluorescence par
spectroscopie ne permet pas une évaluation absolue de l'intensité spectrale. Celle-ci est
dépendante de plusieurs parameétres peu commodes a déterminer. Une grande partie de ces
parametres est inhérente a l'instrumentation utilisée. Etant donné que la différenciation entre
tissus sains et tissus pathologiques se fonde sur une étude comparative des spectres de ces
tissus, une normalisation des données spectrales par rapport a un standard est donc

nécessaire.

Comme nous l'avons présenté dans le paragraphe V.1.1.7, le flux lumineux en sortie du
spectrographe est proportionnel a la largeur et a la hauteur des fentes d'entrée et de sortie, a
la surface illuminée du réseau et a son efficacité spectrale. D'autre part, l'intensité spectrale
mesurée par le détecteur multicanal dépend de l'efficacité quantique, du temps d'intégration

et du champ dynamique (linéarité du détecteur en fonction de l'intensité incidente).

Avec la configuration de I'analyseur optique multicanal, la fente de sortie du spectrographe
est fixe, c'est I'équivalant de la taille d'un pixel de la CCD. L'efficacité spectrale du réseau et
l'efficacité quantique de la CCD sont des parametres qui dépendent de la longueur d'onde,
mais on peut les linéariser par des facteurs de correction. En raison de l'instabilité de
certaines composantes des circuits électroniques d'amplification associés a la CCD, la
réponse photovoltaique est parfois non proportionnelle au flux lumineux incident,
notamment pour des temps d'intégration courts (< 0,5 s). C'est un événement aléatoire, elle
est donc incontrolable. En fonction de l'intensité du signal de fluorescence mesurée et afin
d'obtenir un bon rapport signal/bruit, nous étions souvent amenés a régler certains
parametres instrumentaux. Ainsi, dans les meilleures conditions de mesure, l'intensité de

fluorescence I sera fonction de trois parameétres réglables qui sont :
o largeur de la fente d'entrée wey ;

e la hauteur de la fente d'entrée hey ;

o le temps intégration Tip.
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Elle est également fonction d'un parameétre aléatoire lié au champ dynamique et a la non

linéarité de I'amplificateur électronique, ainsi qu'aux conditions de refroidissement p :

I=f(wenty henty Tmt) P)

Pour s'affranchir de la dépendance de l'intensité de fluorescence de ces parametres, nous
avons lié lintensité spectrale a une référence indépendante. L'exploitation de la
rétrodiffusion lumineuse peut répondre a ce besoin. En effet, si le filtre passe haut placé a
l'entrée du spectrographe transmet une faible quantité de lumiére d'excitation rétrodiffusée
vers le réseau de diffraction, cette lumiére sera dispersée et représentée par une raie dans le
spectre. Si la puissance de cette lumiere est mesurée, parallélement, par un détecteur calibré
comme le puissancemeétre, on aura constamment un standard qui tient compte des
conditions de mesure. L'intensité spectrale de la lumiére d'excitation rétrodiffusée variera en
fonction des paramétres spectroscopiques, mais sa grandeur physique réelle reste constante.
Ainsi, en linéarisant la réponse spectrale de l'instrument spectroscopique, la mesure de la
puissance lumineuse a la longueur d'onde d'excitation permettrait d'évaluer la puissance

lumineuse sur toute 1'étendue spectrale.

La mise en ceuvre de ce principe de standardisation nécessite un capteur symétrique
permettant de guider les mémes signaux optiques dans deux voies distinctes ; d'ou l'idée de
concevoir un capteur a trois fibres optiques. La fibre excitatrice sera entourée de deux fibres

réceptrices de méme diamétre.

Avec cette configuration les parametres spectroscopiques peuvent étre adaptés en fonction
de l'intensité du signal de fluorescence mesurée sans que la valeur réelle de l'intensité soit
modifiée. Tous les spectres mesurés par le systeme spectroscopique seront indépendants des
paramétres de celui-ci, car ils seront normalisés. Le seul paramétre influengant les mesures
sera la sensibilité de la cellule photovoltaique du puissancemeétre a la longueur d'onde
d'excitation. Ainsi, pour la gamme de puissances d'excitation choisie, la puissance
rétrodiffusée est faible. Par conséquent, le puissancemetre peut étre réglé a un seul champ

dynamique linéaire et a une seule longueur d'onde.
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Dans certains endoscopes le canal de biopsie est de faible diametre. L'utilisation d'un
capteur a trois fibres optiques est parfois encombrant. Un capteur monofibre serait mieux
adapté a la réalisation des mesures via ces endoscopes. Pour s'affranchir des difficultés liées
au couplage optique entre les différentes composantes d'un montage monofibre et des pertes
occasionnées par ce couplage, nous avons choisi un montage a coupleur 50/50. Certes, la
lumiere de fluorescence et la lumiére d'excitation sont atténuées de 50% dans les deux sens
de propagation, cependant c'est un ratio d'affaiblissement constant. Par contre, les pertes de
couplage dans un montage composé de miroirs et de lentilles sont peu commodes a
déterminer. Elles sont parfois supérieures a 50%. Avec un coupleur passif 50/50, on peut
obtenir les mémes avantages d'un capteur monofibre, concernant l'intensité de fluorescence

recueillie, tout en contrdlant les pertes.

Ce capteur peut étre destiné a la mesure de la fluorescence induite car en spectroscopie, la
normalisation des spectres de fluorescence induite est plus simple que les spectres de
l'autofluorescence. En effet, si le spectre de l'autofluorescence est mesuré avant l'injection
du photosensibilisant, celui-ci peut servir comme référence. Ainsi, la fluorescence induite,
qui se superpose a l'autofluorescence tissulaire, peut étre facilement séparée. Ceci constitue
la normalisation par rapport a l'autofluorescence. Dans le cas ou on ne peut pas réaliser une
mesure spectrale de l'autofluorescence préalable a linjection, il suffit de rapporter la

fluorescence induite a l'autofluorescence.

D'autre part, on peut mesurer l'autofluorescence avec un photodétecteur monocanal (PMT
ou APD). Dans ce cas, l'intensité de l'autofluorescence a une longueur d'onde définie sera
mesurée par un détecteur calibré en unités standard. Par conséquent, la normalisation ne

sera plus nécessaire.
V1.3.1.2. Choix des fibres optiques

Parmi les différents types de fibres optiques, les fibres multimodes a saut d'indice sont les
plus adaptées a la mesure de la fluorescence tissulaire. Elles offrent le meilleur rapport
qualité/prix pour notre application. L'injection de la lumiére d'excitation dans ces fibres est
plus commode par rapport aux fibres multimodes a gradient d'indice ou monomodes a saut

d'indice. Pour une méme ouverture numérique, la puissance guidée par une fibre multimode
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a saut d'indice est deux fois supérieure a celle guidée par une fibre a gradient d'indice. Par
rapport aux fibres monomodes, les fibres multimodes a saut d'indice présentent des courbes
de transmission lumineuse quasi linéaire sur une large étendue spectrale. Notre choix s'est
porté sur une fibre multimode a saut d'indice silice/silice de type HCG (SEDI, France). Les

caractéristiques de cette fibre optique sont les suivantes :

ceeur en silice pur ;

o cladding en silice dopé ;

e gaine primaire en polymere ;

e gaine secondaire (revétement extérieur) en tefzel clair ;

e ouverture numérique de 0,22.
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Figure 48 : Courbe de transmission des fibres HCG UV-visible a saut d'indice.

Les fibres HCG sont prévus pour une transmission optimale de la lumiére du proche
ultraviolet au proche infrarouge (Figure 48). Cette étendue spectrale correspond au spectre
de fluorescence des tissus. Les pertes par attenuation linéique de la fluorescence sont
relativement faibles. A titre d'exemple, l'affaiblissement dans la fibre est de 27,4 dB/Km a
400 nm, 16,1 dB/Km a 500 nm et 12,5 dB/Km a 600 nm. Ainsi, pour une fibre de 6 m de
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longueur, correspondant a la longueur du capteur que nous avons réalisé, les puissance
transmises en sortie de fibre pour les longueurs d'onde précédentes citées sont

respectivement, de 0,97, 0,98 et 0,99 de la puissance initiale.

Ce type de fibres est recommandé pour des applications nécessitant une grande stabilité. Le
faisceau en sortie de fibre est faiblement divergent et donc la densité lumineuse est
importante. Le revétement en polymeére dur renforce la fibre et lui confére une trés grande
résistance mécanique. Cette résistance annule tous les risques de micro-fissures latérales
lorsque la fibre est soumise a de petits rayons de courbure. Ce revétement protége
également le Cladding en silice dopée. Le choix du diametre de coeur pour ces fibres pose
parfois un probléme d'arbitrage entre la flexibilité et la puissance transmise. En effet, plus le
diamétre de coeur est gros, plus la puissance transmise est importante, mais moins la fibre
est flexible. Pour un diametre < 550 pm, ces fibres sont suffisamment flexibles dans notre

application [SEDI, France].

V1.3.1.2.1. Capteur a trois fibres optiques

Pour réaliser ce capteur nous avons choisi une fibre de diamétre de coeur de 550 pm (HCG-
0550T-08, SEDI) comme fibre excitatrice et deux fibres de diamétre de coeur de 200 pm
(HCG-M0200T-08, SEDI) comme fibres réceptrices. Ces deux fibres permettent de
récupérer une partie du signal de fluorescence et une partie de la lumiére d'excitation
rétrodiffusée. Le choix des diamétres des fibres est effectué¢ de maniére a avoir une bonne

flexibilité et assurer une bonne transmission lumineuse.

Les trois fibres composant le capteur sont regroupées, sur trois metres, dans une gaine de
protection flexible (souplisseau en polypropyléne) de diamétre externe de 2,2 mm (Figure
49). A l'extrémité de cette gaine, les trois fibres assemblées sont introduites dans un tube
rigide de 12 mm de longueur et de 2,2 mm de diamétre. Les extrémités des trois fibres sont
maintenues sur le méme plan et disposées en triangle. A l'autre extrémité, les trois fibres
indépendantes sont protégées chacune sur une longueur de 3 m supplémentaires et sont
munies de connecteurs SMA a saphir (905/512, SEDI, France), ce qui permet leur couplage

respectif a la source d'excitation lumineuse, au spectrographe et au puissancemetre. De plus,
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ce capteur peut étre stérilisé de la méme maniére qu'un endoscope classique. Ainsi, il peut
q

étre réutilisé sans risque d'infection.

| Spectrographe
Source
d'excitation

I Puissancemétre

CSMA1

3 m

Aiguille
d=2.2 mm

3 m

d1=550 ym
d2=d3=200 um

Connecteur : SMA

) . Vue frontale de
Fibres optiques : HCG I'extrémité du capteur

Figure 49 : Schéma du capteur a trois fibres optiques.
dl: fibre excitatrice ; d2 et d3: fibres réceptrices

V1.3.1.2.2. Capteur monofibre a couplage 50/50

Ce capteur a été réalisé a partir d'une fibre de diameétre de coeur de 550 um (HCG-0550T-
08, SEDI) et d'un coupleur 1x2 HCG 50/50 de 3 m d'entrée (Figure 50). La longueur totale
du capteur est de 5 m. Son diamétre externe est de 750430 pm. Les deux connecteurs
permettant le couplage 4 la source d'excitation et au spectrographe sont de type SMA (905,
SEDI). Les pertes dans le coupleur et les connecteurs sont respectivement d'environ 5 dB et
3,1 dB. Le capteur réalisé ainsi, assure une haute stabilité de transmission de la lumiere. De
plus, il est compact, robuste et bien adapté aux applications endoscopiques. Cependant, les
puissances transmises via ce capteur ne doivent pas dépasser l'ordre d'une dizaine de
milliwatt ; c'est la gamme des puissances employées dans la détection de la fluorescence par

spectroscopie.
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Coupleur 1x2
Ratio 50/50

Spectrographe A Aiguille
l_-—_] 750 + 30 pm

Source
d‘excitation

Connecteur : SMA

Fibres optiques : HCG

Figure 50 : Schéma du capteur a coupleur optique 50/50.

VI1.3.1.3. Influence de la géométrie du capteur sur l'intensité spectrale

Trois facteurs liés a la géométrie du capteur peuvent étre distingués :

e le diametre de la fibre excitatrice ;
e le diameétre de la fibre réceptrice ;
e le positionnement de la fibre réceptrice par rapport a l'axe d'incidence de la lumiére

d'excitation (fibre excitatrice).

Sachant qu'un faisceau lumineux étroit pénétre plus profondément dans les tissus qu'un
faisceau large, le fait d'élargir la géométrie d'excitation a pour conséquence d'élargir la zone
tissulaire explorée et d'étaler les isodoses de I'énergie lumineuse dans le volume tissulaire.
Toutefois, la densité lumineuse reste maximale autour de l'axe d'incidence [Jacques 1992].
En considérant que la distribution spatiale des fluorophores dans le tissu est uniforme, le
nombre des molécules excitées pres de la surface tissulaire sera proportionnel a la géométrie
d'excitation. Pour une méme irradiance lumineuse, plus le diamétre de cceur de la fibre
excitatrice est grand plus le signal de fluorescence est grand. Ceci est également lié au fait

que la détection de fluorescence est effectuée a la surface des tissus.
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L'intensité de fluorescence détectée par un capteur est proportionnelle a sa surface active.
Dans une fibre optique, l'intensité de lumiere guidée est proportionnelle au carré de son
diametre de cceur. Par exemple, le signal de fluorescence guidé dans une fibre optique de
550 pm de diametre de coeur est 7,56 fois plus grand que celui guidée dans une fibre de

200 um de diametre de ceeur (les deux fibres possedant la méme ouverture numérique).

Sachant que la lumiére d'excitation est plus absorbée dans l'axe d'incidence, l'intensité de
fluorescence détectée dans cet axe est maximale. Ainsi, l'utilisation d'un capteur monofibre
pour l'excitation et la détection permet d'obtenir un maximum de fluorescence. Pour un
capteur multifibre, l'intensité de fluorescence décroit en fonction de la distance axiale r entre

la fibre excitatrice et la fibre réceptrice (Figure 51).

fibre fibre
receptrice excitatrice

Figure 51 : Influence de la distance inter-fibres sur le signal de fluorescence.

La loi de Beer-Lambert peut approximativement étre appliquée pour évaluer l'intensité d'une

raie de fluorescence de longueur d'onde A a une distance r, telle que :
I(r,2) = 1y(7) exp(-Zeg (A) 1)
ou Iy(A) représente l'intensité de fluorescence sur 'axe d'incidence.

A titre d'exemple, pour une longueur d'onde d'excitation de 410 nm, la profondeur de
pénétration effective d=1/Znr dans le tissu est d'environ 200 um [Profio 1988]. Dans le cas
d'une diffusion simple et pour une distance interfibre axiale r de 400 um, la trajectoire la

plus longue que parcourt la lumiére de fluorescence, pour atteindre la fibre réceptrice, peut
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étre donnée par I'hypoténuse / du triangle formé avec r et 8. Dans ce cas particulier, on a
r=20, ce qui implique que I=/,12r. Avec une erreur approximative de 10,5% on peut
considérer que I =r. On appliquant la loi de Beer-Lambert dans ces conditions, l'intensité
lumineuse pour une raie de fluorescence de longueur d'onde A mesurée a une distance

r=400 pm est donnée par :

I(r,2) = Iy(A) exp(-¥/ 6) = 0.135 Iy(A)

Pour étudier expérimentalement l'influence de la géométrie de détection sur l'intensité et

l'allure du signal de fluorescence, nous avons utilisé trois capteurs optiques :

e monofibres a coupleur 2x1 - 50/50, @=550 um ;
e multifibre 2x(©=200 um)+1x(D=550 pm) ;
e multifibre 3x(J=550 um).

La fibre excitatrice des trois capteurs est de 550 pm de diamétre de cceur. Trois puissances
en sortie de fibre ( 0,5, 0,75 et 1 mW) sont utilisées pour l'excitation d'un méme tissu
(paume de la main). La longueur d'onde d'excitation est de 410 nm. A l'extrémité du capteur
les fibres sont nues. Ainsi, la distance axiale r entre la fibre excitatrice et la fibre réceptrice
constitue la somme des rayons des fibres plus la somme des épaisseurs de cladding (gaine).
Pour le premier capteur r=0, pour le deuxieme r=420110 et pour le troisiéme capteur

r=600+10.

L'intensité spectrale de fluorescence avec chaque capteur a été mesurée a 520 nm pour les
trois puissances d'excitation. Afin de déterminer l'influence de la distance interfibre et de la
géométrie de détection, nous avons rapporté les intensités mesurées, a chaque puissance
avec le premier capteur (r=0) aux intensités mesurées avec le deuxiéme et le troisiéme
capteur. L'affaiblissement dii au ratio du couplage pour le premier capteur a été corrigé en
multipliant l'intensité de fluorescence par un facteur de 2. Les résultats obtenus sont donnés

dans le tableau 7.
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Tableau 7 : Détermination de l'influence de la distance interfibre sur le signal de
Sfluorescence. Données expérimentales comparatives de l'intensité spectrale mesurée avec

les différents capteurs.

Puissance d'excitation I[r=0)/1[r=420um] I[r=0]//1[r=600um]
[mW] N=550um, 22=200um DN=550um, 22=550um
0,5 32,50 6,13
0,75 34,25 6,83
1 32.10 6,45
Moyenne+Ecart type 32,9541,14 6,4440,35

Dans le premier cas, du fait que le diametre de détection du deuxiéme capteur soit de
200 um et la distance interfibre de 420 um, l'intensité de fluorescence a été affaiblie de
32,95+1,14 fois par rapport a celle mesurée avec le premier capteur. Dans le deuxiéme cas,
seule la distance interfibre était différente (600 pm), l'intensité a été affaiblie de 6,44+0,35
fois par rapport a celle mesurée avec le premier capteur. Malgré que la distance interfibre
est plus importante, dans ce cas, le signal capté est 5,10 fois plus puissant par rapport au
premier cas. Ceci peut étre expliqué par le fait que la surface de détection du troisiéme

capteur est 7,56 fois plus grande que celle du deuxiéme capteur.

D'autre part, le spectre de fluorescence mesuré au moyen du premier capteur était
relativement plus large que celui mesuré au moyen des deux autres capteurs (Figure 52). En
effet, comme la détection de fluorescence était réalisée dans l'axe d'incidence de la lumiére
d'excitation, le débit des photons détectés par le capteur était important. Cependant, les
photons de fluorescence émis en profondeur subissent plusieurs diffusions avant d'atteindre
la surface tissulaire. Keijzer ef al. ont montré avec une simulation de Monte Carlo que le
spectre du signal de fluorescence détecté en profondeur, dans l'axe d'incidence, était plus
large que celui du signal détecté sur la surface. Par ailleurs, du fait du flux lumineux
relativement important a l'entrée du spectrographe, cet élargissement de ~10 nm, peut étre
li€ a des phénomenes d'aberration. Toutefois, vu la largeur du spectre de fluorescence
mesuré avec les autres capteurs, un élargissement de 10 nm ne constitue que 3% de la

largeur globale du spectre, il peut étre donc négligé.

173



Deuxiéme Partie - Chapitre VI : Systéme expérimental

100 T T T T
90l 1.Monofibre (2x1-50/50)x550p |
80 2.Multifibre 3x550p
% 3. Multifibre 2x200p+1x5504
(S
2
8 60
8
S S0r
(1
3 40t
P
3 30t
2
= 20}
10f
o hoc = 1 | L
300 400 500 600 700 800
Longueur d onde [nm]

Figure 52 : Influence de la géométrie du capteur sur l'allure spectrale .Spectres de

Sfluorescence mesurés a 520 nm sur la paume de la main normés a 100.

Bien que l'allure globale du spectre de fluorescence n'ait pas significativement changée en
fonction de la distance interfibre des capteurs utilisés, nous pensons qu'une distance
maximale rn.x doit étre respectée. Cette distance peut étre définie en fonction du libre
parcours moyen des photons de fluorescence ayant la longueur d'onde la plus courte

MFP(Auin).

Sachant que la fibre optique est caractérisée par un cone d'acceptance, le diametre de la
base de ce cone, a une distance donnée de l'extrémité de fibre, est supérieur au diamétre de
cceur de la fibre. Ainsi, méme si le libre parcours moyen des photons de fluorescence est
inférieur a la distance axiale interfibre, ces photons peuvent se propager dans la fibre. Pour
définir la limite de la distance axiale maximale entre la fibre excitatrice et la fibre réceptrice,
on doit prendre en considération 'ouverture numérique de la fibre, ainsi que la profondeur
de pénétration de la lumiere d'excitation. Dans notre cas, l'ouverture numérique de la fibre
est de 0,22 et la profondeur de pénétration est de 200 um. Cependant, cette ouverture

numérique est donnée pour une interface source-fibre constituée de l'air d'indice 1, alors que

174



Deuxiéme Partie - Chapitre VI : Systéme expérimental

la fibre réceptrice est placée en contact avec le tissu d'indice 1,33-1,5. Aussi, on doit tenir

compte de cette valeur d'indice.

Considérons le diamétre de la base formée par le cone d'acceptance pour une lumiere qui se

propage a partir d'une profondeur dans le tissu, L, de 200 pm (Figure 53).

