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Pierre Gouton Université de Bourgogne
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Introduction générale

Les cancers cutanés figurent parmi les plus fréquents des cancers humains. L’incidence des
cancers cutanés augmente régulièrement depuis plusieurs décennies dans les populations à peau
claire. En France, les cancers cutanés constituent une préoccupation croissante pour la santé
publique comme pour les populations. La détection des cancers à un stade précoce est un enjeu
majeur car elle augmente de façon significative les chances de guérison et simplifie considérable-
ment la thérapie, en utilisant des traitements moins agressifs et moins coûteux. L’utilisation des
interactions de la lumière avec les tissus à des fins diagnostiques in vivo constitue en recherche
fondamentale, appliquée et clinique, un axe de développement prometteur et en plein essor.

Les techniques spectroscopiques in vivo examinent différents types d’interactions de la lu-
mière avec les tissus biologiques et fournissent des informations biochimiques et morphologiques
au niveau moléculaire, cellulaire et tissulaire [Georgakoudi et al., 2003]. L’intérêt clinique de
l’approche spectroscopique provient de la nature non ionisante de la lumière, du caractère non
traumatique (non invasif) de la mesure, de sa grande sensibilité [Valette, 2002] ainsi que de sa
capacité de mise en œuvre in vivo, en clinique au moyen de systèmes à fibres optiques. Histori-
quement la première à être utilisée à des fins diagnostiques, la spectroscopie d’AutoFluorescence
(AF) reste aujourd’hui la méthode la plus employée. La spectroscopie de Réflectance Diffuse
(RD), plus récente, suscite un intérêt croissant. Ne présentant pas de difficulté technique ma-
jeure, son exploitation nécessite en revanche le développement de modèles mathématiques de
diffusion-absorption complexe de la lumière dans les tissus. La spectroscopie Raman, phénomène
de diffusion non élastique, présente le grand intérêt de fournir directement une information sur la
composition chimique du tissu ; bien que peu de données soient disponibles in vivo, les derniers
travaux publiés permettent d’envisager la possibilité d’une utilisation clinique.
L’efficacité diagnostique de chaque technique a été étudiée séparément sur une grande variété
d’organes (bouche, col de l’utérus, colon, sein, bronches, etc.) [Mallia et al., 2008][Marín et al.,
2005][Li and Xie, 2005][Zhu et al., 2006][Zellweger et al., 2001]. Mais ces techniques spectro-
scopiques sont complémentaires et quelques travaux récents montrent des augmentations de la
spécificité et surtout de la sensibilité diagnostiques, notamment en couplant les modalités en
autofluorescence et en diffusion élastique simple [Chang et al., 2005][de Veld et al., 2005][Breslin
et al., 2004][Nordstrom et al., 2001], ou en combinant les informations d’autofluorescence, de
diffusion élastique simple et de diffusion élastique multiple [Muller et al., 2003] [Georgakoudi et
al., 2002][Georgakoudi et al., 2001].

Le but de ce travail de thèse est de développer et valider expérimentalement une méthode
de caractérisation diagnostique in vivo de différents états précancéreux cutanés en exploitant la
combinaison/fusion des spectroscopies d’autofluorescence et réflectance (spectroscopie bimodale)
afin d’optimiser l’efficacité de la classification diagnostique exprimée en termes de sensibilité (Se)
et spécificité (Sp).
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Introduction générale

Ce mémoire est divisé en quatre chapitres principaux :
Le premier chapitre est consacré au contexte et objectifs de l’étude. Il y est décrit le cadre ap-
plicatif de l’étude. D’abord nous abordons les principales définitions et données bibliographiques
liées aux caractéristiques histologiques de la peau et aux types de cancers cutanés. Ensuite nous
présentons une étude bibliographique des principales méthodes optiques de détection et de ca-
ractérisation cutanée, d’intérêt pour nos travaux (AF, RD et Raman) en décrivant leur principe
et applications au diagnostic in vivo. Cette étude bibliographique nous a servi pour situer notre
problématique et affiner les objectifs spécifiques de nos travaux.

Le chapitre 2 est dédié à l’instrumentation de spectroscopie bimodale résolue spatialement
développée, validée et mise en œuvre dans le cadre d’un protocole expérimentale in vivo. Nous
présentons tout d’abord une étude bibliographique des outils de spectroscopie bimodale existants
à partir desquels nous avons défini nos besoins. Les principales caractéristiques des dispositifs
choisis et mis en œuvre au laboratoire sont décrites. Nous exposons ensuite les différentes étapes
d’étude réalisées et les difficultés rencontrées pour le développement d’un nouveau dispositif
couplant les mesures en diffusion élastique et en multi-excitation de fluorescence et passant par
l’étude de solutions technologiques optimisées notamment pour le système d’excitation multi-
bandes. Enfin, nous précisons les caractéristiques techniques, la validation métrologique et le
calibrage de l’instrumentation finalement mise en place.

Le chapitre 3 est consacré à la description du protocole expérimental pré-clinique choisi et
mis en place. Nous exposons tout d’abord le choix du modèle de tumeur induite par rayonne-
ments UV sur souris, visant l’étude de lésions précancéreuses cutanées. Ensuite, nous décrivons
la méthodologie de mesure spectroscopique in vivo. Enfin, nous terminons par la présentation
des résultats de l’analyse histopathologique en termes de données de référence des tissus sains et
précancéreux prélevés.

Le dernier chapitre concerne le traitement des données spectroscopiques recueillies. Nous pré-
sentons tout d’abord une étude bibliographique sur le traitement de données spectroscopiques
comprenant trois parties : le prétraitement des spectres d’AF et RD, l’extraction de caractéris-
tiques, et la classification des données spectroscopiques. Ensuite nous présentons les solutions
techniques et méthodologiques développées pour l’analyse des données spectroscopiques compre-
nant :

a) le prétraitement des spectres acquis ;

b) la réduction de la dimension du jeu de données en réalisant l’extraction/sélection de carac-
téristiques spectrales discriminantes ; et

c) l’évaluation de trois algorithmes de classification supervisée linéaire : k-NN 1, LDA 2 et
SVM 3.

Finalement nous comparons la capacité de discrimination des différentes combinaisons de
modalités spectroscopiques : simple excitation d’AF seule, multi-excitation en AF, RD seule,
couplage "multi-AF + RD" et couplage "multi-AF + RD" résolue spatialement.

1. k-NN : « k Nearest Neighbors » ou k plus proches voisins
2. LDA : « Linear Discriminant Analysis » ou analyse discriminante linéaire
3. SVM : « Support Vector Machine » ou machine à support vectoriel
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1
Contexte et objectifs de l’étude

1.1 Cadre Applicatif de l’étude : cancer cutané

1.1.1 Préambule

Le cancer cutané est le plus répandu parmi les populations à peau claire [Mogensen and
Gregor, 2007]. Deux types principaux de lésions cancéreuses de la peau concernent les cellules de
l’épiderme : les kératinocytes et les mélanocytes [LeBoit et al., 2006]. Les tumeurs de kératino-
cytes sont les plus communes et parmi elles, le Carcinome Epidermoïde, CE (ou SCC "Squamous
Cell Carcinoma") est le type de cancer le plus dangereux car il métastase dans plus de 7% des cas
[Kelso et al., 2006]. La meilleure chance de traiter entièrement le CE est de l’exciser dès ses pre-
mières phases de développement avant son invasion dans le derme, où se trouvent les premiers
réseaux vasculaires. Ainsi, la détection de ces premières étapes précancéreuses (par exemple :
kératoses actinique et maladie de Bowen) est d’intérêt primordial pour le diagnostic clinique.

Cette détection vise à être à la fois spécifique et sensible. D’une part, les "faux négatif"
(nombre d’individus malades avec un test négatif) peuvent avoir comme conséquence qu’une
lésion non détectée poursuive sa croissance et la rende ensuite trop étendue pour la résection
chirurgicale. Par ailleurs, le retard dans la présentation du patient au clinicien et dans la dé-
tection d’une lésion cancéreuse augmente le risque d’évolution métastatique avec de possibles
conséquences mortelles. D’autre part, les "faux positifs" (nombre d’individus non-malades avec
un test positif) entraînent des procédures inutiles, des inconvénients et du stress pour les pa-
tients, une augmentation de la morbidité et des coûts de prise en charge [Tehrani et al., 2007].

Ainsi de nouveaux outils et méthodes de diagnostic en clinique sont nécessaires pour détec-
ter les lésions pré-cancéreuses et cancéreuses les plus précoces et limiter au maximum les faux
négatifs et positifs. Dans ce travail de thèse nous proposons une approche de détection de lé-
sions précancéreuses cutanées visant à améliorer l’efficacité diagnostique en évaluant plusieurs
modalités de spectroscopie optique tissulaire.

1.1.2 La peau

La peau est un organe protecteur recouvrant la surface externe du corps, et constituant une
barrière protectrice vis-à-vis de nombreux agents physiques, chimiques, bactériens ou viraux.
Chez l’adulte moyen sa superficie varie entre 1,5 et 2 m2 et elle possède une épaisseur qui varie
globalement entre 1,5 et 4 mm.
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Chapitre 1. Contexte et objectifs de l’étude

La peau est un organe multi-couches, composé de plusieurs types cellulaires et constituants
extra-cellulaires (Figure 1.1). Elle remplit un rôle dans plusieurs fonctions vitales, notamment :

– Le maintien de l’homéothermie (sudation, isolation thermique) et de l’équilibre hydrique
grâce à la couche cornée (imperméabilité, hydratation),

– Le maintien de l’intégrité de l’organisme dans son environnement grâce au sens du toucher
et a un ensemble de nocicepteurs thermiques ou mécaniques,

– La reconnaissance du soi et du non-soi par plusieurs types de cellules immunitaires
– L’équilibre neuro-endocrinien grâce aux glandes sudorales apocrines, aux glandes sébacées

et aux cellules de Merkell.

Figure 1.1 – Représentation de la structure du tissu cutané humain montrant les différentes
couches constitutives de l’épiderme, du derme et de l’hypoderme (Copyright sanofi-aventis France
2006).

D’un point de vue histologique et anatomique, trois couches sont identifiées : l’épiderme, le
derme et l’hypoderme (Figure 1.2).

1.1.2.1 L’épiderme

L’épiderme (Figure 1.3) est formé d’un épithélium stratifié squameux kératinisé qui se com-
pose de quatre types de cellules dont les kératinocytes et les mélanocytes et de quatre ou cinq
couches distinctes (cornée et claire, granuleuse, épineuse, basale) selon le type de peau (épaisse
ou fine).
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1.1. Cadre Applicatif de l’étude : cancer cutané

Figure 1.2 – Image d’une coupe histologique de peau humaine avec les dimensions typiques des
trois couches : épiderme, derme et hypoderme. Iconographie adaptée du site web de la School of
Anatomy and Human Biology, The University of Western Australia.

Figure 1.3 – Schéma montrant les principales structures de l’épiderme (peau fine) : couches et
quantité relative des différents types de cellules. Les kératinocytes (en beige) forment la majeure
partie de l’épiderme [Marieb, 1999].
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Chapitre 1. Contexte et objectifs de l’étude

Cellules de l’épiderme
Les kératinocytes sont les cellules majoritaires au sein de l’épiderme. Le rôle principal des

kératinocytes (kera = corne) consiste à produire de la kératine, une protéine fibreuse qui confère
aux cellules de l’épiderme leurs propriétés protectrices mais également leur fluorescence intrin-
sèque. Les kératinocytes proviennent de cellules qui se divisent de façon quasi continue par mitose
et qui sont situées dans la partie plus profonde de l’épiderme (couche basale). A mesure que les
kératinocytes sont poussés vers la surface de la peau par les nouvelles cellules, ils commencent à
produire de la kératine molle qui va devenir leur constituant majeur. Les kératinocytes meurent
durant leur migration vers la surface de la peau. Les mélanocytes sont des cellules épithéliales
spécialisées qui synthétisent un pigment appelé mélanine (melas = noir) qui possède des pro-
priétés d’absorption de la lumière. On les retrouve dans les couches profondes de l’épiderme.
Les granules de mélanine s’accumulent sur la face du noyau des kératinocytes tournée vers le
milieu externe et forment ainsi une sorte de bouclier pigmentaire qui protège le noyau des effets
pathogènes des rayons ultraviolets du soleil. Tous les êtres humains possèdent à peu près le même
nombre de mélanocytes et les variations individuelles et raciales observées dans la coloration de
la peau relèvent de différences dans la synthèse et la sécrétion de la mélanine par ces cellules.

Couches de l’épiderme
L’épiderme de la peau épaisse (qui recouvre par exemple la paume des mains, le bout des

doigts et la plante des pieds) est constituée de cinq couches cellulaires ou strates. Dans la peau
fine, qui recouvre le reste du corps, il n’y a pas de couche claire et les quatre autres couches sont
plus minces.

La couche basale est fixée au derme sous-jacent par une bordure ondulée. Cette couche
basale est principalement constituée de kératinocytes en activité mitotique et de cellules mi-
grantes. Les kératinocytes basaux contiennent de fins réseaux de filaments de kératine, rendant
le cytosquelette suffisamment flexible pour permettre la division et la migration. De 10 à 25%
des cellules de la couche basale sont des mélanocytes. Leurs prolongements s’étendent vers les
kératinocytes et peuvent atteindre les cellules épineuses du stratum spinosum. Environ 10% des
kératinocytes basaux sont des cellules souches, cible de l’accumulation de mutations géné-
tiques délétères associées aux néoplasies causées par exemple par une exposition au
rayonnement solaire.

La couche épineuse (stratum spinosum) est appelée ainsi à cause de l’apparence histolo-
gique des kératinocytes qui y séjournent (forme légèrement aplatie et irrégulière). On trouve de
nombreux granules de mélanine et des macrophagocytes intraépidermiques disséminés parmi les
kératinocytes.

La couche granuleuse (stratum granulosum) est constituée de trois à cinq strates de cellules
dans lesquelles les kératinocytes changent considérablement d’aspect : il s’aplatissent, leur noyau
et leurs organites commencent à se désintégrer et ils accumulent des granules de kératohyaline
et des granules lamellés.

La couche claire (stratum lucidum) est formée de plusieurs strates de kératinocytes clairs,
aplatis et morts, aux contours mal définis.

La couche cornée (stratum corneum) est la couche la plus superficielle de l’épiderme. Elle
se compose de 20 à 30 strates de cellules et peut occuper jusqu’aux trois quarts de l’épaisseur de
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1.1. Cadre Applicatif de l’étude : cancer cutané

l’épiderme. La kératine et les membranes plasmiques épaissies des cellules de la couche cornée
protègent la peau contre l’abrasion et la pénétration. La couche cornée est composée de cellules
mortes appelées cellules kératinisées ou cornées entièrement remplies de fibrilles de kératine et
empilées les unes sur les autres.

1.1.2.2 Le derme

La seconde couche de la peau, le derme (derma = peau), est constitué d’une épaisseur de tissu
conjonctif à la fois résistante et flexible. Le derme est formé de deux couches, la zone papillaire
et la zone réticulaire.

La zone papillaire est une mince couche de tissu conjonctif lâche formée de fibres entrela-
cées qui permettent le passage de nombreux vaisseaux sanguins ainsi que de neurofibres.