Figure 53 : Schématisation bidimensionnelle de |’acceptance

de la lumiere dans une fibre optique.

Ona:

ny sin a.= 0,22
Pour np=1,5 =
sina,= 0,22/1,5 = 0,147
d'ou,

o=a.= 9,37°

L'extension du diamétre de la surface d'acceptance due a l'ouverture numérique de la fibre

est donnée par :
d=L.tano=29,65 pm

Ainsi, la distance interfibre maximale peut étre définie par :

Fay S MFP(Amin) +d
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En se basant sur cette hypothése, le capteur a trois fibres optiques que nous utilisons
2x(D=200 pm)+1x(D=550 um) permet de capter tous les photons de libre parcours moyen

supérieur a 390+10 pm. Ceci correspond aux longueurs d'onde supérieures a 450 nm.

VI.3.2. Analyseur optique multicanal "spectrométre"

L'analyseur optique multicanal dont nous disposons est un syst¢éme CP200 Jobin-Yvon. Il

comporte :

e Un spectrographe de configuration Czerny-Turner dont le systéme dispersif est un réseau
holographique concave fixe non blazé (P/N : 21 374 010, Jobin-Yvon). Le réseau de
20 cm de largeur est gravé en raison de 200 traits/mm et est positionné a une longueur
d'onde centrale de 495 nm. Il permet ainsi de disperser le signal de fluorescence sur une
étendue de 25 mm couvrant la région spectrale de 190 a 820 nm. Le nombre d'ouverture
du spectrographe et sa distance focale sont respectivement F/# = 2,9 et L=190 mm.

e Un jeu de fentes de largeur de 50, 100, 250 et 500 um offrant un choix variable de débit
de flux lumineux entrant dans le spectrographe. Leur hauteur est réglable entre 2 et
8 mm a l'aide d'un "height limiter".

e Une CCD standard de 1152x298 pixels (SPEX, Jobin-Yvon) en silicium. Elle est sensible
aux longueurs d'onde allant de 350 & 1100 nm. La taille d'un pixel de la matrice CCD est
de 22 pym? La dimension totale de la CCD est de 26x6,7 mm. Grice a cette large
dimension, la résolution du systéme CP200 peut atteindre 0,54 nm. De plus le systéme
peut étre utilisé en imagerie spectrale et en détection multispectrale. Un conteneur de 2,8
litre d'azote permet de refroidir la CCD jusqu'a - 140 °C durant 72 heures. A cette
température le rapport signal/bruit, a des temps d'intégration prolongés, peut atteindre
171.

e Un controleur électronique de CCD, Spectralink (Jobin-Yvon).

e Une carte d'interface RISC (ISA, Jobin-Yvon) permettant de dialoguer avec l'ordinateur.

e Un obturateur électronique rapide placé devant le spectrographe qui sert a supprimer le
bruit de fond et a déterminer le temps d'intégration.

e Un logiciel Spectramax (Jobin-Yvon) installé sur PC compatible 486DX2-66. Le

traitement du signal, la linéarisation des données, la suppression automatique de bruit de
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fond, la détermination du temps d'intégration, l'affichage et la manipulation des spectres

sont gérés par ce logiciel.

Avec cette configuration les caractéristiques du systéme spectroscopique peuvent €tre

déduites comme suit :

o Dispersion (D)= dA/dx = [820-190 nm]/ 25 mm= 25,2 nm/mm
e Résolution (R) = D xLargeur de la CCD / Nombre de pixels dans une ligne
=[25,2 nm/mm]x[26 mm]/[1152 Pixels]=0,57 nm/Pixel
e Bande passante (BP) =D x w,
Pour w;=50 pm = BP=1,26 nm
Pour we=100 pm = BP=2,52 nm
o Etendue géométrique(G) =7 . S . [1/(2F/#)]?
Pour w.=50 pm et h =2 mm = G=9,34.10"
Pour w,=100 pm et h =2 mm = G=1,86.10"

La suppression automatique du bruit de fond s'effectue de la maniére suivante :

Pour chaque mesure de données spectrales deux acquisitions sont réalisées. Au
déclenchement de la premiére acquisition, le contrdleur génére une impulsion TTL pour
mettre l'obturateur de CCD en position de fermeture. Le signal mesuré dans cette position
se compose uniquement du courant d'obscurité de la CCD. Dans la deuxiéme acquisition,
I'impulsion TTL déclenche l'ouverture de l'obturateur. Ainsi, le signal mesuré englobe le
courant d'obscurité et le signal de fluorescence a analyser. Si le systéme est configuré en
mode de suppression automatique du bruit de fond, le signal total Sto. mesuré par le

détecteur est donné par :

S 1 liSAnalyse + N + Ci| { C i| l:SAnalyse - NAnaIyse:l
foldk = )| &=—— ————— | =~ = ||
TInt. TInt Tlnt

ou :

C : courant d'obscurité ;
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N : bruit produit par la lumiere incidente ;
Sanalyse - signal de fluorescence en sortie du spectrographe ;

Tint : temps d'intégration.

Comme les deux acquisitions s'effectuent dans un intervalle de temps trés court, la
suppression automatique du bruit de fond rend les mesures indépendantes des variations du
courant d'obscurité dues au changement de la température de la CCD. Par conséquent, elle

permet d'améliorer le rapport signal/bruit.
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Figure 54 : Spectres de transmission des filtres passe haut. Les longueurs d'onde de
coupure a 50% sont (1) : 380 nm, (2): 399 nm, (3) : 408 nm, (4) : 418 nm et (5) : 450 nm.

Pour atténuer la lumiére d'excitation entrant dans le spectrographe, nous avons utilisé un jeu
de filtres passe haut de basse fluorescence a transmission maximale de 50% a la longueur
d'onde de coupure. Les filtres choisis coupent a : 380 nm (52055, Oriel), 399 nm (52065,
Oriel), 408 nm (52068, Oriel), 418 nm (52075, Oriel) et 450 nm (52086, Oriel). En-dehors
de la bande de coupure, la transmission de ces filtres est de 0,92. Les courbes de

transmission de ces filtres sont données par la figure 54.
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VI.3.2.1. Efficacité de transmission spectrale du réseau de diffraction

L'efficacité du réseau dépend particuliérement de sa densité. Selon cette derniere, on peut
définir la région spectrale que l'instrument spectroscopique est destiné a analyser. Notre
systeme spectroscopique est congu pour analyser la région spectrale allant de 300 a 820 nm.
La courbe de la figure 55 représente l'efficacité du réseau en fonction de la longueur d'onde.

Cette efficacité est maximale vers 400 nm, elle est de 38%.

0.4 T T T T T

0.35f Efficacité du Réseau
0.3 f
025}
0.2}

0.15

Efficacité de Transmission

01 -

0.05}/ .
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Figure 55 : Courbe d'efficacité du réseau dispersif gravé a raison de 200 Traits/mm.

V1.3.2.2. Efficacité quantique de la CCD

L'efficacité quantique de la CCD caractérise sa sensibilité en fonction de la longueur d'onde.
La courbe d'efficacité de la CCD de notre systéme expérimental est donnée par la figure 56.
Pour les longueurs d'onde comprises entre 300 et 450 nm, l'efficacité est relativement faible,
elle est inférieure a 10%. Au-dela de 450 nm, elle augmente d'une fagon linéaire. Un

maximum d'efficacité de 50% est atteint vers 650 et 750 nm.
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Figure 56 : Courbe d'efficacité quantique de la CCD.

V1.3.2.3. Linéarisation de la Réponse globale du spectroscope

La réponse globale du systéme spectroscopique peut étre établie a partir des fonctions de
transfert des éléments qui le composent. La chaine d'acquisition spectroscopique est
composée dans l'ordre : d'une fibre optique, d'une fente d'entrée, d'un filtre passe haut, d'un
réseau dispersif, d'une fente de sortie et d'une CCD (Figure 57). Vu la longueur du capteur
utilisé, les pertes dans la fibre en fonction de la longueur d'onde sont négligeables (1-3%).
Ce paramétre peut étre écarté dans la détermination de la fonction de transfert du systéme.
Le filtre passe haut peut également €tre €carté, car c'est un élément interchangeable ; sa
transmittance en fonction de la longueur d'onde, dans la zone de mesure, est peu variable. I
est choisi en fonction de la longueur d'onde d'excitation de maniére a atténuer cette lumiére
sans produire de pertes dans le signal de fluorescence mesuré. En ce qui concerne le profil
instrumental, il est approximativement déterminé par la convolution des bandes passantes
des filtres spatiaux qui sont les fentes d'entrée et de sortie du spectrographe. Le spectre en
sortie du spectrographe constitue la convolution du profil instrumental et du spectre réel.
Du fait que le spectre de fluorescence est large, l'influence du profil instrumental sur le

signal mesuré peut étre négligé. De plus, ce profil est indépendant de la longueur d'onde et
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applicable a tous les spectres mesurés par l'instrument spectroscopique. Par conséquent, il

n'a pas d'impact sur les composantes du spectre.

Fente - Entrée

50, 100 pm Efficacité de Efficacité

transmission quantique Spectre
du réseau de la CCD mesuré

Hp Hp

_f\‘./\

Fente - Sortie
Pixel 22 ym

Figure 57 : Schéma de détection.

En se basant sur ces approximations simplificatrices, la réponse globale est uniquement
fonction de l'efficacité du réseau et de l'efficacité quantique de la CCD. D'aprés l'allure des
courbes d'efficacité présentées dans les deux derniers paragraphes, nous pouvons constater
que les longueurs d'onde de fluorescence sont soumises a des valeurs d'efficacité variable (2-
55%). La conséquence directe de cela est une distorsion de l'allure spectrale. Afin de
corriger cette distorsion, une linéarisation de la réponse globale du systéme s'impose. Pour

ce faire, nous avons procédé de deux maniéres :

e mesure expérimentale de la réponse spectrale "réponse expérimentale" ;

e calcul de la fonction de transfert a partir des courbes d'efficacité données par le

constructeur "réponse théorique".

La réponse expérimentale du systéme a été déterminée comme suit : un monochromateur
(Jobin- Yvon) est utilisé pour sélectionner des raies lumineuses monochromatiques a partir
de la source Xénon. Les fentes d'entrée et de sortie du monochromateur sont fixées a
100 pm. Avec une résolution de 10 nm, nous avons fait défiler le spectre lumineux de la
lampe Xénon entre 350 et 800 nm. Une fibre optique de 200 pm munie de connecteur SMA
est couplée a la sortie du monochromateur l'aide d'un adaptateur. La puissance en sortie de

fibre optique a été fixée a 2nW. La mesure de cette puissance est effectuée par un
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puissancemétre calibré en longueur d'onde (NEWPORT, Modéle 835). L'autre extrémité de
la fibre a été couplée a l'entrée du spectrographe avec une fente de 50 pm. L'intensité
spectrale a chaque longueur d'onde a été mesurée en coups/s. Toutes les intensités mesurées
ainsi ont été rapportées a lintensité maximale obtenue a& 660 nm, puis multipliées par
l'efficacité du réseau et I'efficacité quantique de la CCD a cette longueur d'onde. La courbe
de réponse obtenue a été ensuite interpolée par des splines entre 300 et 800 nm, avec un pas
équivalant a la résolution théorique du systéme expérimental (0,54 nm). La Figure 58

représente cette courbe de réponse.

Sur cette courbe on voit clairement que la réponse (efficacité globale) du systéme est quasi
nulle pour les longueurs d'onde inférieures & 400 nm. Dans la région spectrale comprise
entre 400 et 660 nm, l'efficacité augmente progressivement pour atteindre une valeur
maximale de 0,125. Au-dela de cette région l'efficacité diminue progressivement jusqu’a une

valeur de 0,06 a 800 nm.

0.14 "1" Réponse théorique du systéme .
"2" Réponse expérimentale du systéme
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Figure 58 : Fonction de transfert (réponse) du systéme expérimental.

Afin de déterminer la réponse théorique du systéme, on considére que l'efficacité du réseau

est donnée par une fonction de transfert Hg(A) et que l'efficacité quantique de la CCD est
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donnée par une fonction de transfert Hp(A). La fonction de transfert globale calculée entre

200 et 800 nm avec une résolution de 0,54 nm est déterminée par :
H(A)=Hg(2) xHp(4)

La courbe de réponse correspondant a cette fonction de transfert est comparée avec la

réponse expérimentale dans la figure 58.

Afin de s'affranchir des erreurs pouvant étre commises lors de la mesure de la réponse
expérimentale, nous avons choisi de corriger la réponse globale du systéme a partir de la
réponse théorique. La courbe de correction est représentée dans la figure 59. Les
coefficients de correction obtenus sont ensuite introduits dans un fichier et sauvegardés.
Gréce au logiciel Spectramax qui gére l'acquisition du systéme spectroscopique, on fait
appel a ce fichier et on corrige automatiquement tous les spectres mesurés par le systeme.
La figure 60 montre un exemple des spectres de fluorescence d'un tissu buccal avant et

apreés correction.
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Figure 59 : Fonction de transfert et fonction de correction du systéme expérimental.
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Figure 60 : Spectres de fluorescence d'un tissu buccal avant et aprés correction.

V1.3.2.4. Calibration du spectrométre en longueur d'onde

Selon la conception de I'analyseur optique multicanal, les radiations lumineuses en sortie du
spectrographe sont entiérement projetées sur un plan focal qui constitue la CCD. Chaque
pixel de la CCD correspond a une raie lumineuse de l'étendue spectrale couverte par le
réseau. La largeur de cette raie est déterminée par la résolution de linstrument
(0,57 nm/pixel). Ainsi, la calibration du spectrométre en longueurs d'onde consiste a lier les
coordonnées spatiales de la CCD (numéro du pixel) a des coordonnées spectrales (longueur
d'onde) d'une lampe de calibration dont le spectre de luminance est connu. Pour ce faire,
nous avons mesuré les radiations d'une lampe crayon HG(AR) (Oriel, 90-0012-01). Le
spectre mesuré en pixels est converti en nanometres en se référant aux pics 365, 404, 435
546 et 577 nm du spectre de luminance fourni par le constructeur (Figure 61). Une
interpolation polynomiale du troisiéme ordre a été utilisée pour réaliser le passage des pixels
aux nanomeétres. Les coefficients de ce polyndme ont été introduits dans un fichier de
lindarisation et sauvegardés. L'étalonnage des spectres mesurés avec le systéme est
automatiquement réalisé a l'aide du logiciel d'acquisition Spectramax qui fait appel a ce
fichier.
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Figure 61 : Spectre de luminance de la lampe de calibration HG(AR).
V1.3.3. Couplage optique capteur - spectrographe
Afin de diminuer l'effet des phénomenes d'aberration sur le signal de fluorescence mesuré
par l'instrumentation spectroscopique, le couplage doit satisfaire a la condition d'Abbe. C'est
a dire que le rendement de I'étendue géométrique, défini comme étant le rapport entre
l'étendue de l'entrée du spectrographe et l'étendue de la source a analyser, doit étre le plus
proche possible de 1. La source étant la fluorescence guidée par une fibre optique, son

étendue est déterminée par la géométrie de celle-ci.

Pour une fibre de diamétre de cceur de 200 um et d'une ouverture numérique de 0,22,

I'étendue géométrique Gy est calculé comme suit :

Gr= nSrsin‘a

Sr=nr:=3,14.10°
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Comme la lumicre de fluorescence en sortie de fibre se propage dans l'air jusqu'a l'entrée du

spectrographe, on a : sin a =0,22. Ainsi, l'étendue géométrique de la fibre est donnée par :
Gra0 = 1.3,14.107.(0,22)* = 4,77.10°
Pour une fibre de diamétre de 550 pm et de méme ouverture numérique :
Grsso = 7.0,237.(0,22)*> = 3,61.10°

D'autre part, I'étendue géométrique du spectrographe Gs est déterminée par sa fente

d'entrée et son nombre d'ouverture, telle que :
Gs =x. S.. [VCFAF
La surface de’la fente étant rectangulaire :
S=w.h

Pour we=50 pm et h =2 mm, l'étendue géométrique est :

Gsso =9,34.10°
Pour we=100 pum et h =2 mm, elle vaut :

Gsi00 =1,86.10°
Ainsi, les rendements du couplage p = Gs/Gr calculés pour les différentes combinaisons
possibles entre les deux diamétres des fibres, composant les capteurs, et les deux tailles des

fentes utilisées sont :

e Pour we=50 pm, h=2 mm et @ =200 um :
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p1=9,34.10"/ 4,77.10° = 1,96
e Pour w.=100 pm, h =2 mm et @ = 200 pm :

P4 =1,86.107%/ 4,77.10°= 3,90
¢ Pour we=100 pm, h=2 mm et @ =550 pm :

p2 =1,86.10%/ 3,61.102 = 0,52
o Pour we=50 pym, h=2 mm et @ =550 um :

ps=9,34.10" / 3,61.10% = 0,26

Dans les deux premiers cas, I'étendue géométrique de l'entrée du spectrographe est
supérieure a celle de la source. Si la fibre est directement couplée a l'entrée du
spectrographe, l'étendue géométrique du systéme spectroscopique sera celle de la fibre et
non celle du spectrographe. Par conséquent, il y a perte de photons et création de
phénoménes d'aberration. Par contre, pour les deux derniers cas, I'étendue géométrique du

systéme est régie par I'étendue du spectrographe et donc les pertes sont négligeables.

Ainsi, avec une fibre de 200 um, on utilise un adaptateur composé de lentilles plan-
convexes entre la fibre et la fente d'entrée du spectrographe. L'adaptateur permet de
reimager la lumiére de fluorescence de maniére a élargir I'étendue de la fibre afin d'assurer
une propagation optimale des photons a travers le spectrographe. L'optique intermédiaire

utilisée satisfait au principe de conservation de l'étendue géométrique d'Abbe. C'est a dire :

Sp2 =802

ou:
0Q2=2x(1- cosa)

Q=27 (I- cosa')
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Lentilles Fente

d'entrée

Fibre
optique

Figure 62 : Schéma d'un adaptateur a deux lentilles plan-convexes.
La figure 62 montre le schéma de l'adaptateur utilisé dans notre systéme spectroscopique.
L'agrandissement de l'image de la source est donné en fonction de la surface de la fibre Sy et
celle de la fente d'entrée du spectrographe Ss, ou en fonction de leurs ouvertures
numériques. En effet, ona :

(Ss/Sr)'* = O.N.(Fibre) / O.N.(Spectrographe)=q/p  ...... *)

O.N.(Fibre) / O.N.(Spectrographe) = (0,22)/(0,17)
=q/p=128
Selon la formule de conjugaison des lentilles minces de focale f, on a :
1f=1/p+1/q ... (**)

A partir des équations (*) et (**), pour une focale de 40 mm, on a :

P=1,78 f=71,2 mm

q=2,28 f=91,2 mm

Sachant que :
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 F/# (spectrographe) = q/d

=3 le diamétre de la lentille d =30 mm
et,
F/# (fibre optique) = 1/2 O.N.= p/d

= le diamétre de la lentille d 230 mm

Deux lentilles en silice de 40 mm focale et de 30 mm de diamétre sont utilisées pour
optimiser le couplage de la fibre optique avec l'entrée du spectrographe. L'adaptateur congu
de cette manieére permet l'utilisation d'une fibre de 200 pm de diamétre de cceur et de 0,22
d'ouverture numérique avec un connecteur SMA. Un support de filtres passe haut de 10 mm

de diametre est prévu dans cet adaptateur.

VI 4. PUISSANCEMETRE

Afin de mesurer la puissance de la lumiére d'excitation rétrodiffusée, nous avons utilisé un
puissancemétre NEWPORT modéle 835. Nous relevons la valeur de la puissance lumineuse
directement sur l'afficheur a cristaux liquides. La cellule photosensible utilisée dans ce
puissancemetre est une photodiode en silice (818-SL) d'une surface effective de 1 cm? La
réponse spectrale de l'appareil est précorrigée pour des longueurs d'onde allant de 400 a
1100 nm avec une résolution de 10 nm. La sensibilit¢ de la cellule photovoltaique est
maximale pour la longueur d'onde de 950 nm. A 410 nm elle est d'environ 0,2 [A/W]. La

résolution en puissance de cet appareil est de 0,1 pW.

V1.5. NORMALISATION DES SPECTRES

Le principe de la normalisation découle de la conception du capteur a trois fibres. Il consiste
a mesurer avec le puissancemétre, une partie de la puissance de la lumiére d'excitation
rétrodiffusée simultanément a l'acquisition du spectre de fluorescence. Etant donné que les
deux fibres réceptrices sont de méme diamétre et symétrique par rapport a la fibre

excitatrice, les signaux guidés sont égaux. Ainsi, si l'intensité spectrale de la puissance
2 ,
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rétrodiffusée (mesurée en coup/s) est normée 4 1 et le spectre résultant est multiplié par la
valeur réelle (mesurée en nW),.nous obtenons alors un spectre de fluorescence normalisé.
Cette normalisation permet d'avoir une échelle d'intensité identique pour tous les spectres
mesurés par ce systéme a condition que la puissance d'excitation soit stable. La
transmittance du filtre installé a 'entrée du spectrographe, a la longueur d'onde d'excitation,
est prise en compte par l'opération scalaire effectuée sur le spectre brut. Nous définissons

alors la formule de normalisation suivante :

T'(Aex) - IL(sex)

ISb(Aex)

Snv = - S

ou:

Sn : Spectre normalisé

Sp : Spectre brut

T(Aex) : Transmittance du filtre passe haut (non-idéal) a la longueur d'onde d'excitation
Lw(Aex) : Intensité spectrale brute a la longueur d'onde d'excitation [c/s]

I.(Aex) : Intensité de la lumiére d'excitation rétrodiffusée [nW]

Pour chaque filtre passe haut placé a ’entrée du spectrographe, on utilise la transmittance
correspondante. Les transmittances des filtres aux longueurs d'onde d'excitation sont

données dans le tableau 8.

Tableau 8 : Transmittance des filtres passe haut aux longueurs d’onde d’excitation.

ﬂ,coupure Transmittance des filtres passe haut pour différentes
[nm] longueurs d'onde d’excitation
364 nm 400 410 418
77380 (3 mm) 13,60 84,50 88,75 87,50
3993 mm) ¢ 8,40 61,20 82,60 . 85.40
408 (3 mm) 0,35 23,20 62,50 80,67
418 (3 mm) 0,00 1,40 18,20 50,80
450 (2 mm) 70,00 2,19 2,67 1,26
.............. S s 536 T v T
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D’autre part, afin de déterminer un coefficient de proportionnalité entre lintensité de
fluorescence et I'énergie absorbée dans le tissu, nous pouvons réaliser des mesures

spectrales de fluorescence a différentes puissances d'excitation avec le méme capteur.

Sachant que I’indice de réfraction des tissus biologiques est d'environ 1,3-1,5, et celui de la
silice est d'environ 1,5, on estime que la lumiére guidée par le capteur optique vers le
puissancemétre est la lumiére d'excitation rétrodiffusée. En effet, puisque le capteur est
placé en contact avec le tissu examiné (silice-tissu), et le rayon de la lumicre d'excitation est

normal 4 la surface tissulaire, la réflexion R est donnée par :
R= [n; - n;]%[n; + nyJ?

ou n; et ny sont respectivement les indices de réfraction de la silice et du tissu. Ainsi, pour

m = 1,3 = R=0,0051, et pour n;=1,5 => R=0.

En se basant sur ses valeurs, on peut considérer que la réflexion spéculaire de la lumiére
d’excitation est négligeable et que la lumiére mesurée par le capteur est effectivement la

lumiére d'excitation rétrodiffusée.

Par ailleurs, les différentes destinées d’une lumiére d’excitation traversant un milieu

quelconque sont résumées par la relation suivante :

P.=PtPoy+PygtPraaig

\

ou:

P, : puissance transmise ;

P.b : puissance absorbée

Pgir: puissance diffusée ;

P,eisr: puissance rétrodiffusée ;-

Pour une épaisseur semi-infinie = P=0, d'ou :

P ,x=Pm+P rédiff ~ eeees . ( *)

Ou, P.u=P.+Paisr
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La puissance rétrodiffusée étant proportionnelle a la puissance d'excitation, on peut écrire :

Pugg=a P, veeee (*%)

En combinant les équations (*) et (**), on obtient :
Pu=P..[1-af

En mesurant o pour chaque milieu on peut relier U'intensité de fluorescence a la quantité de

lumiére atténuée dans le tissu.

Si on normalise les spectres de fluorescence selon le principe décrit précédemment, on peut
approximativement obtenir des spectres avec des intensités en unités standard [nW]. Ainsi,
en reliant cette intensité spectrale a la puissance atténuée dans le tissu, on obtient des

données semi quantitative de fluorescence.

VI1.6. SYNCHRONISATION ENTRE L'EXCITATION ET L'ACQUISITION DES SPECTRES

L’intensité de fluorescence en un temps donné est proportionnelle au nombre de molécules
excitées. Lorsque l'excitation des molécules est continue, le nombre de molécules qui
disparaissent du milieu est égal au nombre des molécules promues (état stationnaire). C'est &
dire, les vitesses d'apparition et de disparition des molécules excitées sont égales. Si la
quantité de molécules actives est toujours supérieure aux molécules photodégradées, les
caractéristiques de fluorescence mesurées a n'importe quel moment de l'excitation sont les
mémes, quand il 'agit d'une seule espéce moléculaire. Cependant, dans un mélange de
molécules ou les taux de photoblanchiment des molécules sont variables, les caractéristiques

spectrales dépendent du temps de détection de fluorescence aprés excitation.

Ainsi, pour réduire I'influence du phénomeéne de photoblanchiment sur les caractéristiques
spectrales de fluorescence, une synchronisation entre I’excitation et 1’acquisition de
fluorescence est nécessaire. Ceci permet de diminuer le temps d’exposition des fluorophores

a la lumiére. Le temps d’excitation sera limité au temps d’acquisition du spectre.
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Pour ce faire, nous avons installé un obturateur électronique (Oriel, 76994) entre la source
d’excitation et I’entrée de la fibre excitatrice (voir la schéma d’excitation, figure 45, page
161). Le diamétre d’ouverture de cet obturateur est de 25 mm. Le temps d’ouverture
minimale est de I’ordre de 2 ms a une fréquence pouvant atteindre 200 Hz. Cet obturateur
est géré par un contr6leur (Oriel, 76995) commandable par un ordinateur a travers une
interface RS-232 ou par un signal TTL. A P’aide du logiciel Spectramax nous avons établi
une ligne de commande permettant I’accés au port paralléle de I’ordinateur. Le signal TTL
généré au port paralléle synchronise le déclenchement de ’ouverture et de la fermeture de

I’obturateur d’excitation avec celui de la CCD (obturateur d’acquisition).
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CONCLUSION

Une étude théorique et pratique sur les différents éléments de la chaine d'acquisition
spectroscopique a été présentée dans cette deuxiéme partie. Les sources de lumiére blanche
associée aux filtres interférentiels semblent étre bien adaptées aux applications
spectroscopiques de 'autofluorescence et de la fluorescence induite. Un large choix de
longueurs d’onde peut étre réalisé avec la méme source. Les fibres multimodes a saut
d’indice silice/silice offrent de bonnes caractéristiques de transmission lumineuse dans la

région spectrale correspondant au spectre de fluorescence.

Les caractéristiques optiques des tissus ont été présentées afin de mettre en évidence leur
influence sur le signal de fluorescence. Une grande partie des changements produits sur
l'intensité spectrale de I’autofluorescence entre les tissus sains et les tissus pathologiques est
essentiellement liée a la différence d'absorption de la lumiére d'excitation. L'oxyhémoglobine

serait le responsable de cette absorption.

Dintensité de fluorescence mesurée par I’instrumentation spectroscopique est fonction de
plusieurs paramétres réglables et aléatoires. Durant la réalisation d’une mesure
spectroscopique nous sommes amenés a adapter les paramétres instrumentaux a la grandeur
physique mesurée. En jouant sur les parameétres réglables, on peut a la fois augmenter le
débit de flux lumineux entrant dans le spectrographe et le rendement de la CCD. Ceci a
pour conséquence d’améliorer le rapport signal/bruit. Cependant, ce réglage ne permet pas
d’évaluer Pintensité réelle du signal mesuré. Il est difficile de se référer a des standards
tenant compte des différentes combinaisons fente d’entrée - temps d’intégration. De plus les

paramétres aléatoires ne peuvent pas €tre pris en compte avec ces standards.

Le capteur que nous avons réalisé permet de réduire le nombre des paramétres qui agissent
sur lintensité de fluorescence tout en gardant la possibilité de régler le débit de flux
lumineux en fonction de l'amplitude du signal a mesurer. La réponse spectrale du systéme
réseau-CCD est linéarisée en fonction de la longueur d'onde. La mesure de la puissance
rétrodiffusée permet de mettre les spectres a la méme échelle. Cette normalisation est

dépendante d'un seul paramétre lié & la détectivité de la cellule photovoltaique du
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puissancemetre. Cette mesure est indépendante de l'instrument spectroscopique proprement
dit.

Linfluence de la géométrie du capteur a également été analysée. Une distance axiale
maximale entre la fibre excitatrice et la fibre réceptrice a été définie. Par une approximation
de la loi de Beer-Lambert nous pouvons estimer l'atténuation de I’intensité de fluorescence a

cette distance.
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INTRODUCTION

Dans I’objectif de valider la méthode de photodétection par autofluorescence, nous avons
réalisé certaines applications cliniques in vivo et ex vivo. L'autofluorescence des tissus sains
et des tissus pathologiques de la voie aérodigestive supérieure, de la vessie et des poumons

a été étudiée chez des patients présentant différents types de lésions.

La localisation et la quantification des photosensibilisants et I'étude de leur
pharmacocinétique constituent une deuxiéme application permettant d'évaluer I'intervalle de
temps idéal entre 'injection du photosensibilisant et la thérapie photodynamique. Cette
technique est actuellement en développement dans un protocole clinique qui étudie

l'efficacité de la mTHPC sur les cancers des voies aérodigestives supérieures.

L'identification des fluorophores endogénes responsables de l'autofluorescence est réalisée
grice a un modeéle d'analyse gaussien. La mise en évidence de la réabsorption de

fluorescence par 'oxyhémoglobine est également effectuée a l'aide de ce modéle.

Les applications cliniques ont été effectuées dans le cadre de I'unité de Recherche en
Thérapie Photodynamique au Centre Alexis Vautrin én collaboration avec le Docteur P.
Kosminski (Centre Alexis Vautrin) et le Docteur O. Ménard du Service de Pneumologie
(Centre Hospitalier Universitaire de Nancy). Les applications sur modéles animaux ont été
réalisées en collaboration avec Mlles N. Zeghari et H. Rezzoug du Laboratoire d'Oncologie
(Centre Alexis Vautrin) et avec Mlle E. Bossu du laboratoire d'Hématologie, Physiologie et

Biologie Cellulaire (Faculté de Pharmacie).

197



I APPLICATIONS CLINIQUES DE LA SPECTROSCOPIE DE FLUORESCENCE
EN DIAGNOSTIC

Les sujets examinés dans cette étude sont 14 patients, 1S piéces opératoires et 25 individus
sains. Dans ce chapitre, nous avons divisé les expérimentations selon leur discipline

médicale.

Tous les spectres d'autofluorescence présentés dans ce travail sont normalisés par rapport a
la puissance de la lumiére d'excitation rétrodiffusée selon la méthode décrite au paragraphe
VL5, 2éme partie. Pour mettre tous les spectres mesurés a la méme échelle, la puissance
d’excitation standard est fixé 4 ImW. Ainsi, I’intensité de fluorescence des spectres mesurés
a des puissances d’excitation supérieures ou inférieures a cette valeur est corrigée par un
coefficient de proportionnalité selon la puissance utilisée. L'intensité de fluorescence étant
proportionnelle a la puissance absorbée, elle est par conséquent proportionnelle a la
puissance d’excitation. A titre d'exemple, pour une puissance d’excitation de 10mW,

I’intensité de fluorescence est divisée par un facteur 10.

L1. O.RL. : AUTOFLUORESCENCE DES TISSUS SAINS ET DES LESIONS TUMORALES DE
LA VOIE AERO-DIGESTIVE SUPERIEURE IN VIVO

L’étude expérimentale de' I’autofluorescence réalisée sur les différents tissus de la voie

aérodigestive supérieure se divise en deux parties :

o La premiére partie concerne des sites tissulaires facilement accessibles. Cette étude porte
sur les tissus de la cavité buccale. Elle a été réalisée sur 25 volontaires sains. L'objectif de
cette expérimentation est la caractérisation spectrale des tissus sains de la cavité buccale
et 'analyse de la variabilité interindividuelle.

e La deuxiéme partie concerne des tissus sains et tumoraux réalisés chez des patients au

cours d’un examen endoscopique.
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L1.1. Matériels et Méthodes

Sujets : 25 personnes saines des deux sexes dgées de 20 2 55 ans.

Source d'excitation : laser Krypton (< 415 nm).

Puissance d'excitation en sortie de fibre optique : 10 mW.

Temps d'acquisition : 0,1-0,2 s/spectre.

Les spectres d'autofluorescence ont été saisis sur la muqueuse de la face inférieure et de la
face supérieure de la langue, du plancher de la bouche, des joues, des 1évres, du palais et des
gencives. Pour chaque individu, les mesures ont été effectuées au contact du tissu examiné
et en trois points différents. La moyenne des trois spectres enregistrés représente le spectre
du tissu examiné chez un individu et la moyenne des 25 spectres individuels représente le

spectre du site tissulaire.

En ce qui concerne les patients examinés dans la discipline O.RL., les conditions de

l'expérimentation sont données ci-aprés :

Sujets : 3 patients ayant des carcinomes épidermoides du plancher de la bouche, 2 patients
ayant des carcinomes épidermoides de la face inférieure de la langue, 2 patients ayant des
carcinomes épidermoides de 'oro-pharynx et 2 patients ayant des carcinomes épidermoide
de l'eesophage.

Source d'excitation : lampe Xénon filtrée a 410 nm.

Puissance d'excitation : 1 mW.

Temps d'acquisition : 1 s/spectre.

Les mesures in vivo ont été réalisées au cours d'un examen endoscopique. Des biopsies ont
été prélevées sur les sites examinés. Un examen histopathologique standard a été réalisé sur

ces biopsies pour affirmer le diagnostic.
L1.2. Résultats et discussion
Les figures 63 a 69 représentent les spectres moyens des tissus sains de la cavité buccale.

Les spectres moyens du palais, de la face inférieure de la langue, du plancher de bouche, des

gencives et des lévres ont une allure identique. Ils possédent les mémes pics d'émission a
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520 et 598 nm. Néanmoins, l'intensité spectrale a 598 nm par rapport a l'intensité a 520 nm
varie 1égérement d'un tissu a l'autre. Le coefficient de corrélation entre le spectre moyen
d'un site donné et les spectres individuels par rapport a l'allure spectrale est de 0,9.
L'intensité d'autofluorescence a 520 nm chez le méme individu varie au sein d'un méme type
de tissu. Mais, du fait des variations interindividuelles (de 20 a 45% selon le site examiné),
la variation d'intensité a 520 nm entre les différents sites tissulaires a partir des spectres
moyens est statistiquement non significative. Les histogrammes des figures 70 et 71
représentent respectivement les variations d'intensité a 520 nm et les variations relatives

[I(598 nm)/I(520 nm)] pour les spectres ayant la méme allure spectrale.

Le spectre de la face supérieure de la langue est caractérisé par son allure spectrale. II
posséde deux pics supplémentaires aux alentours de 635 et 670 nm. Ces variations d'allure
et d'intensité spectrales sont probablement dues & une concentration différente de
fluorophores endogénes et a une absorption différente, tant de la lumiére excitatrice que de
la lumiére de fluorescence, par les couches superficielle de I'épithélium. La présence ou
l'absence de certains fluorophores endogénes dans les différents sites tissulaires peuvent étre
aussi a l'origine de ces variations. Les fluorophores endogénes possédent des spectres
d'émission larges ; la présence d'un fluorophore en forte concentration par rapport a d'autres
fluorophores peut masquer I'émission de ceux-ci. La flavine est a l'origine de I'émission de
fluorescence & 520 nm [Alfano 1989, Dhingra 1996]. Par ailleurs, les pics & 635 et 670 nm
peuvent étre attribuée aux porphyrines endogénes [Wang 1995, Dhingra 1996]. Le pic a
598 nm peut étre di 4 la réabsorption de 1’oxyhémoglobine [Alfano 1989, Bigio 1996].
Cependant, si ce pic est uniquement di a la réabsorption de l'oxyhémoglobine, un autre pic
autour de 555 nm doit apparaitre dans la structure spectrale du fait de la réabsorption a
540 nm. 11 est possible que les porphyrines endogénes ou un autre fluorophore non identifié

soient a l'origine de ce pic.
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Figure 63 : Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur la face inférieure de la

langue chez 25 individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 64 : Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur la face supérieure de la

langue chez 25 individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 65 : Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur le plancher de la bouche

chez 25 individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 66 :

Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur les joues chez 25

individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 67 : Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur le palais chez 25

individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 68 : Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur les gencives chez 25

individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 69 : Spectre moyen d'autofluorescence mesuré in vivo sur les lévres chez 25

individus sains (laser krypton <415 nm, 10 mW).
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Figure 70 : Intensité de fluorescence a 520 nm en fonction du type de tissu buccal.

L : Lévres ; FIL : Face inférieure de la langue ;PB : Plancher de bouche ; J : Joues ;

G : Gencives ; P : Palais.
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Figure 71 : Intensité relative [1(598 nm)/I(520 nm)] en fonction du type de tissu buccal.
L : Lévres ; FIL : Face inférieure de la langue ; PB : Plancher de bouche ; J : Joues ;

G : Gencives ; P : Palais.

Les spectres mesurés sur des tissus sains et des carcinomes de la voie aérodigestive
supérieure montrent une différence de I’intensité et de I’allure spectrale de fluorescence
entre ces tissus. Les figures 72 et 73 donnent respectivement des exemples des spectres
obtenus sur le plancher de la bouche et I'oro-pharynx. En effet, l'intensité de fluorescence
des tissus sains est plus importante que celles des carcinomes. Le ratio de fluorescence, par
rapport a la longueur d’onde d’émission maximale & 520 nm, entre les tissus sains et les
carcinomes a été calculé. Des ratios compris entre 2,71 et 12,54 avec une valeur moyenne
de 6,4813,26 (n=9), ont été obtenus pour ce type de Iésions. De plus un pic a 635 nm,
attribué aux porphyrines endogénes, a caractérisé certains carcinomes du plancher de la
bouche, de la face inférieure de la langue et de l'oro-pharynx. D'une fagon générale, un
élargissement dans la région rouge du spectre de l'autofluorescence des lésions tumorales a
été observé. La figure 74 illustre cet élargissement pour un carcinome de l'oro-pharynx
comparé au spectre d'un tissu sain environnant. Dans cette figure, on observe la présence
d'un spectre qui s'additionne au spectre d'autofluorescence du tissu sain. Ce spectre
d'autofluorescence additionnel est attribué aux différentes composantes des porphyrines
endogenes. Avec la méme longueur d'onde d'excitation, Panjehpour ez al. ont obtenus des

résultats similaires pour les carcinomes de I'eesophage [Panjehpour 1995].
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Figure 72 : Spectres d'autofluorescence in vivo d'un carcinome épidermoide de plancher

de bouche (TPB) et d'un tissu sain voisin (I3PB). Le ratio d'intensité de fluorescence a

520 nm R[T3/t]=5.
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Figure 73 : Spectres d'autofluorescence in vivo d'un carcinome épidermoide de l'oro-

pharynx (TO-Ph) et d'un tissu sain voisin (130-Ph). Le ratio d'intensité de fluorescence a

520 nm R[T5/t]=3,3.
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Figure 74 : Spectres d'autofluorescence in vivo d'un carcinome épidermoide de l'oro
pharynx et d'un tissu sain voisin (150-Ph). La normalisation a été faite par rapport a

l'intensité de fluorescence a 520 nm.

Afin d'étudier la possibilité de distinguer les carcinomes de la voie aérodigestive supérieure
des tissus sains en se basant sur l'autofluorescence des porphyrines endogénes, nous avons
calculé le ratio d'intensité de fluorescence [I(635 nm)/I(520 nm)] pour les spectres des deux
types de tissus. Pour les tissus sains, ce ratio variait entre 0,30 et 0,78 avec une valeur
moyenne de 0,4010,14 (n=9). Il variait entre 0,37 et 0,82 pour les carcinomes avec une
valeur moyenne de 0,6010,22 (n=9). La figure 75 montre la distribution de ce ratio pour
tous les cas étudiés. Sept carcinomes sur 9 pouvait étre distingués a partir de ce ratio, 1
carcinome sur 9 avait un ratio équivalent a celui du tissu sain et 1 carcinome sur 9 avait un
ratio inférieur a celui du tissu sain. Ces résultats montrent qu'un critére de distinction entre
tissu sain et tissu tumoral peut étre le ratio d'intensité de fluorescence a deux pics d'émission
communs (porphyrines/flavine). Cependant, l'association du ratio d'intensité de fluorescence
et du ratio porphyrines/flavine pourrait permettre une distinction optimale des tissus
tumoraux. Il convient de préciser que ces carcinomes correspondaient déja a des tumeurs

"massives" et non a des cancers a un stade précoce.
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Figure 75 : Ratios d'intensité de fluorescence [1(635 nm)/1(520 nm)] des carcinomes

épidermoides et des tissus sains en fonction des sites examinés.

L2. UROLOGIE : AUTOFLUORESCENCE DES TISSUS SAINS ET DES TISSUS
PATHOLOGIQUES DE LA VESSIE

L2.1. Matériels et Méthodes
Sujets : 3 patients ayant des lésions radiques (Iésions angiodysplasiques ou inflammatoires

post radiothérapie) de la vessie et 2 patients ayant des papillomes de la vessie.

Piéces opératoires : 5 piéces opératoires prélevées au cours d'une intervention chirurgicale

chez des patients ayant des carcinomes urothéliaux.
Source d'excitation : lampe Xénon filtrée 3 400 ou & 410 nm et laser Argon adapté a

364 nm.