La zone réticulaire, plus profonde, occupe environ 80% du derme. Elle est formée de tissu
conjonctif dense irrégulier. Sa matrice extracellulaire renferme des faisceaux de fibres de colla-
gènes enchevêtrées, diversement orientées mais pour la plupart parallèles à la surface de la peau.
La trame collagénique (de types I et III) est majoritairement constituée de longues fibres peu
flexibles de section régulière (diamètre de 50 à 100 nm). Le derme réticulaire est abondamment
vascularisé dans sa partie la plus superficielle ; les fibres de collagène y sont assemblées en fais-
ceaux denses regroupant un nombre de fibres croissant avec la profondeur. Les fibres élastiques,
en nombre à peu près équivalent aux faisceaux de fibres de collagène, leur sont liées par l’appa-
reil microfibrillaire qui déborde de leur axe chargé d’élastine. Le collagène et l’élastine sont les
principaux constituants fluorescents.

1.1.2.3 L’hypoderme

La frontière entre le derme réticulaire profond et le hypoderme est abrupte. Les deux struc-
tures sont cependant structurellement et fonctionnellement imbriquées grâce aux réseaux vascu-
laires et nerveux et aux appendices épidermiques. Les follicules pileux en phase active de crois-
sance s’étendent jusque dans la graisse sous-cutanée. Les adipocytes originaires du mésenchyme
sont les principales cellules de l’hypoderme et sont regroupées en lobules.

1.1.3 Cancers de la peau

Le cancer de la peau, est la forme de cancer la plus répandue dans le monde ; son incidence
double tous les 15 à 20 ans [Schwartz, 2008]. Il en existe trois grands types : les carcinomes,
tumeurs développées aux dépens des cellules épidermiques, et qui peuvent être basocellulaires,
épidermoïdes ou annexiels ; les mélanomes, développés aux dépens des cellules pigmentaires de
la peau, les mélanocytes ; les sarcomes, développés à partir des cellules du tissu conjonctif der-
mique. La majorité des lésions cancéreuses de la peau se développent au sein de l’épiderme.
Comme décrit précédemment, les deux types cellulaires les plus fréquents au sein de l’épiderme
sont les kératinocytes et les mélanocytes.

Le facteur principal induisant la plupart des cancers primaires de la peau est l’exposition
aux rayonnements UV. Cependant, les rayons X et les rayons infrarouges peuvent également être
cancérogène. En outre, la carcinogenèse virale et chimique peut également être très importante.

En terme de prévention, la protection réelle de la peau dépend principalement des protections
solaires employées [Nicol et al., 2006]. La prévention devrait commencer tôt, dans l’enfance
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[Azfar et al., 2004]. Le second objectif est la détection précoce, car la plupart des cancers sont
guérissables s’ils sont détectés aux premiers stades. L’identification de symptômes et des bilans
de santé réguliers aident à la détection précoce. La détection des cancers à un stade précoce
constitue un enjeu sociétal, économique et humain majeur puisqu’elle permet une augmentation
importante des chances de guérison et simplifie la thérapie, en utilisant des traitements moins
agressifs et aux coûts réduits.

1.1.3.1 Types de cancers cutanés

Dans ce chapitre nous nous limiterons à la présentation des cancers cutanés les plus fréquents
et objet de l’étude expérimentale du présent travail de thèse : les cancers kératinocytaires.

Les cancers kératinocytaires incluent principalement les Carcinomes Baso-Cellulaires, CBC
(en anglais : Basal Cell Carcinoma, BCC) et les Carcinomes Epidermoïdes (CE) aussi appelés
" spino-cellulaires " (en anglais : Squamous Cell Carcinoma, SCC). Ces deux formes de cancers
sont souvent regroupées sous l’appellation de " tumeurs cutanées non mélanocytaires ".

Le carcinome épidermoïde est moins fréquent que le carcinome basocellulaire ; 80% des tu-
meurs cutanées non mélanocytaires sont des CBC et 20% sont des CE [Kwa et al., 1992].

Le mélanome est une tumeur maligne développée aux dépens des mélanocytes, cellules diffé-
renciées pour la fabrication du pigment assurant la coloration de la peau.

1.1.3.1.1 Carcinomes Baso-Cellulaires

Il s’agit d’une tumeur extrêmement fréquente survenant le plus souvent de manière sporadique
après 40 ans et notamment chez des patients à phototype clair ayant subi des expositions solaires
intenses et répétées sans protection au cours de leur vie [Guillot, 2008][Maksimovic et al., 2006].

À la différence du mélanome et du carcinome épidermoïde, le CBC métastase rarement ; en
revanche, c’est un envahisseur local, qui peut envahir et détruire des structures fondamentales.
Le CBC est dérivé de kératinocytes immatures différenciés et incomplets de l’épiderme. Il est
localisé dans les zones photo-exposées dans plus de 85% des cas.

Aspects histocliniques
Le CBC se manifeste initialement sous forme d’une lésion de petite taille : grains saillants à

consistance ferme, couleur peu anormale ou grisâtre. La chronicité de ces lésions et leur absence
de guérison spontanée doit conduire à une biopsie à visée diagnostique. Trois types cliniques de
carcinome basocellulaire sont décrits :

– le carcinome basocellulaire nodulaire ; papule ou nodule lisse translucide .
– le carcinome basocellulaire superficiel ; plaque rouge, plane, bien limitée, à extension cen-

trifuge, localisé surtout sur le tronc ou les membres.
– le carcinome basocellulaire sclérodermiforme ; plus rare, plaque dure, brillante, mal limitée

et ressemblant à une cicatrice blanche.

Ces trois variétés cliniques de CBC peuvent toutes s’ulcérer ou se pigmenter par dépôt de
pigment mélanique posant alors parfois un problème de diagnostic différentiel avec le mélanome.

Sous le microscope, les CBC apparaissent comme des masses cutanées irrégulières avec des
tailles et des formes variables, entourées par une couche de cellules périphériques avec noyaux
palissadés. Les différentes cellules tumorales sont habituellement uniformes et atypiques [Ono et
al., 1985][Hanke and Temofeew, 1986][Sakamoto et al., 1985].
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Les différentes cellules du CBC sont habituellement uniformes en apparence, avec des noyaux
relativement grands et une affinité forte pour les colorants basiques. Leur cytoplasme est limité
et basophile. Les différents contours de cellules peuvent être indistincts.

Epidémiologie
Le CBC affecte 750.000 Américains tous les ans [Athar et al., 2006]. Son incidence est corrélée

avec la latitude géographique et l’exposition cumulative du soleil [Madan et al., 2006]. La plupart
des CBC surgissent sur les zones du corps exposées au soleil.

Etiologie
Le modèle étiologique principal du CBC est l’exposition solaire avec des épisodes brûlants à

court terme [MacKie, 2006][Neale et al., 2007]. Bien que l’exposition à la lumière UV soit l’agent
cancérogène le plus fréquent, les rayons X, particulièrement s’ils sont superficiels, peuvent égale-
ment produire des CBC.

1.1.3.1.2 Carcinomes Epidermoïdes

La plupart des CE évoluent en kératoses (actiniques) solaires et sont rarement agressifs.
Cependant, les nouveaux CE qui se développent à partir des kératoses cicatricielles, des kératoses
chroniques irradiées, des kératoses chimiques, des kératoses thermiques ou sur les muqueuses ont
un plus grand potentiel malin [Friedman et al., 1985][Rudolph et al., 2000]. Ces CEs invasifs
peuvent être biologiquement agressifs et ont tendance à se reproduire [Mullen et al., 2006].

Le CE est une prolifération maligne des kératinocytes épidermiques, le plus abondant type de
cellules de l’épiderme. À la différence de presque tous les CBC, les CE sont associés à un risque
substantiel de métastase.

Aspects histocliniques
Contrairement aux carcinomes basocellulaires, les carcinomes épidermoïdes surviennent très

fréquemment sur des lésions précancéreuses. Le carcinome épidermoïde apparaît habituellement
après 60 ans. Il est plus fréquent chez l’homme que chez la femme. L’atteinte des zones photo ex-
posée est observée dans plus de 80% des cas. Cliniquement, la lésion se présente sous forme d’une
lésion nodulaire, croûteuse, souvent ulcérée. Un carcinome épidermoïde invasif est par définition
une prolifération de kératinocytes malins au delà de la membrane basale de l’épiderme. Le CE
est constitué de kératinocytes de grande taille, organisés en travées ou en lobules, souvent mal
limitées. Le degré de différenciation cellulaire est variable, certaines tumeurs étant constituées
de kératinocytes très différenciées, d’autres au contraire très indifférenciées.

Epidémiologie
Aux Etats-Unis, plus d’un million de cas de cancer de la peau non mélanocytaires sont estimés

annuellement, dont 1/5 de CE [Scotto and T.R. Fears and, 1983][Jemal et al., 2006][Jemal et al.,
2007].

En Hollande, le nombre de CE cutanés au cours des dernières années a augmente, annuelle-
ment de 1,2% chez les hommes et 3,4% chez les femmes [Czarnecki et al., 2002][de Vries et al.,
2006]. En Espagne, l’âge moyen d’apparition de CE est de 77 ans. Dans 93,8% des cas, ces lesions
sont dues à l’exposition solaire [Arranz et al., 2004].

Etiologie
Le risque de CE est principalement lié à deux facteurs : la quantité d’exposition au soleil et

le degré de pigmentation. L’exposition aux radiations ultra-violettes de la lumière du soleil est la
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Table 1.1 – Rappels de terminologie [Franco and Rohan, 2002].

Cancer
• Multiplication cellulaire autonome et anormale
• Envahissement des structures voisines
• Métastases

Tumeur Terme non spécifique désignant une grosseur
Néoplasie Processus d’expansion clonale dû à des ratés dans le contrôle moléculaire qui régule

la prolifération et/ou la mort cellulaire ; pouvant être bénigne ou maligne
Hyperplasie Augmentation de la taille d’un tissu ou d’un organe due à l’augmentation du

nombre de cellules. Elle peut être physiologique, compensatoire ou pathologique
Métaplasie Substitution adaptative d’un type tissulaire adulte par un autre type tissulaire ;

sous (contrainte) un type tissulaire plus vulnérable est remplacé par un autre type
tissulaire plus à même de résister à cette contrainte

Dysplasie Prolifération cellulaire anormale dans laquelle on retrouve la perte de l’architec-
ture et de l’orientation normale associée a une irritation et une inflammation
chronique. Ce terme est souvent employé dans le contexte des lésions prénéopla-
siques/précurseurs du cancer

cause la plus fréquente de développement de CE à partir de kératoses actiniques (AK) [Fears and
Scotto, 1983][Press et al., 1992], en particulier les rayonnements UVB (290 à 320 nm) et A (320 à
400 nm) [Rundel, 1983][Johnson et al., 1992][Liang et al., 1999]. Les rayonnements UV produisent
en effet des mutations dans l’ADN [Grossman and Leffell, 1997]. D’autres facteurs d’induction
de CE sont par exemple : des irradiations ionisantes, des agents chimiques mutagènes, etc.

1.1.3.2 États précancéreux et cancéreux précoces

Une lésion est qualifiée de "cancéreuse" si elle présente un caractère invasif. Les lésions pré-
cancéreuses regroupent toutes les lésions allant jusqu’au Carcinome In Situ (CIS), défini comme
une lésion proliférative dysplasique pour laquelle le risque statistique d’évolution vers un cancer
invasif est significativement élevé [Lacave et al., 2005]. Les lésions précancéreuses sont donc une
cible d’intérêt potentiel d’un dépistage qui doit permettre une diminution de la mortalité due au
cancer.

Le Tableau 1.1 rappelle la définition de plusieurs termes relatifs à des notions histologiques
dont certains seront utilisés dans la suite de ce travail.

1.2 Méthodes optiques pour le diagnostic

1.2.1 Méthodes de détection et caractérisation cutanée en clinique

La dermoscopie est une technique d’observation de la peau qui permet d’améliorer la qualité
et la précocité du diagnostic de certaines tumeurs cutanées et est la plus répandue en pratique
quotidienne. En dermoscopie, la lésion est examinée avec une lentille de grossissement x10 à
x100 placée contre la peau en immersion dans une huile d’adaptation d’indice. Toutefois, la
dermoscopie de lésions kératinocytaires semble en être encore à ses débuts car un consensus en
ce qui concerne les critères de diagnostic n’a pas encore été créé [Mogensen and Gregor, 2007]. De
plus cette technique basée sur l’appréciation visuelle dépend fortement de l’expérience personnelle
du médecin.
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1.2.2 Méthodes spectroscopiques de diagnostic in vivo :
Principe et applications

Plusieurs techniques de diagnostic de lésions tumorales font l’objet de travaux de recherches
fondamentaux et de transfert clinique (telles que les techniques de biopsie, marqueurs molécu-
laires, l’échographie, la microscopie confocale, spectroscopie, imagerie de fluorescence, dermosco-
pie, impédance électrique, etc.). Les approches non-invasives sont particulièrement bien adaptées
pour une utilisation quotidienne en clinique, car elles fournissent un moyen de suivre l’évolution
des lésions et de donner immédiatement l’information. Parmi elles, les méthodes optiques ont
déjà montré leur potentiel de sensibilité pour détecter les lésions pré-cancéreuses et les tumeurs
précoces [Bigio and Mourant, 1997] et d’éviter de nombreuses biopsies. C’est pourquoi, la spec-
troscopie optique (également appelée "biopsie optique") in vivo [Bigio and Mourant, 1997], est
une technique potentiellement utile, car elle vise à fournir aux médecins des informations quan-
titatives, donc plus objectives.

Le principe des méthodes spectroscopiques repose sur le fait que l’émission spectrale d’un
tissu renvoie des informations sur sa nature histologique, morphologique et biochimique. A par-
tir de l’analyse comparative de spectres provenant de sites tissulaires sains et tumoraux, il est
possible de déterminer des indicateurs spectraux permettant de les différencier.

L’intérêt clinique de l’approche spectroscopique réside dans son caractère non invasif et sa
grande sensibilité, permettant la détection de lésions cancéreuses précoces à un stade où elles
ne sont pas encore visibles. Différentes méthodes spectroscopiques peuvent être envisagées. Les
spectroscopies optiques actuellement en cours d’évaluation sont, par ordre d’importance décrois-
sante, la fluorescence, la diffusion élastique et la diffusion Raman.

La figure 1.4 présente le schéma de principe de l’instrumentation de base utilisée pour réaliser
la spectroscopie tissulaire. En général on utilise une excitation lumineuse à une certaine longueur
d’onde centrale et une largeur à mi-hauteur comprise dans la bande spectral UV-Visible-proche
infrarouge ; un capteur à fibres optiques et un spectromètre.

Figure 1.4 – Schéma de principe de base pour la spectroscopie tissulaire résolue spatialement
(1 fibre d’excitation, n fibres d’acquisition).

1.2.2.1 Spectroscopie d’autofluorescence (mono et multi-excitation)

Dans les dernières décennies, la spectroscopie de fluorescence a fait progresser bon nombre de
champs de recherche dont celui du diagnostic biomédical. Dans ce domaine, la spectroscopie de
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fluorescence est exploitée pour l’analyse de types variés d’échantillons, s’étendant de différentes
espèces biochimiques in vitro identifiées (par exemple, NADH, tryptophane, etc.) aux organes
humains in vivo. Avec des applications à de nombreuses pathologies dentaires, vasculaires, car-
diaques, du cancer et beaucoup d’autres [Vo-Dinh, 2003].