Puissance d'excitation : 1 mW

Temps d'acquisition : 1 s/spectre (in vivo) et 2 s/spectre (ex vivo).

Les mesures in vivo ont été réalisées au cours d'un examen cystoscopique. Celles ex vivo

ont été réalisées dans les 30 minutes suivant I’exérése.
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1.2.2. Résultats et discussion

Les spectres d'autofluorescence de la vessie mesurés in vivo avec une excitation de 410 nm
montrent des intensités de fluorescence trés faibles pour les lésions inflammatoires et
angiodysplasiques. Parfois, la fluorescence de ces lésions est nulle. La figure 76A représente
les spectres d'autofluorescence d'une lésion radique angiodysplasique et d'un tissu sain
environnant. Le spectre d'autofluorescence du tissu sain est caractérisé par un pic majeur
autour de 520 nm. Un pic secondaire "bosse" peut étre observé autour de 600 nm. Par’
contre, le spectre de la 1ésion radique est caractérisé par deux "pics" a 515 et 600 nm. La
différence de l'allure spectrale est illustrée sur la figure 76B. Les spectres dans cette figure
sont normés a 1 par rapport a la longueur d'onde de 515-520 nm. La différence de Iallure
spectrale peut étre attribuée a une différence d’absorption de la lumiére de fluorescence par
I’oxyhémoglobine. En effet, 1a "vallée" formée entre les pics de 515 et 600 nm correspond a
un pic d'absorption de l'oxyhémoglobine. Par spectroscopie de la réflectance diffuse, Bigio
et al. ont montré que la présence d'une "vallée" & 580 nm dans les spectres de la muqueuse
tumorale du col de l'utérus est due a l'absorption de 'némoglobine [Bigio 1995]. Cependant,
le pic de 600 nm ne peut pas étre entiérement attribué a l'absorption de 1'oxyhémoglobine
car l'influence du pic d'absorption a 580 nm sur le spectre d'autofluorescence est beaucoup
plus importante que celle du pic d'absorption a 540 nm. Pourtant, les deux pics d'absorption
qui coincident avec le spectre d'autofluorescence sont d'amplitudes (absorbances) identiques
et de largeur a mi-hauteur peu différentes (32 nm a 540 nm et 22 nm 4 580 nm). Comme
dans le cas des carcinomes de la voie aérodigestive supérieure, nous supposons que les

porphyrines endogénes ou d'autres fluorophores non identifiés sont a l'origine de ce pic.

La figure 77 montre les spectres d'autofluorescence d'un papillome et d'un tissu sain voisin.
Le spectre du papillome est caractérisé par un pic majeur vers 520 nm et un pic secondaire
autour de 598 nm. Son allure spectrale est donc similaire a celle de la muqueuse saine de la

vessie.

La figure 78 représente les spectres d'autofluorescence d'une Iésion radique
angiodysplasique, d'un tissu sain et d'un tissu situé dans la zone de jonction. Nous pouvons
remarquer que lintensité de fluorescence décroit graduellement du tissu sain vers la zone

anormale.
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Figure 76A : Spectres d'autofluorescence mesurés in vivo sur une lésion Radique (LRAD)

angiodysplasique de la vessie et sur une muqueuse saine voisine (13). Le ratio d'intensité

de fluorescence a 520 nm R[TS/LRAD]=22.5 (410 nm, 1 mW).
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Figure 76B : Spectres d'autofluorescence mesurés in vivo sur une lésion Radique
angiodysplasique de la vessie et d'une muqueuse saine voisine (410 nm, 1 mW).

Les spectres sont normés a 1 par rapport a la longueur d'onde de 515-520 nm.
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Figure 77 : Spectres d'autofluorescence mesurés in vivo sur un papillome de la vessie et

sur une muqueuse saine voisine (410 nm, 1 mWw).
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Figure 78 : Spectres d'autofluorescence d'une lésion angiodysplasique, d'une muqueuse

saine voisine et de la zone frontiére intermédiaire.

211



Troisiéme Partie - Chapitre I : Application clinique de la spectroscopie de fluorescence en diagnostic

Le ratio d'intensité de ﬂuorescgnce entre tissu sain et tissu pathologique par rapport a la
fluorescence des flavines R=I(520 nm)rissy sain/I(520 nM)rissu pathologique €tait compris entre 5,00
et 22,50 avec une valeur moyenne de 11,20+6,70 (n = 5). La figure 79 montre la
distribution de ce ratio en fonction des cas étudiés. Pour les tissus pathologiques, le ratio
d'intensité de fluorescence relative porphyrines/flavines R=[1(635 nm)/I(520 nm)] variait
entre 0,32 et 0,76. Il prend une valeur supérieure & 5,00 pour les 3 lésions radiques. Sa
valeur moyenne pour les 5 cas étudiés était de 0,52+0,18. Par contre, une valeur minimale
de 0,27 et une valeur maximale de 0,38 ont été enregistrées pour les tissus sains. La valeur
moyenne du ratio était de 0,32+0,04 (n=5). La figure 80 donne la distribution de ce ratio en
fonction des cas étudiés. Ces résultats trés préliminaires montrent que les lésions radiques
peuvent étre distinguées en ce basant sur l'autofluorescence des porphyrines endogenes.

Cependant, ce critére ne permet pas de détecter les papillomes de la vessie.

En ce qui concerne les mesures réalisées ex vivo, a des excitations de 364 et de 400 nm, sur
des muqueuses saines et des carcinomes urothéliaux, les spectres d'autofluorescence ont
montré des structures similaires & celles obtenues in vivo. Cependant, pour la longueur
d'onde d'excitation de 364 nm un pic dii au NADH s'est superposé au spectre mesuré a
400 nm (Figure 81). Un pic secondaire ("bosse") est également apparu vers 410 nm. Il est
probablement di a la réabsorption de I'hémoglobine a 415 nm ou a la fluorescence de
l'elastine [Andersson-Engels 1992]. D'autre part, pour une méme puissance d'excitation de
1 mw, l'intensité globale de fluorescence mesurée a 364 nm était 1,7 fois supérieure a celle

mesurée a 400 nm.
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Figure 79 : Ratios d'intensité de fluorescence a 520 nm entre tissu sain (muqueuse) et tissu
pathologique de la vessie en fonction des sites examinés in vivo. 1 : lésion radique

inflammatoire ; 2 et 5 : lésions radiques angiodysplasiques ; 3 et 4 : papillomes.
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Figure 80 : Ratios d'intensité de fluorescence [1(635 nm)/I(520 nm)] des tissus sains
(muqueuses) et tissus pathologiques de la vessie en fonction des sites examinés in vivo.
1 : lésion radique inflammatoire ; 2 et 5 : lésions radiques angiodysplasiques ;

3 et 4 : papillomes.
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Figure 81 : Spectres d'autofluorescence mesurés ex vivo sur une muqueuse saine de la
vessie a 364 et 410 nm avec une puissance de 1 mW. Les spectres sont normalisés a 1 par

rapport a la longueur d'onde de 500-520 nm.

La figure 82A donne un exemple des spectres d'autofluorescence mesurés sur le carcinome
urothélial et la muqueuse saihe voisine. Pour les deux longueurs d'onde d'excitation, nous
avons observé des structures et des amplitudes différentes entfe les tissus examinés. Sur la
figure 82B, tous les spectres sont normés a 1 par rapport au pic de fluorescence des flavines
(500-520 nm). Sur cette figure, nous observons que le pic du NADH est particuliérement
atténué dans le spectre d'autofluorescence du carcinome mesuré a 364 nm.
L'autofluorescence émise dans la région spectrale comprise entre 380 et 430 nm est
fortement réabsorbée par 'oxyhémoglobine dont le pic d'absorption se situe a 413 nm. Cette
région d'absorption n'interfére pas avec le spectre d'autofluorescence mesuré a 400 nm ; les
caractéristiques de fluorescence dans la partie gauche (bleu-vert) du spectre n'ont pas été
modifiées. Concernant les longueurs d'onde supérieures a 500 nm, des modifications
spectrales "vallées" autour de 540 et 580 nm sont apparues sur les spectres du carcinome
pour les deux longueurs d'onde d'excitation. En plus de ces modifications, un élargissement

spectral centré & 600 nm a caractérisé les spectres du carcinome.
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Figure 824 : Spectres d'autofluorescence mesurés ex vivo sur un carcinome urothélial

et sur une muqueuse saine voisine a 364 et 400 nm avec une puissance de 1 mW.
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Figure 82B : Spectres d'autofluorescence mesurés ex vivo sur un carcinome urothélial et
sur une muqueuse saine voisine a 364 et 400 nm avec une puissance de 1 mW. Les spectres
sont normalisés a 1 par rapport aux longueurs d'onde de 500-520 nm et comparé au

spectre d'absorption de I'oxyhémoglobine.
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Afin de montrer les différences de lintensité et de l'allure spectrale entre les tissus sains et
les tissus pathologiques de la vessie, nous avons défini les critéres suivants pour les

longueurs d'onde d'excitation de 364 et 400 nm :

e Ratio d'intensité de fluorescence relative [porphyrines/flavines]
= R1=[1635 nm/I500 nm], Aex=364 nm
= R2=[1635 nm/1520 nm], Aex=400 nm
¢ Ratio d'intensité de fluorescence entre tissu sain et tissu pathologique par rapport a la
fluorescence des flavines et du NADH
= R3=1(500 nm)rissu sain/I(500 NM)iseu pathotogique » AEX=364 nm
= R4=1(450 nm)risu sain/I(450 NM)rigeu pathotogique, A€X=364 nm
= R5= I(520 DM Tisen sain/T(520 NN i pathologique » AEX=400 N
¢ Ratio d'intensité de fluorescence relative [NADH/flavines] ;

= R6=[1(450 nm)/I(500 nm)], Aex=364 nm

La figure 83 représente les ratios d'intensité de fluorescence tissu sain/tumeur a 500 nm
(R3) et a 450 nm (R4). Ces ratios variaient respectivement de 2,7 a 7,10 avec une valeur
moyenne de 4,49+1,81 (n=5) et de 2,96 a 13,28 avec valeur moyenne de 7,10+4,04 (n=5).
La valeur moyenne du ratio R4 est supérieure a celle du ratio R3. Ceci peut étre expliqué
par des taux d'absorption différents du pic du NADH par l'hémoglobine dans les

carcinomes.

La figure 84 représente une comparaison des ratios porphyrine/flavine (R1) et
NADH/flavine (R6) calculés sur les spectres des carcinomes et des tissus sains excités a
364 nm. Chacun des deux ratios permet de distinguer 3 carcinomes sur 5. Le ratio R1 prend
des valeurs allant de 0,25 a 0,45 (valeur moyenne = 0,3510,08) pour la muqueuse normale
et de 0,38 4 0,48 (valeur moyenne = 0,44+0,06) pour les carcinomes urothéliaux. Tandis
que le ratio R6 prend respectivement des valeurs allant de 0,73 a 1,19 (valeur moyenne =
0,9110,32) et de 0,59 a 0,88 (valeur moyenne = 0,7310,14) pour les muqueuse normales et
les carcinomes. Les résultats obtenus indiquent que la distinction des carcinomes des tissus
normaux en se basant sur ces ratios n'est pas adéquate. La distinction au moyen du ratio

d'intensité de fluorescence est plus pertinente sans €tre significative.
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Figure 83 : Ratios d'intensité de fluorescence a 450 et 500 nm entre les tissus sains

(muqueuse) et les carcinomes urothéliaux en fonction des cas examinés ex vivo.
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Figure 84 : Ratios d'intensité de fluorescence [1(450 nm)/I(500 nm)] et
[1(635 nm)/I(500 nm)] des tissus sains (muqueuse) de la vessie et des carcinomes

urothéliaux en fonction des cas examineés.

Concernant la longueur d'onde d'excitation de 400 nm, le ratio d'intensité de fluorescence
entre tissu sain et carcinome par rapport au pic des flavines (R5) était compris entre 2,79 et
9,74 avec une valeur moyenne de 6,27+4,92 (n=5). La distribution de ce ratio en fonction

des cas étudiés est donnée par la figure 85. Le ratio porphyrines/flavine (R2) des tissus sains

et des carcinomes permet une meilleure différenciation de ces tissus. Ce ratio variait
respectivement entre 0,27 et 0,42 (valeur moyenne = 0,37+0,06) et entre 0,45 et 0,66

(valeur moyenne = 0,55+0,08) pour les tissus sains et les carcinomes (Figure 86).
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Du fait des modifications spectrales de l'autofluorescence causées par la réabsorption de
l'oxyhémoglobine pour une excitation de 364 nm, les longueurs d'onde d'excitation de 400
et 410 nm semblent étre mieux adaptées a la photodétection des lésions vésicales par
autofluorescence. Avec ces longueurs d'onde, les caractéristiques de fluorescence sont peu
modifiées par la réabsorption de l'oxyhémoglobine. De plus, les porphyrines endogénes sont

plus excitées a ces longueurs d'onde.
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Figure 85 : Ratios d'intensité de fluorescence a 520 nm entre les tissus sains (muqueuse)

de la vessie et les carcinomes urothéliaux en fonction des cas examinés.
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Figure 86 : Ratios d'intensité de fluorescence [1(635 nm)/I(520 nm)] des tissus sains

(muqueuse) de la vessie et des carcinomes urothéliaux en fonction des cas examinés.
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13. PNEUMOLOGIE : AUTOFLUORESCENCE DES TISSUS SAINS ET DES LESIONS
TUMORALES DES BRONCHES EXVIVO

13.1. Matériels et Méthodes

Piéces opératoires : 5 piéces opératoires prélevées au cours d'une intervention chirurgicale

chez des patients ayant des carcinomes épidermoides bronchiques. Ces piéces concernent
deux lobes inférieurs gauches (LIG), un lobe inférieur droit (LID) et deux lobes supérieurs
droits (LSD).

Source d'excitation : lampe Xénon filtrée a 410 nm.

Puissance d'excitation : 0,5 mW.

Temps d'acquisition : 2 s/spectre.

Les mesures ex vivo ont été réalisées, dans les 30 minutes suivant ’exérése, au contact du

tissu. Un examen histopathologique standard a été réalisé sur les sites examinés.

L3.2. Résultats et discussion

Les figures 87 (A et B) et 88 (A et B) donnent des exemples des spectres
d'autofluorescence des carcinomes épidermoides et des tissus bronchiques sains mesurés ex
vivo. Des ratios de fluorescence [Ts/T], mesurés & 520 nm, de 3,6 4 13 ont été enregistrés.
La valeur moyenne des ratios est de 7,9314,23 (n=5). La variation du ratio de fluorescence
refléte I'hétérogénéité interindividuelle des cas étudi€s, car chaque spectre représente un cas
indépendant. En plus de la moindre intensité de fluorescence mesurée sur les carcinomes, les
spectres d'autofluorescence ont une allure différente ; ils sont plus larges. En effet, une
émission dans le rouge vers les longueurs d’onde d’émission des porphyrines endogénes est
observée dans les spectres. Pour mieux illustrer cette différence d’allure, nous avons normé
les spectres a 1, par rapport a l'intensité maximale de fluorescence a 520 nm. Les figures
87B et 88B montrent cette différence. Les autres cas étudiés sont caractérisés par les

mémes structures spectrales.
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Figure 87A : Spectres d'autofluorescence d'un carcinome épidermoide bronchique (LID) et

d’un tissu sain voisin. Le ratio d'intensité de fluorescence a 520 nm R[T5/t]=3,6.
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Figure 87B : Spectres d'autofluorescence d'un carcinome épidermoide bronchique (LID) et

d’un tissu sain voisin. Les spectres sont normalisés a 1 par rapport au pic de fluorescence

a 520 nm.

220



Troisiéme Partie - Chapitre I : Application clinique de la spectroscopie de fluorescence en diagnostic

80 — : : ;

"1" Tissu bronchique sain LIG

~
o
T
:

"2" Carcinome bronchique LIG

[¢)]
o
T

1

40t .

30 ]

201 .

Intensité de Fluorescence [U.N.]

—_
o
T
[ 3>}
1

-
-r -
- B

0 I 1
300 400 500 600 700 800
Longueur d onde [nm]

Figure 88A : Spectres d'autofluorescence d'un carcinome épidermoide bronchique (LIG) et

du tissu sain voisin. Le ratio d'intensité de fluorescence a 520 nm R[Ts/t]=13.
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Figure 88B : Spectres d'autofluorescence d'un carcinome épidermoide bronchique (LIG) et

du tissu sain voisin. Les spectres sont normalisés a 1, par rapport a 'intensité a 520 nm.
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Pour mettre en évidence la différence de l'allure spectrale entre les tissus bronchiques sains
et les carcinomes épidermoides let afin de choisir un critére spectral de distinction entre ces
tissus, nous avons rapporté l'intensité de fluorescence a 635 nm a l'intensité de fluorescence
a 520 nm. Ce ratio a été calculé pour les tissus bronchiques sains et les carcinomes. La
figure 89 montre la distribution du ratio en fonction des cas étudiés. Pour les tissus sains la
valeur du ratio R=[I(635 nm)/I(520 nm)] était comprise entre 0,35 et 0,56 avec une valeur
moyenne de 0,41+0,09 (n=5). Concernant les carcinomes bronchiques le ratio variait entre
0,39 et 1,10 avec une valeur moyenne de 0,68+0,31. Avec ce ratio, les carcinomes des cing
cas étudiés ont été distingués mais il n'y a pas de différence statistique significative.
Cependant, comme pour les cas appartenant aux disciplines de 'O.R.L. et I'Urologie,
analysés dans ce travail, la distinction uniquement par rapporf a l'autofluorescence des
porphyrines endogénes n'est pas suffisante. Comme on peut le constater pour le quatriéme

cas, le ratio du carcinome prend une valeur quasi équivalente a celle du tissu sain.

Pour une longueur d'onde d'excitation de 405 nm, Hung ef al. n'ont observé aucune
différence d'allure spectrale entre les carcinomes bronchiques et les tissus sain [Hung 1991].
Par contre, les résultats obtenus par Tang ef al. sont en accord avec nos résultats [Tang
1989]. Le stade des lésions, les différents protocoles de mesures, la variabilité
interindividuelle et la sensibilité des systémes de détection peuvent étre a l'origine de la

variabilité des résultats obtenus.
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Figure 89 : Ratios d'intensité de Sfluorescence [1(635 nm)/I(520 nm)] des tissus

bronchiques sains et des carcinomes épidermoides en fonction des cas examinés.
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I4. ANALYSE GLOBALE DES RESULTATS

La spectroscopie de fluorescence nous a permis de caractériser les tissus de la cavité
buccale sur une population de 25 individus. Le coefficient de corrélation de 0,9 obtenu dans
cette expérimentation refléte la reproductibilité des mesures. La détection des états
pathologiques tissulaires a été également démontrée. Les résultats obtenus a partir des
mesures réalisées sur les carcinomes épidermoides des voies aérodigestives supérieures, les
carcinomes bronchiques et les carcinomes urothéliaux indiquent la possibilité de différencier
ces lésions des tissus normaux en se basant sur leurs spectres d’autofluorescence. En
revanche, les spectres d’autofluorescence des lésions inflammatoires et angiodysplasiques de
la vessie montrent que la détection des lésions cancéreuses, par cette technique, parait
insuffisante. Ces lésions absorbent fortement la lumiére d'excitation ainsi que la lumiére de
fluorescence. La faible autofluorescence de ces 1ésions est essentiellement liée a 1'absorption

de I'hémoglobine.

L'excitation des carcinomes urothéliaux dans l'ultraviolet (364 nm) n'a pas abouti & une
distinction optimale de ces lésions par rapport a la longueur d'onde d'excitation de 410 nm.
Les spectres d'autofluoresence des carcinomes mesurés a 364 nm ont été modulés par le
spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine. L'autofluorescence émise dans la région spectrale
comprise entre 380 et 430nm a été réabsorbée. La modulation des spectres
d'autofluorescence mesurés a 410 nm par le spectre d'absorption de I'oxyhémoglobine était
moins importante. Cependant, des modifications spectrales mineures autour de 540 et

580 nm ont été observées.

La photodétection par autofluorescence montre bien une différence entre les tissus normaux
et les tissus pathologiques, ce que confirme l'oeil de l'opérateur et 'anatomie pathologique.
La différenciation des lésions tumorales uniquement par rapport a l'autofluorescence des
porphyrines endogénes parait non adéquate. Le ratio d'autofluorescence entre tissu sain et
tissu tumoral par rapport a un pic de fluorescence commun demeure le critére le plus
significatif. Il faut également préciser que les tumeurs étudiées étaient des 1ésions "massives"

et non des cancers précoces ou des états précancéreux.
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D'autres expérimentations in vivo concernant l'cesophage Barrett sont actuellement en cours
d'évaluation. Une étude sur 23 patients a été réalisée avec des longueurs d'onde d'excitation
de 330 et 350 nm. Les résultats de cette expérimentation devront nous permettre de définir
les critéres adéquats de distinction. L'élaboration d'un algorithme de distinction sera basée

Sur ces criteres.

En fait, le probléme fondamental reste entier : Existe-t-il une réelle différence biochimique

entre cellules saines et cellules tumorales ou entre tissus sains et tissus tumoraux ?