Principe physique de fluorescence
Une molécule ne peut exister que dans un certain nombre d’états d’énergie discrets corres-

pondant à des configurations électroniques données (figure 1.5). On distingue deux types d’états
électroniques :

– les états singulets, désignés par S 4 dans lequel tous les électrons sont appariés, c’est-à-dire
groupés par paires de spins opposés. Le spin global de la molécule est alors nul (S=0) ;

– les états triplets, désignés par T, dans lequel il existe deux électrons non appariés ayant
un spin de même sens.

L’état électronique correspondant d’énergie la plus basse (état fondamental) est dans la plu-
part des cas un état singulet. Les états électroniques d’énergie supérieure à S0 sont soit des états
singulets de même configuration électronique que l’état fondamental (S1, S2, etc.), soit des états
triplets (T1, T2, etc.).

La transition radiative est le passage d’une molécule d’un état d’énergie à un autre par ab-
sorption ou émission d’un photon. En absorbant un photon d’énergie appropriée, la molécule est
portée dans un des niveaux vibrationnels de l’état excité électronique Si et acquiert ainsi une
énergie excédentaire par rapport à l’état fondamental. Cet excédent d’énergie va être restitué à
l’environnement suivant différents mécanismes schématisés sur le diagramme de Jablonski repré-
senté sur la figure 1.5.

Relaxation non radiative. La molécule est soumise à de nombreuses collisions au cours
desquelles elle perd une fraction de son énergie et retourne ainsi au niveau vibrationnel inférieur
S1,0 de S1. Ce phénomène très rapide (de l’ordre de 10−12 secondes) n’engendre pas d’émission
lumineuse. A partir du niveau S1,0 le retour à l’état fondamental peut s’effectuer par transition
non radiative directe (retour non radiatif) ou passage à l’état triplet (transition inter-systèmes).

Emission de fluorescence. Dans le cas d’un retour radiatif, l’énergie est perdue par émis-
sion spontanée de photons (de fréquences supérieures par rapport à l’absorption) correspondant
aux transitions entre le niveau S1,0 et les différents niveaux vibrationnels de l’état fondamental.
Cette émission lumineuse est appelée fluorescence. L’émission de fluorescence est un processus
radiatif qui a une durée de l’ordre de quelques nanosecondes.

Les méthodes diagnostiques de détection de tumeurs précoces exploitant le phénomène de
fluorescence peuvent être regroupées dans deux catégories principales : celles qui détectent ou
emploient des fluorophores exogènes ou des fluorophores précurseurs et celles qui visent des fluo-
rophores endogènes.

L’utilisation des fluorophores exogènes
La méthode consiste à administrer au patient un fluorophore qui s’accumule préférentielle-

ment dans les tissus tumoraux, à provoquer sa fluorescence par irradiation à une longueur d’onde
appartenant à son spectre d’absorption et à mesurer l’intensité de fluorescence du site irradié.
Les tissus tumoraux présentant une concentration en fluorophore plus élevée que le tissu sain

4. Les dénominations triplet et singulet viennent du fait que, lorsque la molécule est soumise à un champ
magnétique, deux électrons non appariés possèdent trois niveaux d’énergie différents alors que deux électrons
appariés n’en possèdent qu’un.
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Figure 1.5 – Diagramme de Jablonsky représentant les différentes transitions énergétiques pos-
sibles entre les états singulets S0 (stable), S1 et S2 (excités) et l’état triplet T1.

environnant émettent une fluorescence d’intensité supérieure, créant un contraste entre zones
saines et tumorales qui permet de les différencier. Cette méthode permet de localiser la tumeur
et d’évaluer son extension.

Nous avons choisi de privilégier une approche totalement non-invasive et donc de nous consa-
crer a la fluorescence endogène.

L’utilisation des fluorophores endogènes
En réponse à une excitation lumineuse appropriée allant de l’UV au visible, les fluorophores

intrinsèques, c’est-à-dire présents naturellement dans les tissus biologiques sont susceptibles
d’émettre une fluorescence (endogène) appelée autofluorescence.
Un grand nombre de fluorophores endogènes sont présent dans les tissus biologiques [Kortum
and Muraca, 1996][Vo-Dinh, 2003]. La figure 1.6 montre des spectres typiques d’absorption et
d’émission des principaux fluorophores endogènes de tissus biologiques.

La majorité de ces espèces sont généralement associées aux protéines de la matrice structu-
relle des tissus (collagène et élastine [Valette, 2002] ou à diverses voies métaboliques cellulaires
(NAD et NADH) [Wagnieres et al., 1988]. Les espèces enzimatiques prédominantes dans cette
catégorie incluent la forme réduite de Nicotinamide Adenine Dinucleotide Hydrogen (NADH) ,
les flavines (FAD)[Lakowicz, 2006], et les lipo-pigments [Tsuchida et al., 1987] pris de [Lakowicz,
2006]. Les autres fluorophores intrinsèques incluent des composés aromatiques, acides aminés
tels que le tryptophane, la tyrosine, et la phénylalanine [Kortum and Muraca, 1996] ainsi que
diverses porphyrines (hémoglobine, myoglobine, etc.) [Kortum and Muraca, 1996][Wagnieres et
al., 1988].

Le tableau 1.2 recense les longueurs d’onde maximales d’absorption et d’émission des prin-
cipaux fluorophores endogènes et les longueurs d’onde d’absorption de chromophores des tissus
biologiques.
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Table 1.2 – Excitations et émissions maximales des principales molécules biologiques qui pré-
sentent une fluorescence endogène par [Andersson-Engels and Wilson, 1992] et [Ramanujam,
2000b]

Fluorophores endogènes Maximum d’excitation (nm) Maximum d’émission (nm)
Acides Aminés

- Tryptophane
[Andersson-Engels and Wilson, 1992] 275 350
[Ramanujam, 2000b] 220, 280 350
Protéines fibreuses et élastiques

- Collagène
[Andersson-Engels and Wilson, 1992] 340, 285, 270 395, 310, 395
[Ramanujam, 2000b] 325 400, 405

- Élastine
[Andersson-Engels and Wilson, 1992] 460, 425, 360, 260 520, 490, 410, 410
[Ramanujam, 2000b] 290, 325 340, 400
Enzymes et coenzymes

- FAD, flavines
[Andersson-Engels and Wilson, 1992] 440 520
[Ramanujam, 2000b] 375 à 450 535

- NADH
[Andersson-Engels and Wilson, 1992] 350 460
[Ramanujam, 2000b] 260, 351 440, 460

- NADPH
[Ramanujam, 2000b] 336 464
Vitamines [Ramanujam, 2000b]

Vitamine A 327 510
Vitamine K 335 480
Vitamine D 390 480

Lipides [Ramanujam, 2000b]
Phospholipides 436 540, 560
Lipofuscine 340 - 395 430 - 460, 540
Céroïde 340 - 395 430 - 460, 540

Porphyrines
[Andersson-Engels and Wilson, 1992] 400 610, 675
[Ramanujam, 2000b] 400 - 450 630 - 690

FAD : Flavin Adenine Dinucleotide, NADH : reduced Nicotinamide Adenine Dinucleotide Hydrogen,
NADPH : reduced Nicotinamide Adenine Dinucleotide Phosphate Hydrogen.
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Figure 1.6 – (a) Spectres d’absorption, (b) Spectres d’émission de quelques fluorophores endo-
gènes (modifié de [Wagnieres et al., 1988]).

Le nombre de fluorophores qui va être excité et l’importance de leur contribution respective
à l’émission d’autofluorescence tissulaire dépendent de la longueur d’onde choisie pour illuminer
le tissu. Par exemple, une excitation lumineuse dans le bleu (vers 470 nm) provoquera une forte
émission des flavines (coefficient d’extinction molaire maximum autour de cette longueur d’onde),
mais n’excitera pratiquement aucun autre fluorophore. En revanche, une longueur d’onde vers
330 nm permettra l’excitation du collagène, du NADH et dans une bien moindre mesure, des
flavines. Selon la longueur d’onde d’excitation utilisée, on pourra donc observer de manière sélec-
tive les émissions des différents fluorophores et le spectre d’autofluorescence tissulaire résultera
de la superposition de ces différentes émissions.

Principe de détection en cancérologie
Le principe de détection repose sur le fait que l’autofluorescence des tissus sains et tumoraux

présente de fortes différences à la fois sur le plan de l’intensité et de la forme des spectres d’émis-
sion. En effet, l’autofluorescence tissulaire dépend de plusieurs paramètres qui varient suivant la
nature saine ou tumorale des tissus : la concentration et la distribution spatiale des fluorophores
dans le tissu, le métabolisme cellulaire (modification de l’état d’oxydo-réduction du NADH et
des flavines, que peuvent être considérés comme des indicateurs du métabolisme cellulaire), la
structure et la vascularisation tissulaire (angiogenèse tumorale).

Les tissus normaux, précancéreux et cancéreux présentent des différences au niveau des
spectres d’intensité en autofluorescence, absorption et diffusion dans la bande Visible - Proche
IR. Ces modifications spectrales sont associées aux altérations des types de tissus, des concen-
trations des fluorophores, de la structure et de la vascularisation des tissus qui varient suivant sa
nature saine ou tumorale [Ramanujam, 2000b].

Si les principaux fluorophores responsables de l’autofluorescence sont bien identifiés, il faut
garder à l’esprit que leurs émissions ne sont pas seulement proportionnelles à leurs concentrations
tissulaires mais dépendent fortement de multiples facteurs : pH, liaisons aux protéines plus ou
moins importantes et états d’oxydoréduction pour les cofacteurs, conformation des protéines pour
les résidus tryptophane, etc. Enfin, l’intensité et la distribution spectrale de l’autofluorescence

29



Chapitre 1. Contexte et objectifs de l’étude

Table 1.3 – Principaux avantages et inconvénients de l’utilisation clinique de la fluorescence
exogène et endogène

Avantages Inconvénients
Fluorescence
exogène – Un seul fluorophore prédomine

– Forte intensité du signal
– Administration du fluorophore
– Allergie
– Toxicité
– Sélectivité/affinité limitées

Fluorescence
endogène – Aucun produit à administrer au

patient
– Information difficile à extraire car pro-

venant de plusieurs fluorophores
– Faible intensité du signal

sont affectées par les propriétés optiques d’absorption et de diffusion des tissus. Ces propriétés,
qui dépendent de la longueur d’onde, déterminent à la fois la profondeur de pénétration de la
lumière excitatrice dans le tissu et la fraction de la lumière de fluorescence collectée.

Chaque cancer ayant un mode propre d’évolution selon sa localisation anatomique, son tissu
d’origine et sa nature histologique, chaque type de tumeur nécessite une étude spécifique. Ce-
pendant, il existe des éléments caractéristiques indicateurs de la cancérisation d’un tissu que l’on
retrouve dans la majorité des spectres tissulaires. Ces caractéristiques sont le reflet des change-
ments structurels du tissu et de l’interaction de l’activité métabolique liée à la transformation
néoplasique.

Avantages et limitations de la spectroscopie d’autofuorescence
La spectroscopie d’autofluorescence est plus souvent utilisée que les techniques exploitant les

fluorophores exogènes, compte tenu des contraintes liées à l’utilisation de marqueurs en clinique
(autorisation de mise sur le marché difficile à obtenir, sélectivité moyenne, photosensibilité rési-
duelle). Le tableau 1.3 montre les principaux avantages et inconvénients de l’utilisation clinique
de la fluorescence exogène et endogène.

Les principaux avantages cliniques de la détection par autofluorescence résident dans le ca-
ractère non invasif et atraumatique de la mesure. De plus, en raison de sa résolution spectrale
elle présente une grande sensibilité à la composition biochimique des tissus, ce qui permet de
révéler a priori l’existence de tumeurs précoces et de fournir de nombreuses informations sur
la constitution des échantillons étudiés. Elle permet également d’accéder facilement à l’intérieur
des cavités anatomiques en utilisant une sonde à fibres optiques flexible et de faible diamètre (en
général < 2 mm).

Paradoxalement, l’inconvénient de cette méthode provient de sa richesse d’information : le
spectre d’autofluorescence fournit une information globale dont les variations d’amplitude (pics,
creux) sont dus à l’absorption par les chromophores et les fluorophores du tissu. L’interprétation
quantitative des spectres pour connaître les mécanismes à l’origine des modifications lors de la
cancérogénèse est difficile et les critères de discrimination entre tissus sains et tumoraux sont
souvent déterminés de façon empirique. Néanmoins, la faible intensité des signaux d’émission
d’autofluorescence mesurés est relativement bien compensée par la sensibilité des capteurs exis-
tants.
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Spectroscopie de fluorescence (mono et multi-excitation)
La spectroscopie de fluorescence appliquée au diagnostic sur les tissus humains normaux et

anormaux exige souvent une complète caractérisation des propriétés d’absorption et de fluores-
cence dans la bande de longueur d’onde UV-Vis-NIR [Zângaro et al., 1996]. Ainsi, l’excitation à
l’aide de plusieurs longueurs d’onde successives permet potentiellement d’exciter différents fluo-
rophores, ayant pour résultat des modèles d’émission plus complexes sous la forme de matrices
d’excitation-émission (EEMs) [Richards-Kortum et al.,, 1989], porteuse d’information plus com-
plètes concernant les changements biochimiques comparée à l’autofluorescence avec une simple
excitation.

Etat de l’art des travaux réalisés en LIFS 5 sur l’humain
La spectroscopie de fluorescence est utilisée pour étudier la composition chimique et l’orga-

nisation structurelle des milieux complexes comme les tissus. Initialement elle a été utilisée pour
étudier les tissus in vitro et ex vivo et évaluer des caractéristiques spectrales visant à distinguer
les tissus sains des tissus tumoraux.

De nombreux travaux ont été menés in vivo en mono-excitation pour la discrimination entre
tissus normaux, inflammatoires, hyperplasiques et dysplasiques de la bouche [Mallia et al., 2008],
du sein [Hage et al., 2003], de la peau [Brancaleon et al., 2001], du col de l’utérus [Ramanujam
et al., 1994], et du côlon [Cothren et al., 1990].

Seules quelques études utilisant des systèmes en multi-excitation-réception, ont été menées
pour différencier les états sains, cancéreux et précancéreux.

[Diagaradjane et al., 2005] ont utilisé 19 longueurs d’onde d’excitation entre 280-460 nm
pour discriminer les états précancéreux de la peau de souris. Ils ont établi 5 catégories histolo-
giques (normal, inflammation/hyperplasie, hyperplasie/dysplasie, CE modérément différencié et
CE mal différencié) et ont mise en évidence 4 longueurs d’onde d’excitation (280, 320, 340, et
410 nm) discriminantes. Ils concluent à une augmentation moyenne de 11,6% de la précision de
classification entre l’utilisation d’une seule longueur d’onde d’excitation et la combinaison de ces
4 longueurs d’onde d’excitation. Plusieurs fluorophores endogènes jouent un rôle important dans
la discrimination des différentes étapes du processus de transformation du tissu (tryptophane,
NADH, flavines et des porphyrines). Ils suggèrent que les fluorophores endogènes tryptophane
et porphyrine peuvent être employées comme marqueurs de tumeur pour discriminer des chan-
gements néoplasiques précoces.

[Heintzelman et al., 2000] ont utilisé des excitations comprises entre 330 et 500 nm pour
différencier des tissus oraux normaux, précancéreux et cancéreux. A l’aide d’algorithmes dis-
criminants multi-variés, ils ont montré qu’un ensemble d’excitations optimales (350, 380 et 400
nm), menait à une sensibilité de 100% et une spécificité de 88%. Ils ont notamment remarqué
une forte absorption par l’hémoglobine à 420 nm, visible dans les spectres de fluorescence. Il est
intéressant de noter que les spectres d’émission obtenus pour l’excitation à 400 nm font partie
d’une majorité de combinaisons, suggérant que des différences dans l’absorption due à la perfu-
sion soient porteuses d’informations utiles pour la diagnostic et par ailleurs que la combinaison
des spectroscopies de RD et de fluorescence améliorent la performance diagnostique.

5. LIFS : « Light Induced Fluorescence Spectroscopy » ou Spectroscopie de Fluorescence Induite
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[Li and Xie, 2005] ont utilisé des excitations entre 260 et 540 nm pour différencier les tissus
normaux et adénomateux du côlon. Ils ont remarqué que les longueurs d’onde d’excitation opti-
males pour diagnostiquer le cancer du colon étaient 340, 380, 460, et 540 nm ; avec une émission
d’autofluorescence augmentée des phorphyrines caractéristique des tissus cancéreux (excitation
supérieure à 380 nm).

A notre connaissance, trois études de spectroscopie d’autofluorescence sur la peau ont été
menées in vivo chez l’homme pour tester la capacité à discriminer les tissus sains des lésions
précancéreuses ou cancéreuses non mélanocytaires.

Brancaleon et al. [Brancaleon et al., 2001] en 2001 ont réalisé des mesures d’autofluorescence
à 2 longueurs d’onde d’excitation (295 et 350 nm) chez 18 patients présentant des CBC (n=20) et
des CE (n=5). Les mesures ont été réalisées sur les lésions (diagnostiquées par histopathologie a
posteriori) ainsi que sur la peau considérée comme saine à environ 1 cm du bord de la lésion. Les
résultats montrent que pour l’excitation à 295 nm les CBC présentent une intensité d’émission
de fluorescence 2,9 (±1,4) fois plus importante que la peau saine alors que pour les CE le ratio
est de 2 (±0,9). Pour l’excitation à 350 nm, l’intensité de fluorescence obtenue sur les lésions
était en revanche plus faible et le ratio des intensités entre lésion et peau saine était de 0,72
(±0,14) et 0,85(±0,11) pour les CBC et CE, respectivement. Ils attribuent les principales varia-
tions d’émission de fluorescence au tryptophane et aux liaisons du collagène pour les excitations
à 295 et 350 nm. Sur les lésions, l’accroissement d’intensité du tryptophane est attribué à une
hyperprolifération cellulaire tandis que la décroissance d’intensité d’émission due au collagène
proviendrait de la dégradation de la matrice extracellulaire par les enzymes.
Ils confirment à l’issue de cette étude que les lésions (CBC ou CE) ont des caractéristiques spec-
trales significativement différentes de la peau saine, et que la spectroscopie de fluorescence est
donc un outil qui pourrait à terme être utilisé pour le diagnostic et la détection de marges de
lésions non mélanocytaires dans un cadre clinique.

Panjehpour et al. [Panjehpour et al., 2002] en 2002 ont réalisé une étude en autofluorescence
à une seule longueur d’onde d’excitation (410 nm), chez 49 patients de 3 phototypes différents
et présentant des CBC (88), des CE (13), des lésions précancéreuses (12 kératoses actiniques
ou neavi dysplasiques) et des lésions bénignes (kératoses séborhéiques, neurofibromes, etc., n =
47). Leurs résultats indiquent une décroissance de l’intensité d’émission de fluorescence à 510
nm ainsi qu’un léger décalage vers les courtes longueurs d’onde des maxima d’émission pour les
carcinomes comparés aux lésions bénignes ou à la peau saine (Isaine > Ibenignes). Les perfor-
mances de classification n’ont pas été exprimées en termes de sensibilité et de spécificité car dans
leur cas, le groupe de données d’entraînement était le même que celui des données de validation.
Ils ont donc calculé une plage de valeurs (aire sous la courbe entre 430 et 716 nm) correspon-
dant à chaque groupe d’échantillons (sain, bénin, précancéreux, BC et CE), puis ont calculé
les pourcentages d’échantillons pour lesquels les valeurs d’aire sous la courbe étaient comprises
dans les plages de valeurs correspondantes. Leurs résultats de classification sont meilleurs pour
le phototype I que pour les phototypes II et III, soulignant ainsi que la mélanine, absorbant for-
tement dans l’UV et le bleu, peut diminuer les performances diagnostiques de méthodes optiques.

Na et al. [Na et al., 2000] en 2001 ont réalisé une étude sur la base d’une excitation unique à
337 nm, chez 13 patients avec 21 CBC. Les mesures de spectres d’intensité d’autofluorescence ont
été réalisées sur les lésions et sur la peau saine environnante (entre 2 à 4 cm du bord de la lésion)
avant et après traitement par 5-hALA 6 pour induire la fluorescence de la Protoporphyrine IX.

6. 5 - Méthyl Ester d’Acide d’Aminolévulinique ou "5-Aminolevulinic Acid Methyl Ester"

32



1.2. Méthodes optiques pour le diagnostic

Les résultats montrent d’une part une diminution de 53% de l’intensité émise à 455 nm par des
lésions CBCs par rapport à celle de la peau saine, due à une diminution de la concentration de
pro-collagène et NADH, et d’autre part une intensité de fluorescence de la PpIX 3,2 fois plus
grande.

La profondeur de tissu sondée dépend de la géométrie de la sonde à fibres optiques, de la
puissance de l’excitation, de la longueur d’onde d’excitation (dans la région UV/visible <700 nm,
la lumière pénètre seulement les volumes superficiels de tissu sur quelques centaines de microns
compte tenu de leur forte absorption (225 µm à 337nm [Koenig et al., 1998]) et de la distance
entre les fibres d’excitation et de collection (DFEC). La profondeur sondée augmente avec la
DFEC, et une DFEC de 250 µm permet par exemple de sonder jusqu’à 100 µm de profondeur
de tissu à une longueur d’onde d’excitation de 442 nm [Katika and Pilon, 2006].

Plusieurs contraintes sont à prendre en compte dans l’application actuelle de ces techniques
spectroscopiques d’autofluorescence. D’une part, leur sensibilité aux modifications inflammatoires
entraîne notamment de nombreux faux positifs (test positif en l’absence de lésion). D’autre part,
leur capacité de détection des différents stades d’évolution dysplasique n’est pas satisfaisante. En
réponse à ces insuffisances, deux approches complémentaires ont été développées [Georgakoudi
et al., 2001][Muller et al., 2003] :

– la modélisation des interactions de la lumière avec les tissus en vue d’identifier leurs pro-
priétés optiques et remonter ainsi aux spectres intrinsèques des structures morphologiques
(corrigés de la dispersion et de l’absorption) [Zonios et al., 1996][Wu et al., 1993][Biswal et
al., 2003],

– l’exploitation et la combinaison de données spectrales issues d’autres modalités utilisables
simultanément (spectroscopies de diffusion).

1.2.2.2 Spectroscopie de diffusion élastique

Principe
La méthode repose sur le fait que la diffusion de la lumière incidente par un tissu est le reflet

de sa morphologie du fait des variations d’indice de réfraction entre les différents éléments consti-
tutifs de ce tissu. Un rayon lumineux de longueur d’onde λ tombant sur un milieu inhomogène
peut soit se propager dans le milieu suivant sa direction initial, soit être dévié une fois (diffusion
simple) ou plusieurs fois (diffusion multiple) de sa direction initiale (cf. Figure 1.7).

Figure 1.7 – Représentation schématique de la propagation directe (bas), simplement diffusée
(haut) et multiplement diffusée d’un faisceau lumineuse.
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La diffusion élastique correspond à une interaction entre les photons et les particules du mi-
lieu au cours de laquelle les photons gardent leur énergie initiale (pas de changement de longueur
d’onde), mais changent de direction de propagation. On distingue trois types de diffusion suivant
que la dimension des objets diffusants est très inférieure (diffusion de Rayleigh), à peu près égale
ou très supérieure (diffusion de Mie) à la longueur d’onde du faisceau incident.

La caractérisation quantitative de la diffusion dans un milieu donné peut-être décrite par 3
paramètres :

– le coefficient de diffusion µs (cm−1), défini par l’inverse du libre parcours de diffusion ls
défini comme la distance moyenne parcourue par un photon entre deux événements de
diffusion (changement de direction),

– la fonction de phase p(θ) où θ, est l’angle de diffusion pris entre les directions des rayons
incident et diffusé. La fonction de phase p(θ) décrit la distribution angulaire des évènements
de diffusion, c’est-à-dire, la probabilité que la diffusion ait lieu dans la direction faisant
l’angle θ avec la direction initiale,

– le facteur d’anisotropie g est défini comme la valeur moyenne du cosinus de l’angle de
diffusion : g = <cos θ>. Si g=0, la diffusion est isotrope ; plus g s’approche de 1, plus
la diffusion est anisotrope et orientée vers l’avant. Dans le cas d’une diffusion isotrope, la
lumière est répartie dans une volume sphérique alors que dans le cas d’une diffusion très
anisotrope, le volume sera elliptique (figure 1.8).

Figure 1.8 – Formes globales de la fonction de phase de Henyey-Greenstein pour différentes
valeurs de g [Valette, 2002]].

Les paramètres µs et p(θ) dépendent de la longueur d’onde du rayonnement incident, de
l’indice, de la taille et de la densité des particules diffusantes. Avec le coefficient d’absorption µa,
ils constituent les propriétés optiques du milieu. La connaissance de µs, p(θ) et µa permet de
décrire mathématiquement la propagation de la lumière dans le milieu.

La diffusion de la lumière par les tissus biologiques
Les tissus biologiques sont des milieux complexes, très hétérogènes et fortement diffusants.

Leurs propriétés optiques varient non seulement d’un tissu à un autre mais peuvent varier à
l’intérieur d’un même tissu en raison des hétérogénéités locales. La diffusion dans les tissus est
causée par la présence de nombreuses particules diffusantes de tailles et d’indices de réfractions
variés : cellules, organites subcellulaires tels que les noyaux et les mitochondries, vaisseaux san-
guins, fibres de collagène, etc. La taille moyenne des diffuseurs étant de l’ordre du micron, ce qui
est l’ordre de grandeur des longueurs d’onde du visible (0,5 µm), il s’agit donc principalement
d’une diffusion de Mie. Le coefficient de diffusion µs décroît de façon monotone avec la longueur
d’onde entre 350 et 950 nm. Pour les tissus mous, µs est compris entre 10 et 100 mm−1.

Dans le domaine allant du rouge au proche infrarouge (600 à 1200 nm) où l’absorption globale
des tissus est faible, la diffusion est très supérieure à l’absorption et joue donc un rôle prépon-
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dérant. L’action simultanée de l’absorption et de la diffusion détermine une région ou "fenêtre"
spectrale entre 700 et 1100 nm pour laquelle la transmission est maximum, la pénétration lumi-
neuse pouvant atteindre plusieurs millimètres à quelques centimètres.

Principe de la détection en cancérologie
La réflectance diffuse est une technique optique qui permet la quantification directe de pro-

priétés du tissu en exploitant les modifications morphologiques cellulaires et intracellulaires asso-
ciées à la transformation néoplasique du tissu, critère majeur de diagnostic histopathologique sur
les prélèvements biopsiques, tels que : l’augmentation de la taille du noyau 7, le rapport nucléo-
cytoplasmique, l’angiogenèse, la dimension de fractale et l’hyperchromatisme (contenu plus élevé
en chromatine qui rend les noyaux foncés lors de leur coloration pour l’examen au microscope).
Ces transformations morphologiques produisent une modification des propriétés optiques du tissu
et donc des caractéristiques de la lumière diffusée par celui-ci. Les spectres de diffusion élastique
apparaissent ainsi comme des indicateurs de la morphologie du tissu [Valette, 2002][Marín et al.,
2005].

Avantages et limitations
Le principal avantage est la forte intensité du signal de diffusion (plusieurs ordres de gran-

deur supérieur au signal de fluorescence) qui permet d’obtenir un bon rapport signal sur bruit
avec une instrumentation de coût modéré. La technique est rapide (quelques secondes) et facile
à mettre en œuvre.
En revanche, les faibles différences entre les spectres de diffusion des tissus sains et tumoraux,
rend délicate leur exploitation directe pour la détection des dysplasies modérées [Valette, 2002].

Applications
En général, les spectres de diffusion élastique sont traités pour obtenir des spectres en réflec-

tance diffuse (RD). La réflectance diffuse est obtenue en divisant le spectre en diffusion mesuré
sur le tissu biologique par celui mesuré sur un "standard de diffusion" de référence.

RD =
DET

DES
(1.1)

avec :
RD = Réflectance Diffuse
DET = Diffusion Elastique mesurée sur le tissu
DET = Diffusion Elastique mesurée sur le standard de RD

Plusieurs équipes de recherche ont obtenu des résultats prometteurs en utilisant la RD pour
la détection des états précancéreux et cancéreux des tissus épithéliaux. Les travaux confirment
que les paramètres les plus discriminants en spectroscopie de RD sont liés aux propriétés de
dispersion affectées par le rapport nucléo-cytoplasmique [Mourant et al., 1995] et d’absorption
affectée par la concentration totale du sang [Koenig et al., 1998][Zonios et al., 1999].

Utzinger et al. [Utzinger et al., 2001a] en 2001 ont utilisé la RD résolue spatialement dans la
bande 390-600 nm, pour caractériser les tissus ovariens normaux, bénins et cancéreux in vivo. Ils
ont obtenu des valeurs de Se et Sp de l’ordre 86% et 80% respectivement et ont remarqué que

7. la taille d’un noyau cellulaire, qui estnormalement de 4 à 7 microns, est typiquement supérieure à 10 microns
pour une cellule cancéreuse.
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certains pentes et valeurs d’intensités des spectres de RD (liées à l’absorption par l’hémoglobine
et à la diffusion dans le tissu) permettent de discriminer efficacement les tissus ovariens normaux
de ceux tumoraux.

Mirabal et al. [Mirabal et al., 2002] ont utilisé la RD résolue spatialement dans la bande 355-
655 nm, pour discriminer in vivo les tissus normaux et néoplasiques du col de l’utérus (Epithélium
malpighien normal SN et columnar normal CN, lésions épidermoïdes de bas grade LGSILs et de
haute grade HGSILs). Ils ont réalisé des classifications par paires de discrimination, dont : SN vs
HGSIL Se=72%, Sp=81% ; CN vs HGSIL Se=72%, Sp=83% ; CN vs LGSIL Se=75%, Sp=89% ;
SN vs LGSIL Se=72%, Sp=56% ; CN vs SN Se=89%, Sp=77%. En général les meilleurs résultats
pour Se et Sp ont été obtenus pour une seule distance inter-fibre sans amélioration significative
en ajoutant d’autres distances.