A priori les mesures d'autofluorescence ne montrent qu'une modeste modification
structurale pouvant correspondre au domaine des porphyrines endogénes. Enfin la
diminution globale de l'autofluorescence est le phénoméne principal et ce phénoméne ne
s'explique pas seulement par l'absorption due a I'némoglobine, ce d'autant que certaines

mesures sont réalisées ex vivo sur pi€ces opératoires exsangues.

Pour ces raisons, une expérimentation sur l'évolution des spectres d'autofluorescence sur
des tumeurs expérimentales chimioinduites devraient apporter des informations sur
linfluence de la transformation de la peau saine en lésion papillomateuse, puis sur

l'apparition de dysplasies et enfin d'un vrai carcinome infiltrant.
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II. ETUDE EXPERIMENTALE DE L'INFLUENCE DES PARAMETRES OPTIQUES
DES TISSUS SUR LE SIGNAL DE FLUORESCENCE

Le spectre de fluorescence d'un fluorophore isolé differe de celui mesuré dans un milieu
tissulaire, car la distribution de la lumiére d'excitation et de la lumiére de fluorescence est
affectée par les paramétres optiques du milieu. Il différe aussi au sein d'un méme tissu. La
concentration de 'némoglobine dans les tissus est généralement plus importante que celle
des fluorophores endogénes. Elle est estimée entre 1 et 10 ug/g [Okunaka 1987]. Par
conséquent, les longueurs d'onde d'excitation dans le bleu, correspondant au maximum
d'absorption de I'némoglobine, seront plus absorbées par ce dernier que par les fluorophores
endogénes. L'absorption de la lumiére d'excitation par I'hémoglobine devient plus
importante lorsque le tissu exploré est fortement vascularisé. Ceci peut €tre l'un des facteurs

aboutissant a la diminution de l'intensité de fluorescence dans les 1ésions tumorales.

Afin de mettre en évidence l'influence des paramétres optiques des tissus sur le signal de
fluorescence nous avons réalisé une expérimentation sur fantOmes simulant

l'autofluorescence, I'absorption et la diffusion des tissus.
IL1.1. Matériels et méthodes

Les fantdmes ont été congus de fagon & simuler l'évolution de l'autofluorescence dans des
milieux présentant des propriétés optiques diverses. Pour reproduire l'autofluorescence
tissulaire a une excitation de 410 nm, nous avons choisi la flavine mononucléotide « FMN
riboflavin-5’-phosphate », (F-8399, SIGMA, USA). L'absorption des tissus a été simulée
par le rouge de méthyle (SIGMA, USA). Ce colorant posséde une bande d'absorption
centrée autour de 432 nm a pH de 6,2 (Figure 90). Du fait que sa bande d'absorption est
assez large, le rouge de Méthyle peut a la fois simuler l'absorption due a l'oxyhémoglobine
et & la mélanine. Son spectre d'absorption a été mesuré par un spectrométre Lamda Bio
(U.V./Visible, Perkin Elmer). Le coefficient d'extinction molaire du rouge de Méthyle
calculé & 410 nm s'éléve a 2.10* M'em™. L'utilisation d'intralipides 20% (Kabi Phramacia,
France) a été nécessaire pour reproduire la diffusion des tissus. En effet, les solutions

d'intralipides sont composées du glycérol, de la lécithine, de I'huile de soja et de l'eau.
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Le glycérol est dissout en molécules individuelles dans I'eau et ne diffuse pas la lumiere. Le
phénoméne de diffusion provient donc des huiles de soja encapsulées dans une membrane a
couche unique de lécithine d'épaisseur approximative de 2,5-5 nm [Abdul-Nour 1994,
Royston 1996].
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Figure 90 : Spectre d'absorption du rouge de méthyle comparé au spectre d'absorption de
I’oxyhémoglobine.

A base de ces trois composantes nous avons réalisé 5 types de fantdmes dans lesquels la
concentration de flavine reste constante (Tableau 9). Pour étudier la dépendance de
l'intensité de fluorescence des coefficients optiques des tissus, nous avons alternativement
varié les concentrations d'intralipides et de rouge de Méthyle. Les dilutions ont été faites

dans du PBS et mises dans des cuves en plastique.

Tableau 9 : Composition des fantomes utilisés pour simuler [1’autofluorescence,

’absorption et la diffusion de la lumiére dans les tissus.

Type de Flavine [ug/ml] Intralipides 2ug/ml] Rouge de méthyle [ug/ml]
fantome
1 5 0 10, 20, 30, 40 et 50
2 5 20, 40, 60, 80 et 100 0
3 5 20, 40, 60, 80 et 100 10
4 5 20, 40, 60, 80 et 100 50
5 5 60 10, 20, 30, 40 et 50
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Les mesures des spectres de fluorescence ont été réalisées a l'aide de notre systeme

expérimental dans les conditions suivantes :

Source d'excitation : lampe Xénon filtrée a 410 nm.

Puissance d'excitation en sortie de fibre optique : 0,7 mW.

Temps d'acquisition : 1 s/spectre.

Normalisation : les spectres de fluorescence ont été normalisés par rapport a la puissance de

la lumiére d'excitation rétrodiffusée.

Le capteur a été placé au contact de la surface des solutions. Le spectre final de chaque
solution constitue le spectre moyen de 4 mesures. Des mesures de référence ont été
réalisées sur :

x des cuves contenant uniquement du PBS ;

* des cuves contenant 5 pg/ml de la flavine diluée dans du PBS ;

* des cuves contenant 50 pg/ml d'intralipides dilués dans du PBS ;

* des cuves contenant 20 pug/ml de rouge de Méthyle dilué du PBS.

II.1.2. Résultats et discussion

Les mesures des spectres de fluorescence sur les solutions de références n'ont révélé aucune
fluorescence observable des cuves en plastique, contenant uniquement du PBS ou du rouge
de Méthyle diiué dans du PBS. L'intensité de fluorescence de la solution 5 pg/ml de flavine,
a 540 nm a été désignée comme ’intensité de référence Ip. Les Intralipides émettaient une
fluorescence similaire a celle de la flavine mais avec une structure spectrale plus large
(Figure 91). Grace a cette différence de largeur, nous avons pu séparer la fluorescence des
Intralipides de celle de la flavine pour les fantdmes de types 2, 3, 4 et 5. Pour cela, nous
avons utilisée une méthode des moindres carrés linéaire non négative (non negative least
squares). Le spectre de fluorescence globale (Sy) d'une solution contenant intralipides et

flavine peut étre donné par une combinaison linéaire, telle que :

Sg=a . Slntralipides +b. SFlavine
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ou a et b sont des coefficients de proportionnalité liés a la concentration. Pour chaque type
de fantdme, la fluorescence des intralipides a été séparée. Seule la fluorescence de la flavine

a été prise en compte dans 1’analyse.
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Figure 91 : Spectres de fluorescence d’intralipides (1) et de flavine (2) décomposés a
partir du spectre global (3).

I1.1.2.1. Dépendance du coefficient d'absorption.

Dans ce cas nous avons utilisé le premier type de fantomes (Flavine + Rouge du Méthyle).
La figure 92 montre que l'intensité de fluorescence, rapportée a 'intensité de fluorescence
du fluorophore isolé, décroit d’une fagon linéaire en fonction de la concentration du rouge
méthyle. Ainsi, en comparaison avec un milieu tissulaire, le signal de fluorescence est

maximal pour des faibles valeurs de Z,.
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Figure 92 : Evolution de l'intensité de fluorescence en fonction de la concentration du

rouge de méthyle.

11.1.2.2. Dépendance du coefficient de diffusion

Le deuxiéme fype de fantomes simule uniquement la diffusion tissulaire. La concentration
d’intralipides varie entre 20 et 100 ug/ml. Le ratio d’intensité de fluorescence I/I, prend des
valeurs maximales pour les concentrations comprises entre 20 et 60 pg/ml, au-deld de ces
concentrations, l'intensité de fluorescence diminue progressivement (Figure 93). Ceci
indique qu'a partir d'une certaine valeur du coefficient de diffusion X, le signal de
fluorescence n'est plus guidé par le capteur, car la densité photonique au niveau du capteur
est plus faible. Pour de grandes valeurs de Z,, la fluorescence est diffusée dans toutes les

directions ; la géométrie du capteur (son cone d'acceptance) capte une moindre proportion

de la fluorescence émise.
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Figure 93 : Evolution de !’intensité de fluorescence en fonction de la concentration des

intralipides.
I1.1.2.3. Dépendance de I’absorption et de la diffusion réunies

Quand le rapport diffusion/absorption est élevé, pour une faible absorption, I’intensité de
fluorescence est maximale. La figure 94 montre !l'influence du coefficient de diffusion sur
l'intensité de fluorescence en fixant la concentration du rouge de méthyle a 10 pg/ml puis a
50 ug/ml. L'intensité de fluorescence, dans les deux cas, croit quand le rapport XJ/Z,

augmente. Elle atteint un plateau quand 1’absorption est forte (50 pg/ml).

Comme le montre la figure 95, aucun changement de I’allure spectrale n’est observé. Ceci
peut étre di au fait que I’intersection entre le spectre d’absorption du rouge de méthyle et le

spectre de fluorescence de la flavine est faible.

Les résultats obtenus dans cette expérimentation indiquent que la variabilité de l'intensité de
.ﬂuorescence entre les tissus sains et les tissus pathologique est fortement tributaire de la
variabilité d'absorption de la lumiére d'excitation par 'hémoglobine. Les faibles intensités de
fluorescence observées dans les 1ésions inflammatoires et angiodysplasiques de la vessie
donnent un exemple concret de l'importance de l'absorption par 'némoglobine du la lumiére

d'excitation et du signal de fluorescence.
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Figure 94 : Evolution de 1'intensité de fluorescence en fonction de la concentration des

Intralipides et du rouge de méthyle (RM).
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Figure 95 : Influence de la réabsorption du rouge de méthyle sur ’allure du spectre de

Sfluorescence. 1: spectre d'absorption du rouge de méthyle, 2 et 3: spectres de fluorescence

de flavin pure (5 ug/ml) et de flavine (5 ug/ml) associée a 50 ug/ml du rouge de méthyle.
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IIl. PHARMACOCINETIQUE DES PHOTOSENSIBILISANTS EMPLOYES EN
THERAPIE PHOTODYNAMIQUE

La spectroscopie de fluorescence étant une technique semi-quantitative, elle permet de
suivre I'évolution de la répartition du photosensibilisant dans l'organisme en temps réel et in
vivo. Le ratio de l'intensité de fluorescence induite dans la tumeur par rapport a l'intensité de
fluorescence induite dans le tissu sain environnant, en fonction du temps aprés injection, est
le paramétre qui permet d'optimiser [lintervalle de temps entre linjection du
photosensibilisant et le traitement photodynamique. Ce paramétre étant représentatif de la
concentration intratumorale du photosensibilisant, il détermine a quel moment la quantité de
photosensibilisant dans la tumeur est plus importante que dans les tissus sains. L'intervalle
de temps correspondant au ratio maximal est l'un des paramétres qui participe a
l'optimisation de I'efficacité de la thérapie photodynamique. Il mesure également le moment
ou la quantité de photosensibilisant dans la tumeur est la plus élevée (indépendamment de ce

qui se passe dans les tissus sains).

La photodétection des lésions tumorales par fluorescence induite découle de la méme
méthode. En effet, elle doit étre effectuée au moment ou la sélectivité du photosensibilisant

(le ratio de concentration tumeur/tissu sain) est maximale.

Dans ce chapitre, nous analysons la pharmacocinétique de la mTHPC et de 'HpD sur souris
"hairless" porteuses de papillomes induits par voie chimique et sur souris nudes porteuses
de tumeurs HT29.

IIL1. CINETIQUES DE L'HPD ET DE LA MTHPC SUR SOURIS "HAIRLESS'" PORTEUSES
DE PAPILLOMES CUTANES INDUITS PAR VOIE CHIMIQUE.

II1.1.1. Matériels et Méthodes

Modgele animal : souris hairless femelles (SKH-1) porteuses de tumeurs cutanées induite par
voie chimique (Laboratoire d'Hématologie, Physiologie et Biologie Cellulaire, Nancy)
[Bossu 1997].
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Photosensibilisants : 'Hématoporphyrine dérivée (HpD) est diluée a partir de solutions & 5

mg/ml (Laboratoire d'Hématologie, Physiologie et biologie Cellulaire, Nancy). Ses pics
d'excitation et d'émission maximaux sont respectivement situés a 400 et 630 nm. La Méta-
tétra (m-hydroxyphényl) chlorine (mTHPC) obtenue par Scotia Pharmaceuticals (Guildford,
UK) sous forme de poudre est diluée dans un mélange de polyéthyléne glycol et d'éthanol et
conservée dans des aliquots a 3,5 mg/ml. Les pics d'excitation et d'émission maximaux de la

mTHPC sont respectivement situés a 420 et 652 nm.

Les souris sont injectées de 5 mg/kg d'HpD par voie intrapéritonéale. L'é¢tude de la
fluorescence est réalisée sur des tissus sains (peau) et tumoraux (papillomes) avant injection
de I'HpD et 4h, 8h, 24h, 48h, 72h et 96h apreés l'injection. Le méme protocole est suivi pour
I'étude des cinétiques de la mTHPC mais a une dose de 0,3 mg/kg.

Source d'excitation : lampe Xénon filtrée a 410 nm.

Puissance d'excitation : 1 mW.

Temps d'acquisition : 0,5 s/spectre.

Normalisation : les spectres de fluorescence induite sont normalisés par rapport aux spectres
d'autofluorescence mesurés avant l'injection du photosensibilisant en se référant au pic
d'émission a 520 nm située en dehors de la région spectrale d'émission du photosensibilisant.
Les spectres d’autofluorescence étant normalisés par rapport ila puissance d’excitation
rétrodiffusée, I'échelle des spectres de la fluorescence induite est identique a celle des

spectres de l'autofluorescence.

D'autre part, afin d'expérimenter la longueur d'onde d'excitation de 364 nm a des fins
diagnostiques, les spectres d'autofluorescence des tissus sains et des papillomes ont été

mesures.

II1.1.2. Résultats et discussion

Apres normalisation des spectres de fluorescence, nous avons étudié l'évolution de la
concentration de I'HpD et de la mTHPC en fonction du temps aprés injection. Les ratios
d'intensité de fluorescence entre tumeurs et tissus sains a la longueur d'onde d'émission

maximale de I'HpD [Is30 mm(tumeuryT630 nm(Tissu nomaty] €t de 1a mTHPC [Ygs2 nmcumeuryT652 nm(Tissu noma)
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ont été calculés (Tableaux 10 et 11). Les résultats sont donnés sous forme de moyenne de 9

points de mesure + l'écart type (3 points de mesure/site tissulaire/souris).

Tableau 10 : Ratios d'intensité de fluorescence a 630 nm [tumeur/peau saine] a différents

temps apreés injection intrapéritonéale (i.p.) de 5 mg/kg d'HpD chez des souris "hairless”

Temps aprés | 4 | 8 24 48

injection v

[Heures] |
“RatiotBcart- | 2,23+1,73 | 2,0540,54 | 3,65£1,45 | 61742,75 | 4791408 | 3,84£1,77

Tableau 11 : Ratios d'intensité de fluorescence a 652 nm [tumeur/peau saine] a différents
temps aprés injection intrapéritonéale (i.p.) de 0,3 mg/kg de mTHPC chez des souris

"hairless" porteuses de papillomes chimioinduits.

- Temps aprés | 4 8 24 43 72 96
injection 5

[Heures]

RatiotEcart- | 173409 & 3.67+0.00 | 3.53+0.98 | 441423 | 51+1,65 | 4,0340.71 |

Les histogrammes des figures 96 et 97 montrent respectivement I'évolution de la sélectivité
tumorale de 'HpD et de la mTHPC en fonction du temps aprés injection. Quatre heures
aprés l'injection, I'HpD présente un premier optimum de sélectivité tumorale de 2,2. Huit
heures aprés linjection, cette sélectivité diminue légérement jusqu'un minimum de
2,05+0,54. Ensuite, elle augmente progressivement pour atteindre un maximum de 6,17+
2,75 (n=9) 48 heures aprés l'injection. Par contre, la mTHPC atteint son premier optimum
de sélectivité 8 heures apres l'injection (3,6710,09). Sa sélectivité maximale de 5,1+1,65

(n=9) est atteinte 72 heures aprés l'injection.

On notera des écarts types importants, mal explicables sur ces modeéles expérimentaux de

papillomes chimioinduits. On peut néanmoins discerner I'évolution approximative du ratio.
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Figure 96 : Ratio d'intensité de fluorescence a 630 nm tumeur/peau saine apreés injection

intrapéritonéale de 5 mg/kg d'HpD.
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Figure 97 : Ratio d'intensité de fluorescence a 652 nm tumeur/peau saine aprés injection

intrapéritonéale de 0,3 mg/kg de mTHPC.

Les résultats obtenus dans cette expérimentation indiquent que I'HpD produit un ratio de
sélectivité légerement supérieur a celui de la mTHPC (contrairement a ce qui est rapporté
dans la littérature pour les essais sur 'homme). De plus, ce ratio est atteint aprés un
intervalle de temps plus court (48 heures). Le ratio de sélectivité de I'HpD était 1,5 fois
supérieur a celui obtenu par Mukhtar pour des souris SENCAR porteuse de tumeurs de la

peau induites par voie chimique [Bossu 1997]. Concernant la mTHPC, nous avons obtenu
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un ratio similaire & celui reporté par Glanzmann et al. avec un décalage de 24 heures
[Glanzmann 1995]. Pour des cércinomes induits chimiquement sur la muqueuse des joues
d'hamsters, le ratio mesuré directement aprés l'injection intraveineuse de 0,15 mg/kg de la
mTHPC était de 3,6. Sur notre modéle animal, nous avons mesuré un ratio de 3,5, 24
heures apreés l'injection intrapéritonéale. Les différents modes d'administration de la mTHPC

peuvent étre a l'origine du décalage observé.

Les figures 98 et 99 représentent respectivement les spectres de fluorescence (moyenne de 9
mesures) mesurés sur la tumeur et la peau saine. Ces spectres correspondent au meilleur
intervalle de temps aprés injection de 'HpD. Les spectres mesurés sur la tumeur et la peau
saine des souris injectées par de la mTHPC sont respectivement donnés sur les figures 100
et 101. L'intensité de fluorescence de la mTHPC (0,3 mg/kg) parait 8 fois supérieure a celle
de I'HpD (5 mg/kg). Ainsi, pour une dose équivalente, le rendement quantique de
fluorescence de la mTHPC peut étre 139 fois supérieur a celui de 'HpD. Nous savons
cependant que toutes les espéces chimiques de I'HpD ne fluorescent pas de fagon
équivalente ; la fluorescence étant principalement due aux monomeéres, le chiffre (139) n'est
donné qu'a titre indicatif. Le photoblanchiment des photosensibilisants peut étre négligée
dans cette expérience car I'énergie lumineuse utilisée pour l'excitation ne dépasse pas
0,5 mJ.

D'autre part, les spectres d'autofluorescence mesurés alternativement a 364 et 410 nm,
avant l'injection des photosensibilisants montrent la possibilité¢ de différencier ce type de
lésions tumorales des tissus sains voisins (Figure 102). En effet, les spectres des lésions
tumorales sont caractérisés par deux pics a 635 et 670 nm dus aux porphyrines endogénes.
Ces pics sont plus intenses quand les tumeurs sont excitées a 410 nm. Les mémes pics ont
été observés dans la majorité des spectres des carcinomes des voies aérodigestives
supérieures chez 'homme. Il parait que I'accumulation des porphyrines endogénes dans les
lésions tumorales est en majorité liée a la transformation des cellules saines en cellules
cancéreuses [Ganesan 1996]. Avec une excitation de 364 nm, le ratio peau saine/tumeur par
rapport au pic du NADH (450 nm) était de 1,5 (Figure 103). Aucun changement de
structure spectrale, par rapport a ce pic, entre la tumeur et la peau saine n'a été observé.
Ainsi, la longueur d'onde d'excitation de 364 nm ne permet pas une distinction optimale de

ce type de Iésions.
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Figure 98 : Spectres de fluorescence obtenus sur la tumeur (T) des souris hairless avant

l'injection et 48h aprés l'injection de 5 mg/kg d'HpD.
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Figure 99 : Spectres de fluorescence obtenus sur un tissu sain (13) des souris hairless

avant l'injection et 48h apreés l'injection de 5 mg/kg d'HpD.
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Figure 100 : Spectres de fluorescence obtenus sur la tumeur (T) des souris

hairless avant l'injection et 72h aprés l'injection de 0.3 mg/kg de mTHPC.
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Figure 101 : Spectres de fluorescence obtenus sur les tissus sains (13) des souris hairless

avant l'injection et 72h apreés l'injection de 0,3 mg/kg de mTHPC.
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Figure 102 : Spectres d’autofluorescence mesurés sur la tumeur et la peau saine des souris

hairless excitées a 364 et 410 nm. Les spectres sont normalisés a 1 par rapport au pic de

Sflavine (500 et 520 nm).
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Figure 103 : Spectres d’autofluorescence mesurés sur la tumeur et la peau saine des souris
hairless excitées a 364 nm avec une puissance de 1 mW. Normalisation par rapport a la

lumiére d'excitation rétrodiffusée.

239



Troisiéme Partie - Chapitre III : Pharmacocinétique des photosensibilisants employés en thérapie
photodynamique

IIL.2. CINETIQUES DE LA MTHPC SUR SOURIS NUDES PORTEUSES DE TUMEURS HT29

II1.2.1. Matériels et Méthodes

Modele animal : souris athymiques femelles (swiss nude) porteuses de tumeurs HT29

induites par injection de cellules tumorales HT29 viables. Les souris sont traitées quand le
diamétre de la tumeur atteint 8 & 10 mm en moyenne.

Source d'excitation : lampe Xénon filtrée a 410 nm.

Photosensibilisants : la Méta-tétra (m-hydroxyphényl) chlorine (mTHPC) obtenue par

Scotia Pharmaceuticals (UK) sous forme de poudre est diluée dans un mélange de
polyéthyléne glycol et d'éthanol et conservée dans des aliquotes a 3,5 mg/ml.

Puissance d'excitation : 1 mW.

Temps d'acquisition : 0,5 s/spectre.

Normalisation: les spectres de fluorescence induite ont été normalisés par rapport aux
spectres d'autofluorescence mesurés avant l'injection du photosensibilisant en se référant au
pic de flavine & 520 nm. Ainsi, chaque site tissulaire était son propre témoin. Ceci permet de

réaliser une étude comparative de tous les sites examinés.

Les souris sont injectées de 0,3 ou 0,5 mg/kg de mTHPC par voie intrapéritonéale. Les
mesures des spectres de fluorescence ont été réalisées, a travers la peau, sur la tumeur, le
foie et le muscle. Aprés normalisation des spectres, les ratios d'intensité de fluorescence a la
longueur d'onde d'émission maximale de la mTHPC [Iss2 nmrumeusyT652 am(Tissu nomaty] Ont été
calculés. Les résultats sont donnés sous forme de moyenne de 9 (3 point de mesure/site

tissulaire/souris) point de mesure * I'écart type.

Les mesures de fluorescence ont été réalisées a partir de 4 heures aprés l'injection du
photosensibilisant jusqu'au vingt-cinquiéme jour. Ces mesures ont été réalisées sur souris
non anesthésiées afin de limiter les variations métaboliques qui peuvent se produire sur les
animaux examinés, comme la baisse de température ou le changement de débit du flux

sanguin [Rezzoug 1997].
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IIL2.2. Résultats et discussion

La figure 104 donne un exemple des spectres de fluorescence mesurés sur la tumeur des
souris injectées de 0,3 mg/kg de mTHPC. La répartition de la mTHPC dans le foie, la
tumeur et le tissu sain (muscle) pour la dose de 0,3 mg/kg en fonction du temps apres
injection est donnée par les histogrammes des figures 105, 106 et 107. Concernant la dose
de 0,5 mg/kg, la répartition de la mTHPC est donnée par les histogrammes des figures 108,
109, et 110. L'intensité de fluorescence mesurée 4 heures aprés l'injection montre que la
rétention de la mTHPC (0,3 et 0,5 mg/kg) dans le foie est plus précoce que dans le muscle
ou dans la tumeur. A cet intervalle de temps, pour une dose de 0,3 mg/kg de mTHPC,
lintensité de fluorescence mesurée dans le foie est 11 fois supérieure a celle mesurée dans la
tumeur et 18,3 fois supérieure a celle mesurée dans le muscle. L'intensité de fluorescence
dans le foie montre une décroissance a 8 heures. Elle atteint une valeur maximale entre J2 et
J4 (Figure 105). Au-dela de cet intervalle, elle décroit progressivement pour atteindre une
valeur minimale au 25iéme jour. Cette rétention précoce peut s'expliquer par la résorption

par voie portale du photosensibilisant injectée dans le péritoine.

L'intensité de fluorescence dans la tumeur évolue rapidement entre JO et J3 (Figure 106).
Elle est stationnaire entre J3 et J6. Dans cet intervalle de temps, l'intensité de fluorescence
et par conséquent la quantité de photosensibilisant dans la tumeur est maximale. Cette
intensité¢ décroit progressivement jusqu'au J8. Entre J9 et J12, elle reprend la valeur
maximale mesurée entre J3 et J6. Au-deld de J12, lintensité de fluorescence décroit

progressivement jusqu'une valeur minimale en J25.

Dans le tissu sain, l'intensité de fluorescence augmente progressivement entre 4 heures et J2.
Elle est relativement stationnaire entre J3 et J8. Une nouvelle augmentation de l'intensité de
fluorescence entre J9 et J12 est observée (Figure 107). Douze jours aprés l'injection, la
mTHPC commence a étre éliminée, néanmoins des résidus de mTHPC sont observés 25

jour apres l'injection.
Les cinétiques de la mTHPC dans le foie, la tumeur et le tissu sain évolue de la méme

maniére pour les deux doses injectées. Cependant, l'intensité de fluorescence est plus

importante & la dose de 0,5 mg/kg. Elle est proportionnelle 4 la dose injectée. Les
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interprétations biologiques des cinétiques de la mTHPC sont détaillées dans la thése de Mlle

Rezzoug [Rezzoug 1997].

Intensité de Fluorescence [U.A.]

Autofluorescence *===mTHPC 72h aprés Injection

300 400 500 600

Longueur d'onde {nm]

700

800

Figure 104 : Spectres de fluorescence obtenus sur la tumeur des souris

nudes avant l'injection et 72h apreés l'injection de 0.3 mg/kg de mTHPC.
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Figure 105 : Répartition de la mTHPC (0,3 mg/kg) dans le foie en fonction du temps aprés

injection (h : heure ; j : jour). Chaque valeur d'intensité de fluorescence représente la

moyenne de 9 mesures.
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Figure 106 : Répartition de la mTHPC (0,3 mg/kg) dans la tumeur en fonction du temps
aprés injection (h : heure ; j : jour). Chaque valeur d'intensité de fluorescence représente

la moyenne de 9 mesures.
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Figure 107 : Répartition de la mTHPC (0,3 mg/kg) dans le tissu sain (muscle) en fonction
du temps apreés injection (h : heure ; j : jour). Chaque valeur d'intensité de fluorescence

représente la moyenne de 9 mesures.
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Figure 108 : Répartition de la mTHPC (0,5 mg/kg) dans le foie en fonction du temps apreés
injection (h : heure ; j : jour). Chaque valeur d'intensité de fluorescence représente la

moyenne de 9 mesures.
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Figure 109 : Répartition de la mTHPC (0,5 mg/kg) dans la tumeur en fonction du temps
apres injection (h : heure ; j : jour). Chaque valeur d'intensité de fluorescence représente

la moyenne de 9 mesures.
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Figure 110 : Répartition de la mTHPC (0,5 mg/kg) dans le tissu sain (muscle) en fonction
du temps aprés injection (h : heure ; j : jour). Chaque valeur d'intensité de fluorescence

représente la moyenne de 9 mesures.

En ce qui concerne la sélectivité de la mTHPC, elle est donnée par le ratio d'intensité de
fluorescence 4 652 nm entre la tumeur et le tissu sain. En fait, cette dénomination de "tissu
sain" est trés critiquable en particulier pour démontrer une sélectivité de rétention du
photosensibilisant. La tumeur représente du tissu colique d'origine humaine, le tissu sain est
du muscle de souris. Les ratios d'intensité sont donnés 4 titre indicatif mais ne peuvent étre
transposés ultérieurement a la clinique humaine. Ce mauvais modéle expérimental pour
définir un ratio est trés largement utilisé dans la littérature, son seul intérét pouvait alors
permettre de comparer la cinétique de divers photosensibilisants. Les tableaux 12 et 13
résument respectivement les valeurs du ratio d'intensité de fluorescence calculés pour les
doses de 0,3 mg/kg et 0,5 mg/kg de mTHPC. D'aprés ces résultats, la sélectivité optimale
de la mTHPC est atteinte 72 heures aprés l'injection du photosensibilisant. L'histogramme
de la figure 111 représente une comparaison des ratios obtenus avec les deux doses utilisées.
A la dose de 0,3 mg/kg de mTHPC, la sélectivité maximale s'éléve a 2,0+0,8. Elle est de
2,140,3 a la dose de 0,5 mg/kg. Ceci démontre (sous réserve d'une faible significativité des

résultats) que la sélectivité du mTHPC est indépendante de la dose injectée. Le méme
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résultat a été constaté par Morlet et al. en 1995, Cependant, pour le méme mode¢le tumoral,

ils ont trouvé une sélectivité de 18, 24 heures apreés l'injection.

Avec la méme technique utilisée dans cette expérience et pour la méme dose injectée (0,3
mg/kg), la sélectivité maximale de la mTHPC dans des tumeurs induites par voie chimique
sur souris hairless s'élevait a 5,1+1,65, 72 heures apreés l'injection (Paragraphe III.1). Ainsi,
nous pouvons constater que la variabilité du ratio de sélectivité n'est pas essentiellement liée
au systéme de détection. Elle est plutdt liée au modéle tumoral examiné. La vascularisation
des tumeurs traduite par 'augmentation de la concentration de I'oxyhémoglobine influence
fortement la sélectivité du photosensibilisant. La rétention instantanée du photosensibilisant
dans les tumeurs apres une injection intraveineuse confirme l'influence de la vascularisation

des tumeurs sur la sélectivité du photosensibilisant.

Tableau 12 : Ratios d'intensité de fluorescence a 652 nm [tumeur/peau saine] a différents

temps apres injection intrapéritonéale (i.p.) de 0,3 mg/kg de mTHPC.

- Temps apreés 4 8 24 48 72 1 9%
injection

[Heures]

RatiotEcart- | 1,540,7 | 1,5%0,5 | 1401 : 1,6:01 @ 2,040, | 1,103

Temps aprés | 4 8 24 48 72 9%
: injection

[Heures]

RatiotEcart- | 1,9+1.1 | 18406 | 15403 | 16104 : 21403 | 15104

type
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Figure 111 : Ratio d'intensité de fluorescence a 652 nm tumeur/peau saine apreés injection

intrapéritonéale de 0,3 et de 0,5 mg/kg mTHPC.

Afin de valider la technique spectroscopique dans la quantification des photosensibilisants in
vivo, une quantification de la mTHPC dans les mémes tumeurs examinées dans cette étude a
été réalisée, dans notre laboratoire, par chromatographie liquide haute performance (HPLC)
[Rezzoug 1997]. La quantification de la mTHPC par HPLC a été réalisée sur des tumeurs
prélevées 4, 8, 24, 48, 72, 96 et 120 heures apres l'injection. Les résultats sont donnés dans
le tableau 14. L'erreur de mesure est exprimée par le coefficient de variation (CV = Ecart-

type/valeur moyenne).

Tableau 14 : Concentration intratumorale de mTHPC chez des souris nudes porteuses de

tumeurs d'adénocarcinome colique humain, injectée de 0,3 mg/kg.

Temps aprés . 4 | 8 1 24 48 72 96
injection

Concentration ; 21616 17614 | 384446 : 18045 | 22014 | 169+10

La concentration de la mTHPC mesurée par HPLC atteint un premier optimum 4 heures
apres linjection. Une diminution de cette concentration est observée a 8 heures. Deux
autres optimums sont obtenus 24 et 72 heures aprés l'injection. Cependant, la concentration
optimale est enregistrée & 24 heures. En appliquant le test de significativité non

paramétrique de Wilcoxon (p<10%), la différence n'apparait pas significative entre les

247



Troisiéme Partie - Chapitre III : Pharmacocinétique des photosensibilisants employés en thérapie
photodynamique

concentrations obtenues 4, 24, 48 et 72 heures apres injection. Par contre, la différence est
significative entre 4 et 8 heures (p=0,04). Il en résulte que la concentration intratumorale de

la mTHPC est maximale entre 24 et 72 heures.

Les résultats obtenus par spectroscopie de la fluorescence induite montrent que la
concentration intratumorale, liée a l'intensité de fluorescence, est maximale entre le
deuxiéme et le douziéme jour. En croisant les résultats spectroscopiques avec ceux obtenus
par HPLC, il en résulte que la concentration intratumorale maximale de la mTHPC est
atteinte entre 48 et 72 heures apres l'injection. Ceci souléve la question de la signification
réelle de la mesure par fluorescence pour définir le meilleur moment du traitement, c'est a
dire celui ou l'effet de destruction tumorale est maximal ou en d'autres termes celui ou les
especes réactives du photosensibilisant sont disponibles et situées dans les sites "sensibles"

des cellules ou des tissus.
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III.3. EVALUATION DU TAUX DE PHOTOBLANCHIMENT DE L’HPD SUR TUMEURS
PHOTOIRRADIEES

La photodétection par fluorescence induite étant associée a la thérapie photodynamique, elle
peut provoquer une photodégradation du photosensibilisant lors de l'irradiation dans le bleu.
Afin d'estimer l'effet d'une telle irradiation des tumeurs sur l'efficacité thérapeutique de
I'HpD, nous avons évalué le taux de photoblanchiment de 'HpD suite aux photoirradiations
alternatives dans bleu et le rouge ainsi que suite a l'association séquentielle de deux

photoirradiations.

II1.3.1. Matériels et Méthodes

Modéle animal : souris athymiques femelles (swiss nude) porteuses de tumeurs HT29

d'environ 1 cm® induites par injection de cellules tumorales HT29 viables.

Photosensibilisant : Hématoporphyrine dérivée (HpD) diluée a partir de solutions a 5 mg/ml

(Queen Elizabeth Hospital, Woodville, Australie). Ses pics d'excitation et d'émission
maximale sont respectivement situés a 400 et 630 nm. |

Source d'excitation : lampe Xénon filtrée a 410 nm.

Puissance d'excitation : 1 mW.

Temps d'acquisition : 0,5 s/spectre.

Normalisation: les spectres de fluorescence induite ont été normalisés par rapport aux
spectres d'autofluorescence mesurés avant l'injection du photosensibilisant en se référant au
pic de flavine a 520 nm.

Source de photoirradiation : la lumiére rouge de 630 nm est émise par un laser a colorant

(Spectra-Physic 375 B) pompé par un laser Argon (Spectra-Physic 2030). La lumiére
violette < 415 nm est émise par un laser Krypton (Spectra-Physic 2020). La lumiére est
transmise par une fibre optique HCG en silice de diamétre de cceur de 600 um (SEDL,

France).

L'énergie utilisée dans la détection de fluorescence de 'HpD par spectroscopie est 0,5 mlJ.
Elle correspond a une fluence en sortie de fibre optique de 0,21 J/cm? On considére que le
photoblanchiment de 'HpD provoqué par cette fluence est négligeable, bien que le rapport

entre la bande de Soret et 1a bande Q a 630 nm soit de l'ordre de 40.
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Vingt-quatre heures aprés l'administration intrapéritonéale d'une dose dHpD de 10 mg/kg,
les spectres de fluorescence induite ont été mesurés sur trois groupes de souris : le groupe
K constitué des souris dont les tumeurs sont photoirradiées au laser krypton (1 J/em®), le
groupe C constitué des souris dont les tumeurs sont photoirradiées au laser a colorant (150
Jem?®) et le groupe KC constitué des souris dont les tumeurs sont photoirradiées
séquentiellement au laser krypton (1 J/cm®) puis au laser a colorant (150 J/em®). Les
fluences utilisées dans cette expérimentation correspondent aux fluences communément
utilisées en diagnostic et en traitement [Zeghari 1995]. Les spectres de fluorescence induite

ont été mesurés sur les trois groupes photoirradiés en trois points de mesure par souris.

II1.3.2. Résultats et discussion

Les figures 112, 113 et 114 représentent les spectres obtenus respectivement avant et apres
photoirradiation en lumiére rouge, en lumiére bleue et en association séquentielle des deux
lumiéres. Les spectres de fluorescence de 'HpD présentent deux pics d'émission principaux,
I'un vers 630 nm et l'autre vers 690 nm. Le pourcentage de photoblanchiment est déduit de
la diminution de l'intensité du pic de fluorescence a 630 nm. En associant les deux lumiéres,
nous observons une modification de l'allure du spectre illustré par une augmentation de
fluorescence entre 655 et 665 nm qui témoigne de l'apparition de photoproduits qui

fluorescent a ces longueurs d'onde [Zeghari 1995].
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Figure 112 : Spectres d'émission de fluorescence sur tumeurs HT29 mesurés 24h aprés
injection d'une dose d'HpD de 10 mg/kg. Spectres avant et aprés photoirradiation en

lumiere rouge (laser a colorant) dont la fluence est 150 J/cm?.

250



Troisiéme Partie - Chapitre III : Pharmacocinétique des photosensibilisants employés en thérapie
photodynamique

100 —

0t "1" Avant photoimadiation Krypton

80 "2" Aprés photoirradiation Krypton
= L
>
= 70 1
3
j =
8 60f
8
g 80f
i
g 401
b
‘@ 30
2
£ 20} J

10

0 _A_ 1 I 1

300 400 500 600 700 800

Longueur d onde {nm]

Figure 113 : Spectres d'émission de fluorescence sur tumeurs HT29 mesurés 24h apreés
injection aux souris d'une dose d'HpD de 10 mg/kg. Spectres avant et apres

photoirradiation en lumiére bleue (laser krypton) dont la fluence est 1 J/cm?.
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Figure 114 : Spectres d'émission de fluorescence sur tumeurs HT29 mesurés 24h aprés
injection aux souris d'une dose d'HpD de 10 mg/kg. Spectres avant et apreés

photoirradiation séquentielle en lumiére bleue (1 J/cm?) et rouge (150 J/cm?).

Le taux de photoblanchiment est calculé pour chaque modalité de traitement sur quatre

souris différentes. Les valeurs obtenues sont présentées dans le tableau 15.
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Tableau 15 : Pourcentage de photoblanchiment déduit de la diminution du pic d'émission
a 630 nm sur les spectres d'émission de fluorescence obtenus apreés photoirradiation des
tumeurs en lumiére bleue (lj/cm’), en lumiére rouge (150J/cm’) et en associant les deux
lumieres. Les résultats représentent la moyenne sur un nombre minimale de quatre souris

(% técart-type).

Lumiére bleue | Lumiére rouge Association séquentielle des deux lumiéres

11,8+2.4 42,016,7 35,0£2,6

Les résultats obtenus démontrent que le taux de photoblanchiment observé sur le groupe
"lumiére bleue" (K) est d'environ 3,5 fois inférieur au groupe "lumiére rouge” (C) et environ
3 fois inférieur au groupe "lumiére bleue - lumiére rouge" (KC). Le résultat obtenu par
l'application séquentielle des deux lumiéres est surprenant ; en effet le photoblanchiment
sous lumiére rouge s'applique a la quantité de photosensibilisant restant. Si on avait un effet
seulement additif le pourcentage de photoblanchiment devait étre de 11,8+{(100-
11,8)x42/100}=49,2. Plusieurs hypothéses peuvent expliquer cette différence : I'état agrégé
ou non du photosensibilisant, des liaisons avec les constituants du milieu, la genése de
photoproduits... toutes modifications induites par la premiére irradiation et modifiant
lefficacité de la seconde et/ou la non-adaptation de la spectrométrie pour mesurer les

phénomeénes de photodégradation de photosensibilisant dans leur ensemble.
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1V. MODELISATION DE LA FLUORESCENCE TISSULAIRE

Les variations de l'allure et de l'intensité spectrales de l'autofluorescence entre les différents
types de tissus sont liées d'une part, a la variabilité de la concentration des fluorophores
endogenes et/ou au changement de I'équilibre entre les formes oxydées et les formes
réduites de ces derniers. D’autre part, & cause de la complexité et de 'hétérogénéité des
structures tissulaires, ainsi que la réabsorption due a I’hémoglobine, les caractéristiques de
fluorescence sont parfois modifiées. De plus, puisque les fluorophores endogeénes posseédent
des spectres larges, leur fluorescence se recouvre (overlapping). Ainsi, l'identification de ces
fluorophores ne peut pas étre précisément réalisée sans l'aide d'un modéle permettant de

mettre en évidence toutes les composantes du spectre.

IV.1. OBJECTIF DE LA MODELISATION

I’ objectif de la modélisation des spectres d'autofluorescence est I’estimation des taux de
participation des fluorophores responsables de l'allure spectrale. Ceci peut apporter des
informations utiles au diagnostic in vivo des états précancéreux comme la composition
biochimique des tissus. D’autre part, la modélisation doit nous permettre de séparer

Iinfluence de la réabsorption de fluorescence due a I’oxyhémoglobine.

Dans ce but, nous avons développé un modéle permettant de reconstruire le spectre de
fluorescence. Ce modéle est €tabli & partir de données spectrales mesurées sur des fantémes

simulant I'absorption, la diffusion et l'autofluorescence des tissus.