Marín et al. [Marín et al., 2005] en 2005 ont exploité la RD résolue spatialement dans la bande
370-650 nm, pour discriminer les tissus précancéreux et cancéreux du col de l’utérus (dysplasies
grave CIN3, modérée CIN2, légère CIN1, ou négative). 549 sites de 301 patients, ont été mesurés
en utilisant 4 DFEC différentes. Leurs algorithmes de classification ont donné des précisions pour
distinguer CIN3 = 98%, CIN2 = 94%, CIN1 = 93% et ND = 73%. Ils ont observé des différences
significatives entre les spectres du tissu normal et précancéreux pour toutes les distances de ré-
ception, avec une intensité des spectres des tissus précancéreux inférieure à celle du tissu normal
et une contribution de l’absorption de l’hémoglobine au travers des pentes spectrales contenant
des informations d’intérêt pour la classification. Les spectres recueillis aux distances inter-fibres
les plus courtes possèdent un potentiel supérieur pour la discrimination.

Zhu et al. [Zhu et al., 2006] en 2006 ont utilisé des mesures en RD entre 350 à 600 nm, pour
discriminer 85 échantillons de tissu de sein ex vivo (50 normaux/bénins et 35 cancéreux). Ils ont
observé une augmentation d’intensité dans la bande 440-510 nm pour les tissus cancéreux et une
diminution entre 510-600 nm pour les tissus normaux. A l’aide de différents types d’analyses de
sélection de variables discriminantes ils ont obtenu des résultats de sensibilité et de spécificité de
86 et 80% respectivement.

Murphy et al. [Murphy et al., 2005] en 2005 ont discriminé des mélanomes précoces de nae-
vus commun et dysplasiques sur peau humaine, en utilisant la RD dans la bande spectrale
550-1000 nm. A partir de 115 patients, ils ont étudié 120 lésions dont 64 ont été diagnostiquées
comme mélanome. Le meilleur classificateur pour distinguer les lésions bénignes des lésions can-
céreuses, a donné des sensibilités/spécificités de 64/69% et de 72/82%.

1.2.2.3 Spectroscopie Raman

Le phénomène de diffusion inélastique de la lumière a été observé expérimentalement en
1928 par Raman et Krishnan [Raman and Krishnan, 1928]. Le rayonnement émis par des mo-
lécules sous forte irradiation lumineuse contient des photons de même fréquence que ceux du
rayonnement incident, mais aussi des photons de fréquences différentes, mais avec une très faible
occurrence (approximativement 1 photon sur 1 million ou 0.0001%). Ce changement de fréquence
est appelé effet Raman.

La figure 1.9 montre le schéma du mécanisme de la diffusion Raman. Suite à une puissante
excitation lumineuse monochromatique de type laser, la molécule absorbe un photon de fréquence
Vex, et acquiert une énergie excédentaire par rapport au niveau de départ. Selon le niveau occupé
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initialement (S0,0 ou S0,1) la molécule va être portée dans des niveaux d’énergie vibrationnels
intermédiaires dits virtuels (E’ ou E”). La molécule ne reste pas dans ces niveaux, mais se désexcite
très rapidement (en 10−11 à 10−13s) en retombant sur un des niveaux S0,1 (raie Stokes) ou S0,0

(raies anti-Stokes). Si le milieu est à l’équilibre thermodynamique, le nombre de molécules est
plus élevé dans l’état S0,0 que dans l’état S0,1, ce qui explique que les raies Stokes soient plus
intenses que les raies anti-Stokes.

Figure 1.9 – Schéma du mécanisme de la diffusion Raman aboutissant à l’émission de raies
Stokes (a) et anti-Stokes (b).

Le spectre Raman est exprimé en fonction de la différence d’énergie (1/λ en cm−1) entre les
photons incidents et diffusés. La région comprise entre 200 et 2000 cm−1 est la plus utilisée. Un
spectre Raman comprend un grand nombre de bandes étroites, de largueurs spectrales de 10 à
20 cm−1, chaque bande représentant une vibration moléculaire spécifique.

Principe de la détection
La spectroscopie Raman est une technique très répandue en biochimie et en biologie où

la plupart des molécules présentent une "activité Raman". D’abord employée pour étudier les
molécules pures en solution, la spectroscopie Raman s’est étendue au domaine cellulaire et subcel-
lulaire. Les changements biochimiques et structurels associés à la transformation néoplasique des
tissus se traduisent par une modification des caractéristiques vibrationnelles de molécules telles
que les protéines, les acides nucléiques et les lipides, provoquant une modification du spectre
Raman tissulaire qui doit permettre de différencier les tumeurs des tissus sains. La spectroscopie
Raman est une technique prometteuse pour étudier les tissus biologiques, et un outil clinique
potentiellement important pour le diagnostic en temps réel de la maladie et l’évaluation in situ
du tissu vivant [Hanlon et al., 2000].

Avantages et limitations
La spectroscopie Raman est la méthode qui fournit l’information la plus riche au niveau mo-

léculaire et structural car elle donne une information sur la composition chimique du tissu. Sa
capacité à détecter des faibles modifications biochimiques induites par la transformation néopla-
sique lui donne a priori le potentiel de différencier les tumeurs bénignes des tumeurs malignes et
de distinguer les différents grades de dysplasies. L’effet Raman est indépendant de la longueur
d’onde excitatrice utilisée, ce qui permet de supprimer certains phénomènes indésirables (fluo-
rescence) en choisissant une longueur d’onde adéquate.
La principale limitation de la spectroscopie Raman in vivo réside dans les nombreux problèmes
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techniques à surmonter pour réaliser une instrumentation clinique. Les autres inconvénients sont
liés aux risques de présence de signaux de fluorescence (potentiellement beaucoup plus intense)
et aux risques d’altération (décomposition) des échantillons due à l’échauffement.

Applications
Divers travaux de recherche ont été menés dans le cadre de la détection du cancer ou de lésions

précancéreuses, par exemple, pour : le col de l’utérus in vivo [Utzinger et al., 2001b] ou in vitro
[Mahadevan-Jansen et al., 1998] ou ex vivo [Krishna et al., 2006], du poumon ex vivo [Yamazaki
et al., 2003] , de la peau ex vivo [Gniadecka et al., 1997] ou in vivo et in vitro [Caspers et al.,
1998]], de la région nasopharyngée ex vivo [Lau et al., 2003], et du sein ex vivo [Haka et al., 2005].

Par exemple dans le travail de [Krishna et al., 2006], des différences visibles sont observées
entre les spectres Raman moyens recueillis sur col de l’utérus normal et tumoral. Comme montré
dans la figure 1.10, le spectre normal (ligne pointillée) est caractérisé par un pic d’amide I plus
large, et des crêtes à 1384, 1269, 939 et 854 cm−1, qui sont absentes dans les spectres tumoraux.
Ces caractéristiques spectrales de tissus normaux indiquent la présence des protéines structurales
comme le collagène. De plus, les spectres tumoraux montrent un pic d’amide I plus pointu, un pe-
tit décalage à 1450 cm−1 et une bande plus pointue de l’amide III. Ces caractéristiques spectrales
peuvent être reliées aux protéines, aux lipides et à l’acide désoxyribonucléique. Dans ce travail,
les auteurs ont développé un méthode de discrimination en utilisant l’Analyse en Composantes
Principales (ACP) et ont obtenu 99,5% de sensitivité et spécificité .

Figure 1.10 – Spectres Raman moyens des tissus du col de l’utérus normaux (ligne pointillée)
et tumoraux (ligne continue) tirés de [Krishna et al., 2006]

Ces études montrent que la spectroscopie de Raman peut être utilisée comme outil puissant
pour sonder les changements biochimiques des tissus in situ et pour fournir des informations
diagnostiques importantes. La portée des applications cliniques du Raman a été limitée par les
évolutions technologiques, principalement dues au manque de sondes à fibres optiques capables
d’acquérir effectivement des spectres de tissu à l’intérieur du corps [Motz et al., 2004]. En consé-
quence, la majorité des recherches en matière de spectroscopie de Ramanin in vivo a été confinée
aux organes et aux tissus "facilement" accessibles tels que la peau [Caspers et al., 1998] et le col
de l’utérus [Utzinger et al., 2001b].
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1.2.2.4 Spectroscopies Multi-modalités

Les techniques spectroscopiques décrites dans les sections précédentes fournissent des infor-
mations complémentaires sur différents aspects de la composition, de la morphologie, et de la
biochimie des tissus [Georgakoudi et al., 2003]. Il apparaît alors intéressant de combiner en-
semble certaines de ces méthodes pour mieux détecter ces différents changements dans le milieu.
Il est ainsi possible que l’efficacité de classification de différents états tissulaires soit augmentée
et contribue à la compréhension des processus qui conduisent au développement d’une lésion.
Enfin, associer plusieurs modalités de spectroscopie améliore la fiabilité du diagnostic : meilleure
spécificité, meilleure sensibilité.

Principaux travaux et résultats publiés
Quelques travaux ont été menés en spectroscopie multi-modalités appliquée au diagnostic in

vivo et à la discrimination des états pathologiques de tissus biologiques (précancéreux et cancé-
reux).

[Georgakoudi et al., 2002] utilisent un système de Spectroscopie "Tri-Modale" pour différen-
cier des lésions intra-épithéliales épidermoïdes cervicales (SILs) de non-SILs. Ils couplent l’auto-
fluorescence, la diffusion multiple (RD) et la diffusion simple (light-scattering spectroscopy, LSS).
La réflectance diffuse permet d’enregistrer et d’analyser séparément les photons rétrodiffusés, soit
par diffusion multiple, soit par diffusion simple. Il est à noter que les auteurs utilisent le terme
" elastic scattering spectra " pour les photons qui sont réfléchis à la surface du tissu après un
seul événement de diffusion. D’autres équipes du laboratoire national de Los Alamos considèrent
les "spectres de diffusion élastique" comme la résultante de diffusions multiples. Leur système
permet d’enregistrer, dans un temps d’acquisition inférieur à la seconde, les spectres d’autofluo-
rescence correspondant à onze longueurs d’onde d’excitation entre 337 et 650 nm, les spectres
de diffusion multiple et simple dans la bande 350 - 700 nm. Pour l’excitation en multiple-AF,
un laser azote (337 nm) excite successivement à grande vitesse 10 colorants différents. Les au-
teurs obtiennent une sensibilité et une spécificité respectivement de 62% et 92% en AF ; 62%
et 82% en RD ; 77% et 83% en LSS, et 92% et 90% en tri-modalité. La combinaison des trois
techniques permet donc d’obtenir de meilleurs résultats dans le cas des cancers du col de l’utérus.

[Palmer et al., 2003b] et [Breslin et al., 2004] utilisent la combinaison de plusieurs longueurs
d’onde d’excitation d’AF dans l’intervalle 300 - 460 nm et de réflectance diffuse entre 310 et
600 nm, pour distinguer des tissus bénins et malins de sein in vitro. Les auteurs ont analysé la
forme des spectres à l’aide d’outils de type SVM et d’ACP. [Palmer et al., 2003b] ont obtenu une
sensibilité et une spécificité plus faible en LSS qu’en AF à plusieurs longueurs d’onde d’excitation
(70% et 92% versus 30% et 78%). Ainsi, l’application combinée des deux méthodes n’améliore
pas, dans cette étude, la qualité du diagnostic.

Enfin, [Chang et al., 2005] combinent les mesures en autofluorescence (donnant Se = 86% et
Sp = 89%) et en réflectance diffuse (donnant Se = 74% et Sp = 89%) pour détecter les lésions
pré-cancéreuses cervicales in vivo et constatent une amélioration de la spécificité mais surtout
de la sensibilité de la méthode diagnostique aboutissant à Se = 87% et Sp = 91%.

Les informations finales essentielles restent la sensibilité et la spécificité. Ainsi, les résultats
des travaux les plus récents ont permis d’obtenir des augmentations de sensibilité de 75% à plus
de 95% et de spécificité de 45% à plus de 95% notamment en optimisant les longueurs d’onde
d’excitation en fluorescence, caractérisant et ciblant des fluorophores les plus discriminants.
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1.2.2.5 Evaluation d’une méthode diagnostique

Quelle que soit la méthode diagnostique étudiée, il est essentiel d’apprécier sa capacité à
prédire la présence ou l’absence de maladie et de pouvoir comparer ses performances à un test
de référence (" gold-standard ") et déterminer ainsi son applicabilité en routine clinique. Pour
cela, on mesure deux paramètres :

– lorsque le test est positif, la probabilité d’être malade.
– lorsque le test est négatif, la probabilité de ne pas être malade.
Quatre situations d’un test diagnostique (le test peut être positif ou négatif et la maladie

présente ou non) peuvent être caractérisées en termes de nombre ou de pourcentage de :

– Vrai Positif (VP) : résultat positif d’un test sur un sujet malade,
– Faux Positif (FP) : résultat positif d’un test sur un sujet sain,
– Vrai Négatif (VN) : résultat négatif d’un test sur un sujet sain,
– Faux Négatif (FN) : résultat négatif d’un test sur un sujet malade.
Les caractéristiques intrinsèques du test, sa capacité à classer correctement les personnes qui

ont la maladie dans le groupe ayant un test positif et les personnes qui n’ont pas la maladie dans
le groupe ayant un test négatif, sont décrites par la sensibilité et la spécificité.

La Sensibilité (Se) est la probabilité d’obtenir un test positif lorsque la maladie est réellement
présente (équation 1.2). Lorsque la sensibilité d’un test augmente, le nombre de faux négatifs
diminue.

Se =
Nombre de sujets malades avec test positif

Nombre total de sujets malades
=

V P

V P + FN
(1.2)

La Spécificité (Sp) est la probabilité d’obtenir un test négatif lorsque la maladie est réelle-
ment absente (équation 1.3). Un test très spécifique générera peu de faux positifs.

Sp =
Nombre de sujets sains avec test négatif

Nombre total de sujets sains
=

V N

V N + FP
(1.3)

Deux autres mesures donnent une estimation de la probabilité de la maladie en fonction des
résultats du test. Elles définissent la fiabilité du test :

– la valeur prédictive positive (VPP, équation 1.4) est la valeur prédictive d’un test positif
c’est-a-dire la capacité de prédire la présence de la maladie ;

– la valeur prédictive négative (VPN, équation 1.5) est la capacité de prédire l’absence de
maladie.

La valeur prédictive d’un test varie en fonction de sa sensibilité, de sa spécificité et de la
prévalence de la maladie. La fiabilité d’un test mesure la proportion de résultats corrects (vrais
positifs et vrais négatifs). Le Tableau 1.4 résume les relations entre les résultats du test et la
présence ou non de la maladie, déterminée par un diagnostic approprié.

V PP =
V P

V P + FP
(1.4)
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Table 1.4 – Définition des caractéristiques d’un test de dépistage.

Cancer
Présent Absent

Test de dépistage + VP FP
- FN VN

V PN =
V N

V N + FN
(1.5)

Fiabilité du test =
V P + V N

V P + V N + FP + FN
(1.6)

Mesures combinées entre sensibilité et spécificité
La sensibilité et la spécificité sont les mesures de base de la précision d’un test diagnostique.