IV.2. ANALYSE SPECTRALE DE L’AUTOFLUORESCENCE

L’analyse des spectres d'autofluorescence mesurés sur les différents tissus sains et

pathologiques a abouti aux résultats suivants :

¢ un spectre d’autofluorescence est composé d'un nombre limité de bandes d'émission qui

sont définies par le nombre de fluorophores répartis dans le milieu examiné ;
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e chaque bande de fluorescence est caractérisée par une amplitude, un pic principal et une
largeur a mi-hauteur ;

o Jlamplitude de cette bande est liée aux conditions d'excitation et d'acquisition, a la
concentration du fluorophore, au rendement quantique de fluorescence et aux

coefficients optiques du milieu.

1V.3. SPECTRES DE FLUORESCENCE DES FLUOROPHORES ENDOGENE EN SOLUTION

Afin d'étudier les caractéristiques spectrales des fluorophores isolés, nous avons mesuré les
spectres de fluorescence de certains fluorophores pouvant étre a lorigine de
I’autofluorescence dans des solutions. Les fluorophores sont obtenus a partir des extraits
tissulaires et ou synthétiques (voir deuxiéme partie, § V1.2.1). Comme le montre la figure
115, les spectres de fluorescence du tryptophane, du collagéne, du NADH et des flavines
sont caractérisés par une bande d'émission unique. La répartition de l'intensité spectrale
autour du pic principal est quasi symétrique. Dans le cas de I'HpD, on observe la présence
de deux bandes d'émission dont chacun est uniformément répartie autour de son pic

principal.

2 3 4 5 1. Tryptophane
= 1 ’- 1{ 2. Collagéne
z ' i
= ' l 3. NADH
g 0.8} / j i 4. Flavne
= [y H
7} ! J i
8 GL /; \ 5. HpD
s0 5 i
Pty | |
% H ﬂ
2 0.4r |/
: /] 1
£ L/
T o2t j \/ | ]
. H \
, s\ \
A, AN SN
200 300 400 50 600 700 800
Longueur d onde [nm]

Figure 115 : Spectres de fluorescence des fluorophores
endogénes mesurés en solutions.
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1V.4. CHOIX DUMODELE

Il est difficile de vouloir proposer un modéle théorique fiable pour représenter des
phénoménes physiques d'un organisme vivant. Pour cette raison, notre choix du modéle s'est
porté sur l'allure du phénomeéne. Ainsi, nous avons choisi une courbe décrite par une
équation trés simple ayant des paramétres faciles a interpréter, qui prend compte de la forme

des données observées. Cette courbe suit une loi de Gauss.

1V.4.1. Spectre de fluorescence a bande unique

On appelle bande de fluorescence, un spectre qui suit une loi de Gauss de sorte que la
répartition énergétique de l'émission fluorescente a bande unique se raméne a [Tisserand

1987] :

1(A)=a-exp- f(A-4)’

Ainsi, l'intensité totale de la fluorescence est donnée par la loi suivante :

[':j@dﬂ
o
D'ou :
! 1
Li=n*.a-p?

1V.4.2. Spectre de fluorescence a bandes multiples

Dans le cas ou le spectre de fluorescence est structuré de pics multiples ou quand la
répartition énergétique de la fluorescence n'est pas symétrique, ce spectre peut étre
composé de plusieurs bandes d'émission. Chaque bande est caractéristique de la molécule
ayant émis la fluorescence. La figure 116 montre un spectre d'autofluorescence mesuré sur

la face supérieure de la langue. Ce spectre est composé de plusieurs bandes, a des
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proportions variables, dont la somme constitue lallure globale. Les données spectrales

obtenues en solution permettront de lier ces bandes a la composition biochimique des tissus.

8

)

Intensité de Fluorescence [U.N]
3 8
(=]

-
o

Longueur d onde [nm]

Figure 116 : Schéma d'un spectre a plusieurs bandes d'émission. Spectre

d'autofluorescence de la face supérieure de la langue.

Ainsi, la répartition de l'intensité de fluorescence de ce spectre peut étre donnée par une

somme de fonctions de Gauss telle que :

1) = an-exp— o (A - Am)’

IV.5. INTERPRETATION DES PARAMETRES

Lorsque le choix du modele correspond & une théorie bien établie, les paramétres ont en
général une signification physique cohérente. De méme, lorsque c'est l'allure du phénomeéne
qui guide le choix du modéle, nous serons amenés a le sélectionner de fagon a ce que ses
parametres puissent étre interprétés en termes corrects [Huet 1992]. Alors, pour un spectre

a bande de fluorescence unique (Figure 117), la répartition de I’intensité est donnée par :

I(A)=a-exp- f(A - 4)’
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a : une constante de proportionnalité liée aux conditions d'excitation et d'acquisition, aux
coefficients optiques du milieu et au rendement quantique de fluorescence ;

I(2) : l'intensité spectrale de fluorescence [U. N ] ;

A : la longueur d'onde [nm] ;

4 : lalongueur d'onde au pic [nm].
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Figure 117 : Schéma d'un spectre de fluorescence a bande unique.

Ainsi, pour une gaussienne normée (a =1), la largeur a mi-hauteur du spectre Bw en

fonction du paramétre S est donnée par :

Bw' =2.7726 g
D’ou :
A- /1,,)2
I(A) = —2.7726(
( ) oxp Bw

Ainsi, pour n composantes fluorescentes ou fluorophores a bande unique de fluorescence, le

spectre global peut étre donné par une somme de gaussiennes, telle que :

2
I(A) =Y anexp—2.7726 (M)
1

Bwa
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ou, o est un coefficient de proportionnalité donnant le taux de participation de chaque
fluorophore par rapport au pic maximal dans le spectre global. Comme le spectre global est

normé & 1 a son maximum de fluorescence, le coefficient o constitue un pourcentage.

1V.6. METHODE D'OPTIMISATION

Le modéle que nous avons choisi pour approximer le signal de fluorescence est fonction de
parametres linéaires (a,) et de paramétres non linéaires (Bw,, 4,,). L'optimisation de ces
parametres peut étre réalisée par une méthode mixte hiérarchisée [Richard 1994]. La
méthode des moindres carrés simples permet d'estimer les paramétres «,, alors qu'une

méthode de programmation non linéaire sera nécessaire pour estimer les paramétres Bw, et

Apn

Ainsi, pour estimer le vecteur de parametres P=[ct,, Bwn, Apn] nous avons choisi une

fonction critére J(P) défini par l'estimateur des moindres carrés :

J(P)= Z[[ ~ Il P)|

ou:
I représente le spectre mesuré ;

I.=1 représente le spectre approximé par le modéle gaussien.
La minimisation de ce critére aboutit a l'optimisation des parametres P du modéle. Pour
déterminer un minimum on applique la condition de détermination d’un extremum du

premier ordre (Gradient) :

T

w(p):[é’f@) aw awe awy ae) c?](P)}

d(ar) () A(Bw) A(Bwn) & (An) A (Aom)

PT:[al -« 0w Bwi1 - Bwn Apm .- /Lm]
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La condition de deuxiéme ordre (Hessien) doit aboutir a l'obtention d'une matrice de dérivée

secondes définie et non négative :

PP FIp) Fup) FIP) FIP) PP
Voa a ﬁal'ébn dondBwi 5a1é’Bwn ﬁal.aﬂpl ﬁax_ﬁﬂpn
0”2J.(P) aZJ(P) é’zJ.(P) o”zJ.(P) az.f(P) 0”2.].(P)
Sonden o GomdBw BodOBwn  Bomdlp BotOApn
P J(P) FJ(P)y  FI(P) FJI(P)  FJI(P) F*J(P)
IBwidan FBW18om & Bwi OBwidBwn  OBwW1din IBwW1IApn

H(P)= : : : : : :

P J(P) FJI(P)  FI(P) FIP) FIP) FJ(P)
OBwhdar1 OBwndotn  OBWndBwW1 FBwn  OBwnOip OBWnpn
FJ(P) FJ(P) FIP) FJIP)  FI(P) FJ(P)
&;{pl.é’al O%p{ﬁa’n é’ﬂplé’BWl é’ﬂplé’Bwn & .ﬂpl 5ﬂpl.é,jpn
2I(P) FIp)  FIP) FIP)  FIP) 2P)

| Ao Hmbon ~ ApmdBw AmdBwn  Anp1 Ao

Pour trouver le minimum de la fonction J(P), on utilise des méthodes itératives d’analyse
numérique. A partir d'une valeur initiale J(0), nous nous dirigeons pas a pas vers la solution

qui donne une valeur minimale a J(P). Ceci permet de déterminer une suite P; telle que :

J(P) 2J(P) ... 2J(P) >J(Pi))

Cette suite doit converger vers un minimum local J(P).

Différents algorithmes de programmation non linéaire peuvent étre utilisés afin de minimiser
la fonction critére. En effet, il existe des méthodes d'optimisation directes comme la
méthode des moindres carrés non linéaire et des méthodes analytiques telles que la méthode
du gradient, la méthode de Newton-Raphson, la méthode de Levenberg-Marquardt, et la
famille Broyden-Fletcher-Goldfarb-Shanno (BFGS). Les deux derniéres méthodes sont trés
adaptées a 'optimisation des paramétres des courbes gaussiennes [Press 1986, Scales
1985]. Cependant, lorsque le nombre de données est assez important et les paramétres
initiaux sont bien choisis, la méthode BGFS converge plus rapidement vers la solution

[Scales 1985]. Vu la connaissance préalable des données spectrales mesurées dans des
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solutions, nous avons choisi cette méthode pour estimer les parametres. Le nombre des

données de chaque spectre est compris entre 600 et 1200 points.

\ I3

Le principe de cette méthode consiste a établir des informations sur la courbure de la
surface représentative du critére de moindres carrés a chaque itération [Scales 1985, Press
1986, Matlab User guide 1994]. Ces informations permettent de formuler une présentation

quadratique du critére a minimiser
Minimise{] (P)= Lot p +b'P+ c}
PeR" 2

ou H est le Hessien du critére J (matrice de dérivées secondes), b est un vecteur de

constantes et ¢ est une constante.

La solution optimale de ce probléme quadratique est atteinte lorsque les dérivées partielles

(le gradient) du critére J tend vers zéro :
VJPY=P +b=0

ol P” est le vecteur de paramétres qui donne la solution optimale de I'équation précédente.

Il peut étre écrit comme suit :
P'=-H"

La méthode BFGS donne une approximation du Hessien, a chaque itération, en observant le
comportement de la courbure de la surface représentative de J(P) et VJ(P). La formule

d'actualisation du Hessien par cette méthode est donnée par :

T T
Hear=He+ ql;q ‘L I;Ika
q kSe Sk HeSk
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St = Prs1— Py
@ = VJ(Pr+1)—VJ(Pr)

La matrice initiale du Hessien (Hp) peut étre une matrice symétrique positive et définie
quelconque. Ainsi, pour cette méthode, nous devons fixer la longueur de déplacement ou le
pas pour chaque étape d'itération, ainsi que le critére d'arrét. Dans ce travail, nous avons
fixé le pas de déplacement & 10°°. Le gradient de l'estimateur des moindres J(P) carrés a été
considéré comme critére d'arrét. Nous avons fixé sa valeur a 10°. Ainsi, le nombre
d'itération était trés variable. Il était fonction du nombre de gaussiennes du modele. Des

valeurs comprises entre 128 et 10* ont été utilisées pour l'optimisation des paramétres.

1V.7. MODELISATION DES SPECTRES DE FLUORESCENCE DES FLUOROPHORES

Selon 'allure des spectres de fluorescence des fluorophores endogénes et exogenes, la
modélisation est effectuée par une ou deux courbes gaussiennes. Tous les spectres des
fluorophores endogénes mesurés a leur maximum d'excitation, dans des solutions, ont été
normés a 1 a leur maximum de fluorescence (voir deuxiéme partie, § VI.2.1). Chacun des
spectres de fluorescence de la flavine, du NADH, du collagéne et du tryptophane a été
représenté par une seule courbe gaussienne. Celui de PHpD et la mTHPC a été modélisé par
deux courbes. La précision de I’estimation est exprimée par la ressemblance entre le spectre
mesuré et la courbe estimée. Cette ressemblance est donnée par le coefficient de corrélation
lindaire (R). Le résidu (la somme des erreurs au carré [I-1]°) est également donné pour

chaque estimation. Les résultats de la modélisation sont résumés dans la tableau 16.

Tableau 16 : Paramétres des spectres de fluorescence estimés a partir du modéle gaussien.

ﬂubfophore C ooy a, | Bw Bw, i Apr ¢ Apa ¢ Résidu ¢ R
S W [nmj : [om] ¢ [nm] o [nm] @ .
1 S es 360 ¢ - 0.50 10,996
1o - 120 « - 1370 i - . 642 0926
1o - 1S - 450 - 188 10,082
1 - 190 N BT 3.80 10,980

1095 1045 1850 : 44,60 @ 612 | 667 . 057 | 0,992

261

..........................................................................................................................



Troisiéme Partie - Chapitre IV : Modélisation de la fluorescence tissulaire

Les courbes des figures de 118A a 120A montrent des exemples des spectres de

fluorescence estimés par une ou deux gaussiennes, comparés aux spectres mesurés. Les

courbes de 118B a 120B donnent la répartition de l'erreur en fonction de la longueur d'onde.

Malgré que le résidu atteigne dans certains cas des valeurs supérieures a 1, il tend vers une

moyenne proche de zéro. Ceci peut étre observé sur les courbes de la répartition de l'erreur

d'estimation. Il est également exprimé par les valeurs supérieures a 0,92 du coefficient de

corrélation linéaire.

intensité de Fluorescence [U.N.]

.1. Spectre Mesuré
+2+ Spectre Estimé
correlation = 0.996

Longueur d onde {nm]

Figure 118A : Spectre de fluorescence du tryptophane modélisé par une gaussienne.
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Figure 118B : Répartition de 1'erreur d’estimation (I-[) du spectre du tryptophane en

Jonction de la longueur d’onde.
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Figure 1194 : Spectre de fluorescence de I’'HpD modélisé par deux gaussiennes.
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Figure 119B : Répartition de I’erreur d’estimation (I-I) du spectre de I'HpD en fonction de

la longueur d’onde.
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Figure 120A : Spectre de fluorescence de la mTHPC modélisé par deux gaussiennes.
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Figure 120B : Répartition de 1'erreur d’estimation (I-I) du spectre de la mTHPC en

Jfonction de la longueur d’onde.
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1V.8. VALIDATION GRAPHIQUE DU MODELE SUR FANTOME

Dans l'objectif de valider notre modéle, nous avons effectu¢ des mesures spectroscopiques
de fluorescence sur des fantdmes qui ont été congus de fagon a simuler le comportement des
tissus vivants (atténuation et autofluorescence). La Flavine (5 ug/ml) et la NADH
(100 pg/ml) ont été sélectionnées pour simuler l'autofluorescence tissulaire lors d’une
excitation de 364 et de 410 nm. L’'HpD (Spg/ml et 7,5 ug/ml) a été utilisée pour simuler la
fluorescence des porphyrines endogénes. Les intralipides (100 mg/ul) ont été utilisés pour
reproduire la diffusion des tissus. Pour l‘absor'ption, nous avons utilisé le rouge de méthyle
(70 pg/ml), qui posséde une absorption maximale & 432 nm (voir deuxiéme partie, § V1.2.1

et troisiéme partie, § I1.1.1). Les dilutions sont faites dans du sérum physiologique.

Ces fantdmes ont été excités a 364 et a 410 nm. A la longueur d’onde d'excitation de
410 nm, seules la flavine et I'HpD sont excitables. Malgré ce fait, nous avons utilisé un
modéle composé de quatre gaussiennes, comme dans l'excitation a 364 nm, afin de tester la
robustesse de la méthode d'optimisation dans I’estimation des paramétres. Ainsi, cette
estimation a aboutit a un coefficient de proportionnalit¢ du NADH proche de zéro. Par
conséquent un modéle a trois gaussiennes était suffisant pour reproduire le spectre de ce

fantdme,

Les données initiales utilisées dans I'estimation des paramétres sont celles présentées dans le
tableau 16 (page 261). Pour une premiére modélisation nous avons optimisé les trois
paramétres de chaque gaussienne (12 parametres pour le modele global). Par la suite, les
parametres représentant le pic maximal (A,,) et la largueur & mi-hauteur (Bwy) ont été fixés.
Seuls les coefficients de proportionnalités ont été ajustés. Chacun de ces derniers donne le
taux de participation du fluorophore correspondant dans le spectre global. Par conséquent,
une combinaison linéaire des gaussiennes identifiées séparément par une méthode de
moindres carrés simple devrait aboutir aux mémes résultats. Ceci est valable dans le cas
d'une excitation a 410 nm. Cependant, les valeurs des paramétres qui estiment la courbe du
fantdme excité a 364 nm ont changé par rapport a celles données dans le tableau 16. En
effet, les largeurs a mi-hauteur et les pics principaux de I'émission de la flavine et du NADH
ont pris les wvaleurs suivantes: Ap (NADH)=446 nm, Bw (NADH)=48 nm,

Ap (flavine)=512 nm, Bw (flavine)=108. Concernant la flavine, le pic principal a été décalé
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de 18 nm vers les longueurs d'onde les plus courtes. De plus, un élargissement de la largeur
a mi-hauteur de 18 nm a été observé. Ceci peut étre lié au fait du changement de la longueur
d'onde d'excitation. Pour la NADH, la diminution da la largeur a mi-hauteur peut étre lié a

la réabsorption du rouge de méthyle.
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Figure 121A : Spectre de fluorescence d’un fantéme simulant I’autofluorescence

tissulaire, excité a 410 nm, et le spectre estimé par quatres gaussiennes.
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Figure 121B : Répartition de l’erreur d’estimation (I-I) du spectre du fantéme simulant

I"autofluorescence tissulaire en fonction de la longueur d’onde.
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La représentation graphique de la courbe estimée a partir du modéle gaussien global, ainsi
que le spectre du fantdme mesuré a 410 nm sont illustrés sur la figure 121A. Un coeflicient
de corrélation de 0,983 et un résidu de 0,99 on été obtenus. La figure 121B montre la

répartition de I’erreur d'estimation en fonction de la longueur d’onde.

La figure 122A montre la courbe estimée par quatre gaussiennes du méme fantome excité a

364 nm. La répartition de l'erreur d'estimation est donnée par la figure 122B.
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Figure 1224 : Spectre de fluorescence d’un fantome simulant I’autofluorescence

tissulaire, excité a 364 nm, et le spectre estimé par quartes gaussiennes.
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Figure 122B : Répartition de I’erreur d’estimation (I-I) du spectre du fantome simulant

'autofluorescence tissulaire en fonction de la longueur d’onde.
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IV.9. APPLICATION DU MODELE GAUSSIEN A L’AUTOFLUORESCENCE TISSULAIRE

Les résultats de modélisation obtenus sur les fantdmes montrent que le modéle gaussien
peut étre utilisé pour reconstruire les spectres de fluorescence. Cependant, l'application de
ce modéle a l'identification des fluorophores responsables de l'autofluorescence tissulaire est
plus délicate. En effet, les caractéristiques spectrales comme la largeur & mi-hauteur, des
fluorophores endogénes mesurées en solution différent de celles mesurées en milieux
tissulaires. Elles varient aussi au sein d'un méme organe (tumeur/tissu sain) [Anidjar 1996].
D'autre part, la réabsorption de l'autofluorescence par l'oxyhémoglobine a pour
conséquence de modifier l'allure du spectre. Ainsi, la reconstruction de l'autofluorescence a
partir d'une combinaison linéaire des spectres modélisés séparément ne donne qu'une

approximation peu précise.

Schomacker et al. ont utilisé une combinaison linéaire des spectres de trois fluorophores
mesurés en solution pour reconstruire le spectre d'autofluorescence des tissus du colon
excités a 337 nm. Les spectres de fluorescence du collagéne, du NADH et des flavines
représentent les composantes de leur modéle. La variance entre le spectre
d'autofluorescence et les spectres de ces composantes a été minimisée sur deux régions
spectrales : 300-400 nm et 460-600 nm. Ceci a été réalisé en ajustant des coefficients de
proportionnalité liés aux amplitudes des spectres de fluorescence des fluorophores utilisés.
La région spectrale comprise entre 400 et 460 nm, correspondant au maximum d'absorption
de I'némoglobine a été négligée dans cette approximation [Schomacker 1992]. Cependant,

l'effet de la réabsorption de I'hémoglobine a été analysé séparément.

Ainsi, afin d'identifier les fluorophores responsables de I’autofluorescence, nous devons
prendre en considération le fait de la réabsorption due a I’oxyhémoglobine et le changement
des caractéristiques de fluorescence dans les tissus. Pour cela notre modéle global sera
composé de deux termes : le premier représente le spectre de fluorescence sans atténuation,
le deuxiéme représente le spectre d’absorption de 1’oxyhémoglobine. En fait, nous
supposons que la fluorescence absorbée par I’oxyhémoglobine correspond & la forme

spectrale du spectre d’absorption de ce dernier. Ainsi, le modele global s’écrit comme suit :
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ﬂ/ - lpnF

War

A - /1,,,,,{]2

BWnH

2
I(A) = Zanp-exp—2.7726[ ] —Za”y-exp—-2.7726{

ot lindice F représente les fluorophores et l'indice H représente les pics d'absorption de

l'oxyhémoglobine.