Lorsqu’on compare deux tests diagnostiques, il est plus facile de comparer une seule valeur
que d’en comparer deux, i.e. la valeur de Se et la valeur de Sp [Obuchowski, 2003]. Alors, un
compromis doit être trouvé entre Se et Sp. La courbe ROC (" Receiver Operating Characteristic
" ou courbe caractéristique d’efficacité) permet d’étudier les variations de la spécificité et de
la sensibilité d’un test pour différentes valeurs du seuil de discrimination [Zou et al., 2007]. La
courbe ROC (cf. figure 1.11) est un graphique du test de Se (axe X) vs 1-SP (axe Y) ; plus la
courbe ROC s’éloigne de la diagonale D pour rejoindre l’angle supérieur gauche (A), plus le test
diagnostique est globalement "efficace". Le seuil est idéal quand Se = 1 et 1-Sp = 0, puisqu’il
permet de séparer totalement tous les positifs des négatifs, sans faux positif, ni faux négatif. B
et C sont les courbes schématiques les plus réalistes de deux examens. Quel que soit le seuil, B
a une meilleure sensibilité et une meilleure spécificité que C.

Figure 1.11 – Exemple de courbe ROC, avec Se la sensibilité et 1-Sp le taux de faux positif.
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1.3 But et objectifs des travaux de thèse : Problématiques

Notre travail de thèse s’inscrit dans la continuité des travaux réalisés au laboratoire, en par-
ticulier par [Chalau, 2004] en diffusion élastique, par [Ybarra, 1999] en autofluorescence sur la
peau et par [Péry, 2007] en spectroscopie fibrée bimodale (mono-AF et RD). Le travail de [Péry,
2007] a été consacré à la caractérisation de tissus biologiques in vivo, en particulier les tissus
sains et tumoraux dans la vessie.

Dans cette partie, nous rappelons les problématiques cliniques motivant notre étude et expo-
sons les objectifs de nos travaux, les verrous techniques et méthodologiques liés au développement
et à la validation expérimentale d’une méthode de diagnostique tissulaire par spectroscopie bimo-
dale en multi-excitation d’AF et en RD résolue spatialement et son application pour la détection
de lésions cancéreuses in vivo.

Les objectifs spécifiques de nos travaux concernent trois axes principaux :

– l’instrumentation, (conception, développement, mise au point, caractérisation métrolo-
gique),

– la mise en place d’un protocole expérimental pré-clinique pour la validation in vivo,
– le traitement des données spectroscopiques (prétraitements, extraction/sélection de

caractéristiques) en vue d’une classification automatique des types de tissus.

1.3.1 Développement instrumental

Notre objectif est de concevoir et développer un nouveau dispositif instrumental adapté aux
mesures in vivo (sur la peau) et capable de réaliser des mesures spectroscopiques résolues spatia-
lement en multi-excitation d’autofluorescence et en réflectance diffuse. Cet instrument fibré doit
permettre d’acquérir dans un temps raisonnable (< 1 min) plusieurs émissions spectrales tissu-
laires colocalisées. Après avoir établi le type d’instrument à développer, plusieurs problèmes sont
envisagés : d’abord la génération des multiples excitations pour l’autofluorescence et la diffusion
élastique puis l’acquisition colocalisée des spectres sur un même site, et les caractéristiques de la
sonde à fibres optiques.

Plus précisément, le système développé doit pouvoir :

– fournir différentes excitations en bande étroite dans la gamme spectrale UV-Visible (spé-
cifiquement entre 350 et 450 nm) pour l’autofluorescence et une excitation à large bande
en lumière blanche (entre 350 et 800 nm) pour la diffusion élastique,

– permettre une mesure colocalisée spatialement des spectres d’autofluorescence et de diffu-
sion élastique,

– acquérir simultanément les spectres de fluorescence endogène et de diffusion élastique cor-
respondant à différentes distances entre une fibre d’excitation et plusieurs fibres de récep-
tion, et

– gérer de façon automatique la synchronisation entre les différentes excitations et acquisi-
tions des émissions spectrales.

Pour concevoir et développer une nouvelle instrumentation adaptée à l’étude prévue, la pre-
mière phase consiste à évaluer l’instrumentation pré-existante dans le laboratoire afin d’analyser
les optimisations à réaliser ou les éléments utilisables. La seconde étape vise à réfléchir sur la
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conception des parties manquantes pour le nouveau système instrumental et finalement son dé-
veloppement, sa réalisation et son automatisation.

Suite au développement de l’instrumentation, une méthode de calibrage devra être établie
afin de réaliser/obtenir des mesures spectroscopiques répétables et comparables en corrigeant
ou compensant notamment les variations ou perturbations sur les mesures dues aux composants
optiques et électroniques de l’instrumentation développée.

Le chapitre 2 décrit l’étude instrumentale menée et le développement du dispositif, prenant
en compte les différentes contraintes techniques, technologiques et de calibrage rencontrées.

1.3.2 Protocole expérimental et validation pré-clinique

L’évaluation pré-clinique de la capacité de la spectroscopie pour la détection in vivo des états
précancéreux de peau pose la difficulté de suivre des étapes précoces de cancérogenèse identifiées
ou identifiables d’un point de vue histo-pathologique. Le modèle animal est en l’occurrence le seul
moyen d’obtenir des prélèvements de tissu à chaque étape de la cancérogenèse. Les contraintes à
résoudre sont que le modèle animal doit être proche de l’histologie humaine, et que la méthode
d’induction tumorale soit aussi proche que possible de l’étiologie humaine.

La définition des critères de choix et la solution mise en œuvre d’un modèle animal tumoral
adapté aux besoins du protocole envisagé (histologie, mode d’induction des tumeurs, étiologie),
pour l’identification d’états sains, hyperplasiques et dysplasiques est détaillée au chapitre 3.

1.3.3 Traitement des données

Notre objectif final est de développer et valider une méthode automatique de classifica-
tion/évaluation des états précancéreux de la peau (sains, hyperplasique et dysplasiques) tels
que définis précédemment à partir du prétraitement des spectres et du traitement des données
spectroscopiques acquises. Cette méthode doit être capable de traiter un grand volume de don-
nées et d’extraire les combinaisons de données, fournies par les deux types de spectroscopie
(autofluorescence et diffusion élastique), les plus performantes pour discriminer les états pré-
cancéreux définis. Le prétraitement des données spectroscopiques vise à rendre manipulables et
comparables tous les spectres collectés quelque soient les conditions d’acquisition. Il inclut les
étapes de filtrage, de normalisation et de correction notamment.

La méthode de traitement comprend l’extraction, la sélection et la classification de caracté-
ristiques les plus discriminantes pour les différentes classes histologiques définies.

Après étude bibliographique des différents algorithmes de prétraitement, d’extraction, de sé-
lection, de réduction et de classification existants et utilisés, nous présentons dans le chapitre 4
le choix des techniques adaptées à nos besoins, le développement et l’évaluation des algorithmes
en utilisant plusieurs combinaisons des différentes émissions en autofluorescence et en réflectance
diffuse en fonction des longueurs d’onde et des distances, et l’évaluation de plusieurs techniques
de classification en visant à améliorer l’efficacité de la méthode diagnostique en termes de Sen-
sibilité et de Spécificité.
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2
Développement instrumental et

caractérisation métrologique

2.1 État de l’art en instrumentation pour la spectroscopie
bimodale (fibrée)

Au cours des dernières années, la capacité des techniques de mesures spectroscopiques en
réflectance diffuse et surtout en autofluorescence pour le diagnostic des tissus biologiques a
remarquablement progressée. Ces progrès sont liés fortement aux avancées technologiques de
l’instrumentation utilisée. La réussite des expériences en spectroscopie exige une attention par-
ticulière aux détails expérimentaux et une compréhension approfondie du fonctionnement de
l’instrumentation.

Figure 2.1 – Configuration expérimentale générale pour les expériences de spectroscopie fibrée
résolue spatialement en autofluorescence et en réflectance diffuse.

La figure 2.1 montre la configuration expérimentale générale pour les expériences de spec-
troscopie fibrée résolue spatialement en autofluorescence et en réflectance diffuse, composée de 3
grandes parties : a) un système d’excitation lumineuse, b) un système d’acquisition spectrale, c)
une sonde multi-fibres optiques.

Une description des différentes solutions techniques et technologiques pour chaque partie des
systèmes d’instrumentation développés et mis en œuvre dans le cadre de travaux publiés durant
les dernières années est donnée dans les sections suivantes.
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2.1.1 Les systèmes d’excitation lumineuse

2.1.1.1 Excitation d’AF

Pour la spectroscopie d’autofluorescence une excitation monochromatique (bande étroite de
longueurs d’onde de largeur à mi-hauteur, de quelques nanomètres) dans la bande spectrale UV-
Visible est nécessaire [Ramanujam, 2000a][Ramanujam, 2000b].

Dans les premières études réalisées en autofluorescence, une large bande d’excitation de
250 à 450 nm était utilisée, excitant ainsi la plupart des fluorophores endogènes [Ramanujam,
2000a][Ramanujam, 2000b] et conduisant à une émission de fluorescence correspondant à la su-
perposition des émissions de tous les fluorophores.
Les avancées technologiques au niveau des sources d’excitation lumineuses "quasi- monochro-
matiques", ont permis leur mise en œuvre en spectroscopie d’autofluorescence afin d’étudier les
contributions "individuelles" des fluorophores endogènes de façon à pouvoir différencier et dis-
criminer divers états tissulaires tumoraux.

Les excitations monochromatiques typiquement utilisées sont issues de LASER, de lampes
large bande (lumière blanche) suivies d’un monochromateur ou de filtres optiques, de diodes
électroluminescentes.

Ces sources d’excitation pour l’autofluorescence peuvent être classées en deux groupes :
sources de mono-excitation (1 seule longueur d’onde) et sources de multi-excitation (plusieurs
(longueurs d’onde) d’excitation).

2.1.1.1.1 Sources de "mono-excitation" d’autofluorescence

Il s’agit des sources mises en œuvre dans le cadre de travaux utilisant une seule longueur
d’onde d’excitation.

Wood’s Lamp
Une des premières sources d’excitation utilisées pour observer la fluorescence est la lampe de

Wood, conçue par Robert Williams Wood en 1903 en utilisant un filtre passe-bande UV entre
320 et 400 nm avec un pic maximal à 365 nm ("Wood’s glass").

En 1924 Policard fut l’un des premiers à observer l’autofluorescence rouge de tumeurs excitée
par une lampe de Wood [Policard, 1924]. Il a suggéré que l’hematoporphyrine IX était le fluoro-
phore responsable de cette émission.
Gougerot et Patte [Gougerot et al., 1939] en 1939 et Rochese et al. [Ronchese et al., 1954] en
1954 ont observé la fluorescence rouge émise par des carcinomes de peau humaine en utilisant
l’excitation de cette lampe UV et en 1960, Ghadially et Neish [Ghadially and Neish, 1960] ont
rapporté que la protoporphyrine IX était le responsable de l’autofluorescence rouge dans les tu-
meurs chimiquement induites sur la peau de lapins.

Lampe large bande filtrée
Des études en spectroscopie de fluorescence avec une excitation quasi-monochromatique en

utilisant une lampe large bande et un filtre optique passe-bande ont été réalisées par Lohmann et
al. [Lohmann and Paul, 1988][Lohmann et al., 1991] en 1988 et en 1991. Ils ont utilisé une lampe
à haute pression de mercure suivie d’un filtre passe-bande 366/11 (Schott, Mainz) pour obtenir
un faisceau quasi-monochromatique centré à 366 nm pour détecter et différencier des mélanomes
de peau humaine.
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LASER
Fournissant un rayonnement lumineux directif et quasiment monochromatique, le laser est

la source d’excitation la plus employée pour la spectroscopie d’autofluorescence appelée "Laser-
Induced Fluorescence Spectroscopy" (LIFS) [Mycek and Pogue, 2003]. Par exemple, Cothren et
al. [Cothren et al., 1990] en 1990 ont utilisé un LASER 370 nm à colorant pompé par un LASER
Azote à 337 nm, pour discriminer les tumeurs bénignes de tissus gastro-intestinaux. Ramanu-
jam et al. [Ramanujam et al., 1994] en 1994 ont utilisé un LASER 337 nm pour discriminer
des tumeurs du col d’utérus. Bourg-Hecly et al. [Bourg-Heckly et al., 2000] en 2000 ont utilisé
un LASER 330 nm pour discriminer des dysplasies et des carcinomes précoces de l’oesophage.
Panjehpour et al. [Panjehpour et al., 2002] en 2002 ont utilisé un LASER 410 nm à colorant
pompé par un LASER Azote, pour discriminer différents types de carcinomes cutanés. Mallia et
al. [Mallia et al., 2008] en 2008 ont utilisé un LASER à 404 nm pour discriminer des tumeurs
précancéreuses de tissus oraux humains.

2.1.1.1.2 Sources de "multi-excitation" d’autofluorescence

L’utilisation de plusieurs pics d’excitation centrés à différentes longueurs d’onde permet d’ex-
citer différents fluorophores, ayant pour résultat des modèles plus complexes d’émission avec
potentiellement plus d’information concernant les changements biochimiques qu’en utilisant une
seule excitation, et avec une plus grande probabilité de distinguer les tissus sains et pathologiques
[Bigio and Mourant, 1997].

Les spectres d’émission d’AF acquis pour différentes excitations sont regroupés sous la forme
d’une matrice d’excitation émission (EEM) [Richards-Kortum et al.,, 1989][Zângaro et al., 1996]
[Tunnell et al., 2003].

LASER
Ramanujam et al. [Ramanujam et al., 1996] en 1996 ont utilisé des excitations à l’aide de

deux LASERs (380 et 460 nm) pour différencier in vivo des tissus sains et cancéreux du col de
l’utérus.
Wu et Qu [Wu and Qu, 2006] en 2006 ont utilisé des excitations à l’aide de 4 LASERs (trois
LASERs solide à 355, 457 et 473, et un LASER Ti : saphir réglable entre 375-435 nm) pour
investiguer les caractéristiques de fluorescence des tissus oraux et oesophagiens de lapin et du
col de l’utérus humain.
Zangaro et al. [Zângaro et al., 1996] et Tunell et al. [Tunnell et al., 2003] ont construit une source
d’excitations LASERs à 9 colorants (entre 442-480 nm) disposés sur une roue mobile et pompés
par un LASER XeCl excimer à 308 nm.

Lampe et monochromateur 8

Diagaradjane et al. [Diagaradjane et al., 2005] en 2005 ont utilisé une source d’excitation com-
posée d’une lampe Xénon à arc (150W) couplée à un monochromateur pour sélectionner des
excitations entre 280 et 460 nm tous les 10 nm.

8. Un monochromateur est un dispositif utilisé en optique pour sélectionner une gamme la plus étroite pos-
sible de longueurs d’onde à partir d’un faisceau lumineux de gamme de longueurs d’onde plus large. Pour séparer
ces différentes longueurs d’onde d’un faisceau lumineux, un monochromateur peut utiliser soit le phénomène de
dispersion de la lumière par un prisme, soit le phénomène de diffraction par un réseau ou par un cristal. Il com-
prend généralement un système mécanique permettant de diriger le faisceau de longueur d’onde choisie vers une
fente de sortie.
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En 1991, Senga et Minami [Senga and Minami, 1991] ont développé un spectrofluorimètre
compact dont la source est constituée d’une lampe Xénon (150 W) à arc et d’un monochromateur
holographique (Jobin-Yvon, H20-VIS) couplé à un moteur pas-pas pour sélectionner automati-
quement la longueur d’onde d’excitation voulue (entre 300-550 nm).