Pour réaliser l'estimation des paramétres du modele global, nous avons utilis¢ les
caractéristiques des fluorophores endogénes mesurées en solution comme données initiales.
Concernant l'oxyhémoglobine, nous avons fixé ces paramétres aprés les avoir estimés. La
modélisation du spectre d'absorption de I'oxyhémoglobine nous a permis d'utiliser la partie
du spectre qui coincide avec le spectre d'autofluorescence. Par exemple, pour une excitation
de 410 nm on observe deux zones d'absorption "vallées" dans le spectre d'autofluorescence
vers 540 et 580 nm. En appliquant uniquement les gaussiennes qui correspondent a ces
zones, on peut déduire linfluence de la réabsorption sur la totalité du spectre de
fluorescence, car l'amplitude de chaque gaussienne constitue une fraction de l'amplitude
globale. Les gaussiennes représentant les zones d'absorption dans le spectre

d'autofluorescence sont associées avec un seul coefficient de proportionnalité.

IV.9.1. Modélisation du spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine

Le spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine normé a 1 a son maximum (413 nm) a été

modélisé par quatre gaussiennes dont les paramétres sont donnés dans le tableau 17.

Tableau 17 : Paramétres du spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine estimés a partir du

modéle gaussien.

Bwuy; [nm] AP [nm]
193 s 360
28 413

32 T .2 S

.......... = . —

Le résidu et le coefficient de corrélation ont été respectivement, de 0,068 et 0,998. Le
spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine et le spectre estimé sont présenté sur la figure

123A. La répartition de l'erreur d'estimation est donnée par la courbe de la figure 123B.
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Figure 123A : Spectre d'absorption de l'oxyhémoglobine

et le spectre estimé par quatres gaussiennes.
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Figure 123B : Répartition de I'erreur d’estimation (I-I) du

spectre en_fonction de la longueur d’onde.
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1V.9.2. Modélisation des spectres d'autofluorescence tissulaire

Selon l'allure du spectre d'autofluorescence nous avons déterminé le nombre des
gaussiennes nécessaires pour le reconstruire. Chaque pic ou zone d'absorption dans le
spectre a été représenté par une gaussienne. Dans ce paragraphe nous donnons deux
exemples des spectres d'autofluorescence modélisés par une somme de gaussiennes. Le

premier exemple est un spectre mesuré 4 364 nm sur un papillome induit sur souris
"hairless". Le spectre d'autofluorescence ne montre aucune zone d'absorption de
l'oxyhémoglobine (Figure 124A). Ainsi, pour une premiére optimisation, nous avons utilisé
un modeéle composé de 5 gaussiennes correspondant a l'elastine, le NADH, la flavine et les
porphyrines endogénes. Les porphyrines ont été modélisées par deux gaussiennes (630 et
667 nm). Les paramétres estimés sont donnés dans le tableau 18. Le résidu de l'estimation et

le coefficient de corrélation sont respectivement de 0,76 et de 0,997.

Tableau 18 : Parameétres du spectre de fluorescence d'un papillome induit sur souris

"hairless" estimés a partir du modeéle composé de 5 gaussiennes.

OluF Bw,r [nm] Apus [nm]
e T — 411
e R o
...................... 55 141 503

T — 1s 630

0,14 138 667

Si nous utilisons un modéle composé de 6 gaussiennes dans lequel on fixe les longueurs
d'onde de 5 pics données dans le tableau précédent, on obtient une approximation qui se
superpose parfaitement au spectre mesuré. Les parametres estimés dans ce cas sont donnés

dans le tableau 19.
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Tableau 19 : Paramétres du spectre de fluorescence d'un papillome induit sur souris

La gaussienne supplémentaire de longueur d'onde centrale de 595 nm a permis d'approximer
le spectre d'autofluorescence avec un résidu de 0,099 et un coefficient de corrélation de 1.
La largeur a mi-hauteur des différentes composantes a pris des valeurs trés proches de celles
mesurées en solution a l'exception du NADH. 1l est possible que la largeur a mi-hauteur du
spectre du NADH oxydé est plus étroite que celle du NADH réduit (mesuré en solution).
La réabsorption de l'oxyhémoglobine peut également a l'origine de la diminution de la
largeur a mi-hauteur. Cependant, comme le spectre d'autofluorescence manqué de zones
d'absorption dues a l'oxyhémoglobine (540 et 580 nm), nous avons exclu cette hypothése.
Ainsi, il parait que le pic identifié a 595 nm est dii aux porphyrines endogénes ou a un
fluorophore non identifié. En considérant la présence de ce pic, différents spectres
d'autofluorescence de la voie aérodigestive supérieure, de la vessie et des bronches ont été
approximés avec des résidus trés faibles et des coefficients de corrélation égale a 1. Des
analyses supplémentaires sur différents types de lésions et de tissus sains doivent nous

permettre de confirmer la présence d'un fluorophore émettant & 595 nm.

La courbe approximée par six gaussiennes ainsi que la courbe donnant la répartition de

I'erreur d'estimation sont présentées sur les figures 125A et 125B.
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Figure 124A : Spectre d'autofluorescence d'un papillome induit sur souris, mesuré a une

excitation de 364 nm et le spectre estimé par cing gaussiennes.
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Figure 124B : Répartition de I’erreur d’estimation (I-I) du spectre du papillome en

fonction de la longueur d’onde.
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Figure 125A : Spectre d'autofluorescence d'un papillome induit sur souris, mesuré a une

excitation de 364 nm et le spectre estimé par six gaussiennes.
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Figure 125B : Répartition de I’erreur d’estimation (I-]) du spectre du papillome en
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Le deuxieme exemple que nous présentons dans ce paragraphe est un spectre mesuré sur un
carcinome urothélial & une excitation de 364 nm (Figure 126A). Sur ce spectre nous
observons la présence des zones d'absorption de I'oxyhémoglobine ainsi que trois pics de
fluorescence autour de 458, 500 et 610 nm. Dans cette exemple nous avons utilisé un
modéle composé de trois gaussiennes. Avec ce modéle nous avons déduit I'absorption de
l'oxyhémoglobine en fixant les paramétres de son spectre d'absorption. Un coefficient de

proportionnalité global a été appliqué a ces paramétre comme suit.
i=I- ay. SH

ou 1 est le spectre estimé, I est le spectre mesuré, o est un coefficient de proportionnalité
lié & la concentration de l'hémoglobine et Sy représente le spectre d'absorption de

l'oxyhémoglobine normé 4 1, et dont les paramétres sont estimé par le modele gaussien.

Les paramétres estimés pour ce spectre sont donnés dans le tableau 20. Les valeurs données
dans ce tableau montrent un changement de la largeur & mi-hauteur des fluorophores ayant
induit l'autofluorescence par rapport a ceux obtenus dans le cas précédent. De plus, le pic
situé vers 610 nm est clairement discriminé. Ceci peut étre expliqué par la forte absorption
de l'oxyhémoglobine, notamment pour le pic du NADH. Le décalage de ce pic de 445 a 458
et la diminution de la largeur & mi-hauteur de 54% sont probablement dus a la réabsorption.
D'autre part, la modification des caractéristiques du microenvironnement physico-chimique
comme le pH peut étre a l'origine de ces changements. L'autre hypothése est que les

fluorophores modélisés ne soient pas forcément ceux qui en cause.

Tableau 20 : Parameétres du spectre de fluorescence d'un carcinome urothélial humain

estimés a partir du modeéle composé de 3 gaussiennes et du spectre d'absorption de

l'oxyhémoglobine.
oy e Bw,r [nm]
025 21
1 0,99 81
............................................................................................ 0,37 11

En additionnant la proportion absorbée par I'oxyhémoglobine au spectre mesuré, on obtient

un spectre corrigée. La figure 126A montre le spectre mesuré, le spectre estimé et le spectre
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corrigé du carcinome urothélial. La répartition de l'erreur d'estimation est donnée par la
courbe de la figure 126B. Le spectre obtenu ainsi est probablement représentatif de l'allure
spectrale avant la réabsorption. Cependant, la connaissance des paramétres spectraux des
fluorophores endogénes des tissus sera nécessaire pour tirer des conclusions. Ceci peut étre

réalisé par la décomposition de nombreux spectres d'autofluorescence.
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Figure 126A : Spectre d'autofluorescence d'un carcinome urothélial, mesuré a une

excitation de 364 nm et le spectre estimé par trois gaussiennes.
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Figure 126B : Répartition de I’erreur d’estimation (I-I) du spectre du carcinome en

fonction de la longueur d’onde.
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IV.10. INTERETS CLINIQUES DU MODELE

Avec les différents spectres d'autofluorescence analysés dans ce travail, nous avons constaté
que l'autofluorescence des tissus sains est essentiellement due au NADH et a la flavine. Les
porphyrines endogeénes et/ou d'autres fluorophores émettant a 600-610 nm s'ajoutent a ces
fluorophores dans les lésions tumorales. Les taux de participation ainsi que l'intensité

absolue de I'ensemble de ces fluorophores varie d'un tissu a un autre.

L'application du modéle gaussien a la décomposition des spectres d'autofluorescence des
différents types de tissus doit nous permettre d'établir des données cohérentes sur les
caractéristiques spectrales des fluorophores in situ. Des valeurs moyennes des parametres
estimés dans les différents spectres d'autofluorescence pourraient étre utilisées dans un
modele & combinaison linaire. Ainsi, seulement les coefficients de proportionnalité seront
ajustés pour reconstruire les spectres d'autofluorescence. Les coefficients déduits ainsi
peuvent étre utilisés dans des modéles statistiques d'analyse discriminante multivariable pour
définir les critéres de distinction optimale entre tissu sain et tissu pathologique. En effet,
comme tous les spectres d'autofluorescence mesurés avec notre systéme ont une échelle
d'intensité identique, leur transformation & un spectre unitaire ne modifie pas la réalité des
intensités mesurées au départ. Lorsque les coefficients de proportionnalité sont multipliés
par lintensité spectrale maximale normalisée de l'autofluorescence, on obtient l'intensité
individuelle de chaque fluorophores. Une telle approche permet d'exploiter des critéres de
distinction liés a la composition biochimique des tissus. Ces paramétres tiennent compte de
lintensité de fluorescence et de la structure spectrale. De plus, toute modification spectrale
due a la réabsorption de l'oxyhémoglobine peut étre distinguée. En utilisant des modéles
intermédiaires liés a l'absorbance de 'hémoglobine et a l'intensité de fluorescence, on peut
estimer la concentration de 'hémoglobine dans le site examiné. Ceci peut étre bénéfique
pour l'application de la thérapie photodynamique : il permet d'estimer la dose d'énergie
réellement absorbée par le photosensibilisant en prenant compte de I'énergie absorbée par

I'hémoglobine, il permet d'estimer le capital oxygéne présent dans le tissu avant traitement.
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CONCLUSION

Le travail réalisé dans cette troisiéme partie consistait & optimiser les possibilités de
détection des lésions tumorales en utilisant leurs caractéristiques d'autofluorescence.
L'instrumentation de détection développée pour cet objectif a été validée par des
applications cliniques in vivo et ex vivo. La technique de spectroscopie de fluorescence nous
a permis de caractériser les tissus sains et pathologiques de la voie aérodigestive supérieure,
des poumons et de la vessie. Les faibles intensités d'autofluorescence des lésions
inflammatoires de la vessie ont été liées a la forte absorption de la lumiére d'excitation et de
la lumiére de fluorescence par 'hémoglobine. Ceci montre que la distinction des tissus
cancéreux des tissus normaux ne peut pas étre uniquement basée sur lintensité de
fluorescence. De méme, la différenciation des 1ésions tumorales uniquement par rapport a
l'autofluorescence des porphyrines endogénes parait non adéquate. Nous avons montré que
les porphyrines endogénes ne sont pas seulement caractéristiques des lésions tumorales mais
également du tissu sain de la face supérieure de la langue. Néanmoins, leurs pics peuvent
étre utilisés pour caractériser les lésions tumorales car ils sont associés a des faibles

intensités relatives d’autofluorescence.

La longueur d'onde d'excitation de 410 nm parait plus adaptée a la photodétection des
carcinomes urothéliaux que la longueur d'onde de 364 nm. Les spectres d'autofluorescence

mesurés a 410 nm sont peu modifiés par la réabsorption de I'oxyhémoglobine.

La spectroscopie de la fluorescence induite nous a permis d’évaluer la cinétique et la
biodistribution des photosensibilisants. L’'HPLC a confirmé les résultats obtenus avec cette

technique.

Le modéle gaussien a permis une représentation adéquate des spectres de fluorescence ; ces
paramétres sont commodes a interpréter. Les résultats préliminaires obtenus avec ce modéle
montrent qu'il peut étre utilis€é pour séparer l'influence de la réabsorption due &

I’oxyhémoglobine.
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

Notre étude théorique et expérimentale a abouti a la conception et a la réalisation d'une
instrumentation spectroscopique de détection d'autofluorescence et de fluorescence induite.
Le capteur a trois fibres optiques que nous avons congu a permis de réaliser des mesures
spectrales indépendantes des paramétres instrumentaux. Ceci a permis de valider I'analyse
comparative entre les différents spectres. Grace a la faible dimension du capteur et a la
nature non invasive de la photodétection, des mesures spectroscopiques de fluorescence

peuvent étre effectuées a I'occasion de toutes explorations endoscopiques.

La synchronisation entre I’acquisition de fluorescence et I’excitation du tissu examiné a
participé a l'optimisation des conditions de la photodétection, car elle a permis de diminuer

Ieffet du photoblanchiment des fluorophores exogenes et endogenes.

La détection des états pathologiques tissulaires par spectroscopie d'autofluorescence a été
démontrée. Les résultats obtenus a partir des différents carcinomes épidermoides et
urothéliaux montrent bien une différence entre les tissus normaux et les tissus
pathologiques. La différence d'intensité spectrale entre les tissus sains et les tissus
pathologiques était en majorité due a la différence d’absorption de la lumiére d'excitation
entre ces tissus. Les longueurs d'ondes d'excitation dans l'ultraviolet générant une
fluorescence qui coincide avec le spectre d'absorption des chromophores tissulaires ne
permettaient pas une distinction optimale des tissus pathologiques. L'utilisation des
longueurs d'onde d'excitation dans le bleu était mieux adaptée a la photodétection par
autofluorescence. Cependant, seul l'examen anatomo-pathologique sur biopsie permet

d'affirmer la nature et éventuellement la malignité des Iésions ainsi révélées.

L'analyse des cinétiques de la mTHPC et de I'HpD rentre dans le cadre d'un protocole du
traitement des carcinomes épidermoides superficiels des voies aérodigestives supérieures. A
l'aide du systéme spectroscopique, nous suivons la biodistribution du photosensibilisant et
nous déduisons le meilleur intervalle de temps pour le traitement photodynamique (entre 48

et 72 heures apres l'injection pour la mTHPC et a 48 heures pour 'HpD).
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Conclusion générale et Perspectives

La spectroscopie de fluorescence ne constitue pas une technique indépendante de
diagnostic. En effet, elle ne permet que des mesures ponctuelles. Elle peut étre associce a
des systemes d’imagerie de fluorescence afin d’affiner la détection sur les zones localisées.
Beaucoup de travail reste a faire pour affirmer le potentiel de cette technique comme un
outil de diagnostic. D'autres campagnes de mesures sur lésions précoces seront nécessaires.
Ceci doit nous permettre de définir des critéres de distinction. De plus, afin de séparer
l'influence des parametres optiques sur le signal de fluorescence, nous pensons coupler notre
systeme avec une spectroscopie de réflectance diffuse. Une telle démarche permet de lier les

changements des caractéristiques de fluorescence a I'état pathologique du tissu examing.

Des modeles intermédiaires seront nécessaires pour lier l'influence des paramétres optiques
et celle de la concentration des fluorophores aux coefficients de proportionnalité du modele
gaussien. Ceci nous permettra d'identifier tous les fluorophores participant a I'émission de
fluorescence et de déterminer leur concentration ainsi que la spécifité de certains
fluorophores aux états pathologiques. Afin d'aboutir a une meilleure distinction des Iésions
tumorales, nous voudrions estimer des valeurs moyennes, dans différents types de tissus, des

parameétres spectraux des fluorophores endogenes.

La biopsie optique n'est pas encore une technique pour aujourd'hui. Mais l'intérét médical
pour le principe d'une mesure de la fluorescence spontanée ou induite non invasive et
répétitive justifie pleinement la poursuite des recherches, tant dans le domaine de

reconnaissance des signaux significatifs que pour des méthodes pour les produire.
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RESUME

Cette recherche se fonde sur des données physico-chimiques et sur une expérimentation avec un matériel
adapté a la clinique humaine. Il a pour objectif notamment le diagnostic des cancers infracliniques et des états
précancéreux non détectables par les moyens conventionnels.

Un systéme de mesure in vivo de la fluorescence tissulaire des fluorophores endogénes ou des fluorophores
exogenes localisés dans les tissus pathologiques a été congu. La source de lumiére excitatrice est un laser ou une
lampe filtrée de longueur d'onde dépendant du fluorophore étudié (350-420 nm). Le capteur multifibre, utilisable
en endoscopie souple, permet de guider la lumiére d'excitation, le signal de fluorescence et la lumiére d'excitation
rétrodiffusée. La fluorescence recueillie est spectralement dispersée et mesurée au moyen d'un analyseur optique
multicanal "OMA". La mesure de la puissance de la lumicre d'excitation rétrodiffusée est utilisée pour s'affranchir
de la variabilité des parametres instrumentaux et pour normaliser les spectres obtenus sur des tissus différents. Pour
minimiser le phénomene de photoblanchiment des fluorophores, le déclenchement de la lumiére d'excitation
synchronise 1'acquisition du signal de fluorescence.

Des mesures expérimentales de l'autofluorescence sur différents tissus sains et pathologiques des voies
aérodigestives supérieures et de la vessie ont ét¢ effectuées. Pour un méme organe, le ratio du pic maximal de
l'autofluorescence entre tissu sain et tumeur est variable : des résultats sont rapportés. La pharmacocinétique des
photosensibilisants "HpD" et "mTHPC" sur modeles animaux a été étudiée afin de déterminer 1'intervalle de temps
optimal entre l'administration du produit et le traitement photodynamique (PDT). Une mesure du
photoblanchiment au cours de la PDT sert & mesurer l'efficacité de I'irradiation lumineuse.

L'autre partie de 1'étude est consacrée a la modélisation de 1'autofluorescence afin d'identifier et de quantifier
les fluorophores responsables. A partir de données expérimentales sur des fantomes avec différents fluorophores
naturels, un modele permettant de reconstruire le spectre global de fluorescence a été développé. Chaque pic du
spectre a été modélisé par une loi de Gauss. Le modé¢le global constitue la somme des gaussiennes identifiées
séparément. Ce modele devrait mettre en évidence l'influence de la réabsorption due aux formes oxydées ou
réduites de 1'hémoglobine et enrichir les informations exploitables pour le diagnostic in vivo des états
physiologiques et pathologiques.

Mots Clés : Autofluorescence, Capteur, Fluorescence, Laser, Modélisation, Pharmacocinétique, Photodétection,
Spectroscopie.

ABSTRACT

Fluorescence of endogenous and exogenous fluorophores induced by ultraviolet or visible monochromatic
light can be used in several applications, including tumor detection and pharmacokinetics study of
photosensitizers. A spectroscopic system was developed in order to analyze tissue fluorescence for a clinical use in
vivo. The excitation light was a laser or filtered Xenon lamp, with suitable wavelength, depending on the
absorption characteristics of the target fluorophore (350-420 nm). An optical multifiber probe was used for
excitation, fluorescence collection and backscattered light power measuring. The fluorescence signal was spectrally
dispersed and measured by means of an optical multichannel analyzer "OMA". Backscattered light power was
measured as a standard reference permitting to reduce dependence of fluorescence signal on the instrumental
parameters and to normalize autofluorescence spectra. Excitation light was synchronized with acquisition in order
to reduce fluorescence photobleaching. Owing to the flexibility and the small size .of the optical probe, seeking
cancers via the endoscopic canal was easily performed.

Clinical diagnosis results were obtained with this system. Significant differences in tissue autofluorescence, in
both fluorescence intensity and spectral shape, were found in tumors compared to normal surrounding tissues.

Pharmacokinetics of photosensitizers mTHPC and HpD, used in photodynamic therapy (PDT), were studied
in nude and hairless mice bearing tumors. The optimal time, corresponding to the highest fluorescence ratio
tumor / normal tissue, for laser irradiation aftér photosensitizer administration was evaluated. This could improve
the PDT efficiency.

In order to study the contribution of endogenous and exogenous fluorophores that participate in the global
fluorescence signal, a gaussian analyzing model was developed. Each fluorescence peak in the measured spectrum
was supposed to be situated in the center of a gaussian distribution. So, the fitted fluorescence model was composed
of the sum of gaussians corresponding to principal and secondary peaks in the measured spectrum. The built model
was then used to reconstruct the spectral shape of the fluorescence emission of a given sample or tissue and to
separate effects due to hemoglobin reabsorption. This approach could permit the extraction of important clinical
information about tissue metabolic-structural characterization.

Keywords: Autofluorescence, Fluorescence, Laser, Modeling, Optical Probe, Pharmacokinetics, Photodetection,
Spectroscopy. j