LED et lampe large bande filtrée
Bien qu’elles constituent des sources moins coûteuses par rapport aux systèmes à LASER et

à lampe avec monochromateur, les sources à LED et à lampe avec filtres constituent des options
d’excitation qui ne sont pas très utilisés dans le cadre d’études in vivo notamment à cause des
contraintes au niveau mécanique, optique et d’optimisation de la puissance d’excitation néces-
saire pour réaliser la spectroscopie d’autofluorescence tissulaire.

En 2002, Hart et al. [Hart and JiJi, 2002] ont développé un spectrofluorimètre dont la source
d’excitation était constituée d’une série de 7 diodes électroluminescentes (370, 430, 470, 505, 530,
590 et 636 nm).

En 2004 Gouzman et al. [Gouzman et al., 2004] ont également développé un système de spec-
trofluorimétrie avec une source d’excitation basée sur une Lampe Halogène suivie de deux filtres
interférentiels linéairement variables.

2.1.1.1.3 Excitation bimodale (AF et RD)

Plusieurs travaux ont montré que le couplage de plusieurs modalités de spectroscopie amé-
liore les performances de diagnostic des états précancéreux et cancéreux de tissus biologiques
(section 1.2.2.4).

En 1993 Zeng et al. [Zeng et al., 1993] ont étudié les propriétés optiques de la peau humaine
normale et anormale in vivo, en utilisant la combinaison de mesures en autofluorescence et en
réflectance diffuse. Ils ont utilisé une lampe Xénon (1000 W , 200− 1100 nm) suivie d’un mono-
chromateur donnant des excitations à bandes étroites en fluorescence. L’excitation en réflectance
diffuse est obtenue en disposant le monochromateur en ordre zéro laissant passer la lumière
blanche suivi d’un filtre passe-haut coupant la lumière UV.

En 1999 Zuluaga et al. [Zuluaga et al., 1999] ont développé un système de mesures en réflec-
tance diffuse (entre 380 et 950 nm) résolue spatialement et en fluorescence (excitations entre 330
et 550 nm, bande d’émission entre 380 et 700 nm). Ils ont utilisé une lampe Xénon à arc (150 W ,
sans émission d’ozone) munie d’un réflecteur sphérique suivie de deux lentilles de couplage vers
un monochromateur. Un moteur pas-pas est utilisé pour sélectionner les longueurs d’onde d’exci-
tation et trois bandes de longueurs d’onde ont été utilisées pour l’excitation en réflectance diffuse,
sur la base d’une roue à filtres passe-bande (350-628, 500-778 et 700− 978 nm).

En 1996 Zângaro et al. [Zângaro et al., 1996] ont développé un système de mesures combi-
nant autofluorescence et réflectance diffuse ; ce système a été amélioré par Tunell et al. en 2003
[Tunnell et al., 2003]. Cet instrument dispose d’une lampe Xénon 300 W pour l’excitation en
réflectance diffuse (300− 800 nm) et de dix excitations LASER (308 à 480 nm) pour la fluores-
cence, dont 9 sont des LASER à colorant (entre 442 et 480 nm) disposés sur une roue et pompés
par un LASER XeCl excimer à 308 nm (8 nm FWHM).
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2.1.1.2 Excitation en RD

La réflectance diffuse est obtenue en divisant le spectre de diffusion élastique mesuré sur le
tissu par celui mesuré sur un standard de référence, qui doit être caractérisé par une diffusion
isotrope (surface lambertienne) et par une réponse spectrale uniforme. Par exemple, un diffu-
seur Lambertien presque parfait sur une gamme large de longueurs d’onde comprise entre 250
et 2500 nm (Oriel Corporation, model 70496) est utilisé en 1993 par Zeng et al. [Zeng et al., 1993].

Pour la spectroscopie de réflectance diffuse, des excitations large bande dans la gamme 280-
1100 nm peuvent être utilisées. Plusieurs études en réflectance diffuse sur la détection de différents
états tumoraux de tissus ont été menés à l’aide de sources large bande (principalement des lampes
de type Xénon, Deuterium, etc.) suivies de filtres passe-haut ou de monochromateurs configurés
en ordre zéro [Bigio and Mourant, 1997]. Par exemple, Marín et al [Marín et al., 2005] en 2005 et
Mirabal et al [Mirabal et al., 2002] en 2002 ont utilisé une lampe Xénon (150 W) suivie de filtres
passe-bande pour réaliser des mesures entre 355 et 650 nm dans une étude pour distinguer tissus
normaux, précancéreux et tumoraux du col de l’utérus. Murphy et al [Murphy et al., 2005]] en
2005 ont utilisé une lampe tungstène-halogène suivie d’un filtre passe-bande pour réaliser des
mesures dans la bande spectrale 550-1000 nm afin de différencier des naevus communs dyspla-
siques et des mélanomes de la peau.

2.1.2 Les systèmes d’acquisition spectrale

Le système d’acquisition spectrale mis en œuvre en 1993 par Zeng et al. [Zeng et al., 1993]
est un spectrographe (Jarrell-Ash Monospec 27), muni de 2 réseaux de diffraction holographique
permettant de couvrir différentes bandes de longueurs d’onde (300 traits/mm blazé à 500 nm et
150 traits/mm blazé à 450 nm) et suivis de deux détecteurs. Le premier, utilisé pour l’autofluo-
rescence, est une barrette intensifiée de 700 diodes au silicium (EG & G PARC, 1455R 700HQ,
350 à 900 nm) avec un gain variable et le second, pour la réflectance diffuse, est une barrette
non-intensifiée de 1024 diodes (EG & G PARC, 1453A, 180 à 1100 nm).

Zuluaga et al. [Zuluaga et al., 1999] en 1999 et Tunell et al. en 2003 [Tunnell et al., 2003] ont
utilisé un spectrographe imageant muni d’un réseau de diffraction holographique 150 traits/mm
blazé à 380 nm et une caméra CCD refroidie thermo-électriquement.

2.1.3 Les sondes fibrées

Pour les systèmes de spectroscopie optique fibrée, différentes configurations géométriques de
sonde multi-fibrées (fibres d’excitation et de réception) ont été évaluées et utilisées afin d’optimi-
ser l’acquisition des spectres d’émission et de sonder différentes surfaces et profondeurs de tissu
(spectroscopie résolue spatialement).

En 1993 Zeng et al. [Zeng et al., 1993] ont utilisé une sonde à deux fibres optiques (une pour
l’excitation et l’autre pour l’émission) de 1 millimètre de diamètre de cœur chacune (gamme
spectrale de transmission : 200-2400 nm). En réglant l’angle entre la fibre excitatrice et la fibre
de collection, ils ont montré que la profondeur de tissu sondée en réflectance diffuse varie avec
l’angle entre les fibres. Ainsi les pics liés à l’absorption de l’hémoglobine augmentent avec l’angle,
car l’hémoglobine est plus abondante dans les couches plus profondes (derme).
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En 1999 Zuluaga et al. [Zuluaga et al., 1999] ont utilisé une sonde optique à 46 fibres (dia-
mètre de cœur 200 µm, Ouverture Numérique 0.2) disposées dans deux bundles concentriques. En
fluorescence, 25 fibres sont utilisées pour l’excitation et 12 pour la réception, avec une disposition
aléatoire des fibres. En réflectance diffuse résolue spatialement, 8 fibres en anneau concentrique
autour du bundle de fibres pour la fluorescence sont utilisées, dont 1 fibre pour l’excitation et 7
pour la réception, et avec trois fibres disposées à 180° de la fibre d’excitation (3 mm), deux fibres
disposées à 90° de la fibre d’excitation (2.1 mm) et deux à 45° (1.1 mm).

2.1.4 Filtres d’excitation et de réception (émission)

Dans le cas de mesures en spectroscopie d’autofluorescence, les filtres optiques (passe-haut)
d’excitation sont utilisés pour supprimer le pic d’amplitude du spectre d’excitation rétrodiffusé.
Pour la spectroscopie de réflectance diffuse, des filtres optiques passe-bande sont utilisés pour
laisser passer une bande spécifique de longueurs d’onde ou des filtres passe-bas pour bloquer la
lumière aux longueurs d’onde NIR-IR (émises par les lampes blanches).

En 1993 Zeng et al. [Zeng et al., 1993] ont utilisé pour l’excitation en autofluorescence un
filtre passe-bande interférentiel en sortie du monochromateur afin de bloquer les longueurs d’onde
de lumière parasite et un filtre passe-haut (NUV-Vis) pour l’excitation en réflectance diffuse. Un
filtre passe-haut d’émission a été utilisé lors des mesures en autofluorescence afin de limiter l’in-
tensité d’excitation rétrodiffusée.

En 1999 Zuluaga et al. [Zuluaga et al., 1999] ont utilisé une roue à filtres passe-bande (350-
628, 500-778 et 700-978 nm) pour sélectionner trois bandes d’excitation en réflectance diffuse.
Une autre roue à filtres d’émission passe-haut a été utilisée lors des mesures en fluorescence afin
de bloquer l’intensité d’excitation rétrodiffusée.

2.1.5 Les Méthodes de calibrage métrologique

Dans le cadre des expériences de spectroscopie réalisées en laboratoire et/ou en clinique, des
protocoles de calibrage adaptés à l’instrumentation optique développée sont utilisés afin d’assu-
rer la précision des mesures et la capacité de réaliser des comparaisons significatives entre les
données acquises au cours du temps.

Dans le travail réalisé par Marín et al. [Marín et al., 2006], différentes méthodes de calibrage
sont décrites pour l’instrumentation de spectroscopie de fluorescence et de réflectance diffuse
mise en œuvre, en utilisant des références ou standards de calibrage positifs (standards avec
une réponse optique connu, i.e. Lampe de calibrage de Mercure-Argon) et négatifs (réponse
optique non connu, i.e. eau distillée). Le rôle fondamental des standards est de fournir une base
physique solide pour relier le signal mesuré à la vraie réponse de l’échantillon mesuré. Tous
les changements d’énergie provenant des autres sources que l’échantillon mesuré sont considérés
comme signaux "dépendants du système" qui doivent être détectés et corrigés en utilisant les
standards de calibrage appropriés. Ils ont défini 5 types de calibration à réaliser :

– Pour le système d’excitation : a) correction des variations d’intensité.
– Pour le système de réception : b) étalonnage en longueur d’onde, c) soustraction de la

lumière ambiante, d) soustraction du courant d’obscurité du détecteur et e) correction de
la réponse spectrale du système.
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Correction des variations d’intensité
Les sources d’excitation utilisées en spectroscopie de fluorescence et réflectance diffuse (LA-

SERS et lampes large bande) présentent classiquement une diminution de leur puissance lu-
mineuse de sortie au cours du temps d’utilisation. Cette variation en puissance de la source
d’excitation entraîne une variation directe des spectres d’émission acquis. Des mesures de puis-
sance optique (concernant ces variations d’énergie d’illumination) ont ainsi été employées pour
corriger les spectres d’émission acquis à chaque longueur d’onde d’excitation par [Chang et al.,
2002b][Chang et al., 2005][Marín et al., 2006]. Les spectres d’émission acquis sont corrigés en divi-
sant les intensités d’émission acquises par les mesures de puissance de l’excitation correspondante.

Étalonnage en longueur d’onde
Il existe un rapport entre la longueur d’onde de chaque point du spectre lumineuse à mesurer

et les pixels du détecteur spectrométrique. L’étalonnage en longueur d’onde est le processus par
lequel la longueur d’onde de chaque point du spectre est validée et corrigée au besoin. Le calibrage
spectral est réalisé en vérifiant et ajustant la position des pics spectraux caractéristiques d’une
référence (i.e. lampe de mercure) [Zângaro et al., 1996][Utzinger et al., 2001a][Marín et al., 2006].

Soustraction de la lumière ambiance
En spectroscopie, la soustraction de la lumière ambiante est le processus par lequel un ni-

veau de rayonnement de fond (ou niveau de rayonnement ambiant) est acquis, puis soustrait aux
données mesurées. Par exemple, Zellweger et al. [Zellweger et al., 2001] en 2001 soustraient les
mesures réalisées sur un fantôme non fluorescent et Chang et al. [Chang et al., 2005] en 2005 les
mesures réalisées sur de l’eau distillée.

Soustraction du courant d’obscurité
Le courant d’obscurité présent dans le système de détection (CCD, composants électroniques)

produit un bruit parasite qui interfère avec le signal source à mesurer et s’accumule au cours
des mesures. La méthode la plus utilisée pour corriger l’influence du courant d’obscurité est la
soustraction d’une mesure réalisée avec le shutter du spectromètre fermé, avant chaque mesure
spectroscopique sur le tissu biologique [Zuluaga et al., 1999].

Correction de la réponse spectrale du système.
Dans n’importe quelle mesure réalisée avec un système optique complexe ou avec un système

de formation à image, changements peuvent se produire dans les différents composants (fibres
optiques, filtres, réseaux, détecteurs, etc.) possédant des caractéristiques propres qui peuvent af-
fecter la fonction de transfert optique, la conversion du signal ou la réponse spatiale du système.
Ces effets peuvent être combinatoires, compensatoires, ou synergiques mais il est difficile de pré-
voir à l’avance quels facteurs ou quelles combinaisons de facteurs peuvent apparaître pendant
une étude [Marín et al., 2006].

Différentes méthodes ont été mises au point pour corriger la réponse du système. Une première
approche consiste à enregistrer le spectre d’émission d’un composé standard et à le comparer
avec ses données spectrales théoriques [Lakowicz, 2006]. [Argauer and White, 1964][Melhuish,
1960][Parker, 1962] cite [Lakowicz, 2006] qui ont utilisé comme référence les spectres d’émis-
sion de certains fluorophores (sulfate de quinine, bisulfate de quinine, 3-aminophthalimide, m-
nitromethylanine, 4-diméthylamino-4’-nitrostilbene, anthracène, naphtalène, phénol et benzène)
pour obtenir les facteurs de correction en fluorescence. Les longueurs d’onde d’émission de ces
fluorophores couvrent la gamme 300 à 800 nm.
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La méthode la plus utilisée pour obtenir les facteurs de correction en fluorescence consiste à
utiliser une lampe de calibrage [Chang et al., 2002a][Chang et al., 2005][Marín et al., 2006][Lakowicz,
2006]. La réponse du système de détection est corrigée de la façon suivant :

1. Mesure de l’intensité spectrale de la lampe de calibrage I (λ), avec le système de détection
à calibrer,

2. Calcul de la sensibilité du système de détection S (λ),

S(λ) = I(λ)/L(λ) (2.1)

où L(λ) est le rendement connu de la lampe.

3. Correction des spectres mesurés en les divisant par ces facteurs de sensibilité.

2.2 Instrumentation existante et nouveaux développements

Au sein du CRAN, la première instrumentation développée en spectroscopie optique bimo-
dale (AF et RD) résolue spatialement et appliquée à la caractérisation de tissus biologiques in
vivo a été réalisée dans le cadre de la thèse de [Péry, 2007].

Cette instrumentation en mono-excitation d’AF et RD est constituée (Fig. 2.2) :
– d’un spectrographe imageant (iHR 320, Jobin Yvon) muni de 3 réseaux de diffraction

permettant de couvrir plusieurs bandes de longueurs d’onde et d’une caméra CCD back-
illuminated sensible dans l’UV (Symphony 2048x512),

– de deux sources d’excitation distinctes :
– un diode LASER de longueur d’onde centrale 410 (± 5) nm avec une puissance maximale

de 60 mW (Laser 2000, France),
– une lampe deutérium-halogène 380-940 nm (ocean optics),

– d’une sonde à 37 fibres optiques (silice/silice, diamètre de 200 µm, ON=0,22),
– d’une carte électronique d’activation et de contrôle de puissance de la diode LASER,
– d’un logiciel de configuration et d’acquisition des mesures spectroscopiques.
Une des stratégies de notre travail de thèse afin d’améliorer la sensibilité et la spécificité de

la méthode diagnostique consiste à exploiter les informations complémentaires des émissions de
fluorescence de différents fluorophores intrinsèques obtenues à l’aide d’une source d’excitation
multiple.

La mise en oeuvre d’un nouveau prototype nous a conduit à rechercher une solution adaptée
à nos besoins, prenant en compte les changements et les améliorations nécessaires en termes de :

– développement d’une source de multi-excitation pour l’autofluorescence,
– automatisation de la commutation entre les deux types d’excitation (pour l’AF et la ré-

flectance diffuse) afin d’injecter le faisceau d’excitation dans une seule et même fibre,
– synchronisation automatique entre la partie excitation et les déclenchements des mesures

spectroscopiques,
– développement d’un système de positionnement de l’extrémité de la fibre pour éviter les

variations des mesures dues aux glissages et aux différentes pressions d’appui de la fibre.
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Figure 2.2 – Schéma de principe du système mis en œuvre pour l’expérimentation [Péry, 2007],
système constitué de : deux sources de lumière (lampe Deutérium-Halogène et diode laser), une
sonde multi-fibres optiques et un spectrographe.

2.3 Considérations préliminaires, solutions testées et retenues de
l’instrumentation

Dans cette partie nous présentons le principe adopté pour les sources d’excitations, les consi-
dérations des caractéristiques nécessaires pour la partie réception, et finalement les solutions
technologiques testées et retenues.

2.3.1 Considérations et principe des sources d’excitations

Plusieurs travaux en spectroscopie de RD [Zhu et al., 2006][Murphy et al., 2005][Chang et
al., 2005] ont exploité une excitation large bande 350-1000 nm. Les résultats ainsi obtenus dé-
montrent la capacité de la technique pour discriminer les tissus sains des tissus tumoraux. Pour
la spectroscopie RD, nous travaillerons avec une excitation comprise entre 350 et 800 nm.
Les travaux menés en spectroscopie d’AF par [Georgakoudi et al., 2001][Georgakoudi et al.,
2002][Breslin et al., 2004][Chang et al., 2005][Diagaradjane et al., 2005] utilisant la multiple
excitation-émission, ont exploité plusieurs faisceaux bande étroit dans la gamme 280-460 nm
afin d’adresser différents fluorophores (figure 1.6, chapitre 1). Pour la spectroscopie d’AF nous
utiliserons différentes bandes étroites d’excitations entre 350 et 450 nm.
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Avec comme objectif de réaliser une source d’excitation lumineuse programmable et configu-
rable à plusieurs longueurs d’onde, nous avons opté pour le principe de la source d’excitation
UV-Visible bande variable illustrée en figure 2.3 :

– En AF, réglage/programmation d’un faisceau lumineux bande étroite (quelques nm) et de
longueur d’onde centrale entre 350-450 nm.

– En RD, besoin d’un faisceau large bande (quelques centaines de nm) avec la possibilité de
régler et programmer le largueur de bande et la longueur d’onde centrale entre 350−800 nm.

Figure 2.3 – Principe de la source d’excitation UV-Visible à bande variable. Ré-
glage/programmation des largeurs de bande et longueurs d’onde centrale en AF et RD.

2.3.2 Considérations pour la partie réception

La partie réception comprend un spectromètre multivoies et une sonde multi-fibres, tous deux
testés et sélectionnés au cours de la thèse de [Péry, 2007]. Nous utiliserons ces dispositifs sachant
qu’ils présentent les caractéristiques nécessaires pour réaliser la spectroscopie résolue spatiale-
ment : grande sensibilité, précision, rapport bruit/signal, répétabilité, etc. La description de ces
dispositifs sera faite dans les sections suivantes.

2.3.3 Solutions technologiques envisagées, testées et retenues pour le système
excitation

Comme nous l’avons vu dans les sections précédentes, un des objectifs de cette thèse est de
construire un système de multi-excitation pour l’AF et pour l’excitation en RD utilisant la même
fibre de diamètre 200 µm. La commutation entre le deux différents types d’excitation sois réali-
sable de façon automatique. Nous avons testé deux types de solutions. La première a consisté à
utiliser plusieurs DELs émettant dans différentes bandes spectrales couvrant la bande spectrale
d’intérêt pour notre travail. La seconde option a concerné l’utilisation d’une lampe large bande
associée à une paire de Filtres Optiques Linéairement Variables (FOLVs) passe-bas et passe-haut,
dont la position relative permet de former dynamiquement un filtre optique passe-bande ajus-
table. La description détaillée des deux solutions est présentée dans les sections suivantes.
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2.3.3.1 Excitation multiple à DELs et LASERs

Dans le cadre de la thèse de [Péry, 2007], nous avons participé aux tests et à la construction
d’une première solution envisage pour réaliser un système de multi-excitation en AF et RD basée
sur l’utilisation de LEDs.

Afin de couvrir une bande entre le proche UV (380 nm) et le proche infrarouge (940 nm) pour
l’excitation en RD, il a été utilisé 16 LEDs classiques. En tenant compte de l’angle d’ouverture
de la lumière sortant de chacune d’elles et de la puissance lumineuse émise, nous avons choisi :
2 DELs blanches et 14 DELs ayant un pic d’émission à 380, 405, 450, 470, 525, 591, 625, 660,
700, 740, 780, 810, 880 et 940 nm ; le spectre composite théorique des 16 LEDs est montré sur
la figure 2.4c. Pour la multi-excitation en AF l’idée a été consacrée sur l’utilisation de LEDs à
fort puissance et filtres passe-bandes spécifiques.
Nous avons développé une maquette électronique pour contrôler l’activation et la synchronisation
des deux types d’excitation. En utilisant une carte USB I/O24 avec un programme informatique
développé sur Visual C++, nous pouvons commander les sources lumineuses, choisir les longueurs
d’onde souhaitées et composer dynamiquement notre propre spectre d’excitation lumineuse (fi-
gure 2.4).

Figure 2.4 – Schéma fonctionnel de la solution à LEDs, (b) Maquette : A carte électronique de
régulation, B carte de positionnement des DELs et des diodes lasers, C carte USB I/O24, (c)
Exemple de spectre composite théorique.

Injection de la lumière :
Deux solutions technologiques ont été envisagées afin d’injecter la lumière d’excitation dans

une seule fibre de 200 µm de diamètre de cœur.
La première solution déjà testée consiste à concentrer des faisceaux grâce à un couple de lentilles
plan-convexes réalisant la collimation du faisceau lumineux issu d’une LED puis, la focalisa-
tion vers le coeur d’une fibre optique. La deuxième solution utilise un miroir ellipsoïde de
focalisation pour chacun des 16 faisceaux de LEDs (originalité technologique).
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Après plusieurs tests utilisant différentes combinaisons de lentilles plan-convexes et respec-
tant les distances focales (lentilles de diamètres et de distances focales identiques ou différentes),
nous avons constaté que nous n’arrivions pas à obtenir un point de focalisation suffisamment
précis et petit par rapport à la contrainte dimensionnelle de 200 µm de diamètre. La deuxième
option avec le miroir ellipsoïde est en cours d’évaluation.

Confrontés aux difficultés rencontrées pour réaliser l’injection de la lumière dans le cœur
d’une fibre optique de 200 µm de diamètre, nous avons décidé d’envisager une autre solution
avec une lampe large bande et des filtres linéairement variables. La description est montrée dans
la section suivante.

2.3.3.2 Excitation multiple à filtres optiques linéairement variables

En continuant sur l’idée de multi-excitation nous avons envisagé une autre solution à partir
d’une lampe large bande de type Xénon couplée avec des Filtres Optiques Linéairement Variables
(FOLV). Le principe consiste à associer une paire de FOLV, passe-bas et passe-haut, formant un
filtre passe-bande de sorte qu’en réglant leurs positions, nous obtenions un spectre d’excitation
avec une largueur de bande et une longueur d’onde centrale spécifiques. Deux alternatives avec
différentes configurations optiques ont été testées.

Première alternative
La première alternative testée (figure 2.5) est constituée d’une lampe Xénon (large bande)

avec un miroir parabolique qui envoie la lumière de sortie en faisceau quasi parallèle. Puis nous
utilisons un filtre anticalorique (F1) afin d’éliminer la bande infrarouge (IR) et protéger les com-
posants suivants de la dégradation due à l’échauffement IR. Ensuite une lentille plan-convexe (L1)
sert à focaliser la lumière vers la lentille L2 qui remet en forme un faisceau parallèle de lumière
avec une diamètret (inferieur à 8mm) adapté à la dimension des filtres FOLV (figure 2.5b). En
réglant leur position nous obtenons les caractéristiques spectrales de faisceau d’excitation sou-
haitées, et finalement avec la lentille L3 nous focalisons ce faisceau vers la fibre d’excitation (FO).

Calcul des composants (lentilles)
Le miroir parabolique de la lampe fournit un faisceau parallèle dont une petite partie diverge

avec un angle d’environ 11,3° (angle de divergence " réel " mesuré à la sortie de la lampe) ;
L’objectif est d’obtenir un faisceau collimaté (après la lentille L2) de diamètre 5 mm environ et
puis de focaliser (avec la lentille L3) ce faisceau avec un angle (θ3) d’incidence inférieur à 12.71°
(ouverture numérique de FO = 0, 22) pour l’injection dans la fibre optique.

Après analyse des caractéristiques techniques de plusieurs filtres anticaloriques, nous avons
decidé d’utiliser le filtre KG1 (http ://www.optical-filters.com/kg1.html), car il possède une
bonne transmision dans la bande 350-750 nm, une réjection acceptable au dessus de 800 nm, et
un traitement pour les hautes températures (jusqu’à 300°C).

Concernant les caracteristiques des lentilles utilisées, pour le schéma de la figure 2.5c, nous
avons exprimé les angles (θi) de divergence et d’incidence tels que :

tag(θi) =
Coi

fi
(2.2)
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Figure 2.5 – (a) Schéma de la première configuration pour la solution à lampe et filtres op-
tiques linéairement variables, (b) Images de filtres optiques linéairement variables, (c) Schéma
fonctionnel optique utilisé pour le calcul des caractéristiques des lentilles optiques.

Avec
Coi = le rayon du faisceau et fi = la longueur focale, calculés comme :

fi =
Coi

tag(θi)
et Coi = fi ∗ tag(θi) (2.3)

Nous avons utilisé une lampe Xénon 300 W continus à arc court munie d’un miroir parabo-
lique avec un diamètre de sortie du faisceau du 25,4 mm. Ce diamètre doit être le même sur F1
et L1, alors Co = Co1 = Co2 = 12, 7 mm. Nous avons fixé f1 = f2 = 50 mm.

Pour L1, nous avons utilisé une lentille avec un diamètre de 25,4 mm et une longueur focale
de = 75 mm, qui donnent Co2 = 12, 7 mm et f3 = 75 mm, donc θ1 = arctag(12, 7/75) = 9, 61°.
Pour L2, nous avons utilisé une lentille avec un diamètre de 9 mm et une longueur focale de
13,5 mm, sortent f4 = 13, 5 mm et θ2 = θ1 = 9, 61°, donc Co3 = 13, 5 ∗ tag9, 61 = 2, 286 mm.
Le diamètre du faisceau sur L2 = 2, 28 ∗ 2 = 4, 57 mm, ce faisceau avec ce diamètre traverse les
FOLV et arrive sur L3. Nous avons fixe f5 = 30 mm (espace pour les FOLV). Pour L3 nous avons
utilisé une lentille avec un diamètre = 9 mm et une longueur focal = 27 mm, alors, f6 = 27 et
Co4 = Co3 = 2.286 mm, donc θ3 = arctag(2.286/27) = 4.84° = angle d’incidence du faisceau
sur la fibre optique.
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Après plusieurs tests avec les composants optiques sélectionnés, nous n’avons pas obtenu une
collimation satisfaisante du faisceau en sortie de la lentille L2, conduisant à une mauvaise foca-
lisation de la lumière dans la fibre d’excitation et par conséquent à des puissances trop faibles
pour réaliser l’excitation en autofluorescence.

Deuxième alternative
Nous avons testé une seconde alternative pour la solution à lampe et FOLV dans le but

d’augmenter la puissance des excitations pour l’AF. Sur la figure 2.6, nous observons le schéma
optique conçu et retenu pour optimiser l’injection de la lumière dans le cœur la fibre d’excitation.

Figure 2.6 – Schéma de la seconde configuration pour la solution à lampe et filtres linéairement
variables.

Nous utilisons les mêmes composants que pour la première configuration, c’est-à-dire, la
lampe Xénon avec un miroir parabolique, le filtre anticalorique KG1, la lentille plan-convexe de
diamètre 25.4 mm et de distance focale 75 mm, et les FOLV. Nous avons fixé une séparation de
50 mm entre la lampe et F1, ainsi qu’entre F1 et L1. En utilisant les equations (2.2) et (2.3)
nous avons calculé une distance de 55 mm entre L1 et FL1 afin d’obtenir un diamètre de 7 mm
du faisceau arrivant sur la surface de FL1. Avec cette lentille, nous avons un angle d’incidence
de 9.61°, inférieur à l’angle d’incidence maximal (12,71°) de la fibre d’excitation.

Après tests, nous avons obtenu un spot de focalisation d’un diamètre de 4 mm. Les puissances
obtenues étaient quelques µW, mais pas encore suffisantes pour réaliser la spectroscopie d’auto-
fluorescence sur la peau de façon correcte ; quelques dizaines de µW étant nécessaires. La taille
du spot de focalisation étant liée à la longueur focale de la lentille utilisée, nous avons réduit la
distance focale de la lentille et ainsi augmenté la densité de puissance sur la fibre d’excitation. Par
contre, le fait de réduire la longueur focale (et aussi la taille du spot) a pour effet d’augmenter
l’angle d’incidence du faisceau dans la fibre.

Finalement, nous avons sélectionné une lentille plan-convexe avec une diamètre de 50 mm et
une longueur focale de 42 mm. En utilisant (2.2) et (2.3), nous avons placé FL1 à 30,4 mm de
L1 pour obtenir une diamètre de faisceau de 7 mm sur FL1. Nous avons retenu cette configu-
ration pour la version finale de notre système de multi-excitation ; les puissances obtenues pour
l’excitation en AF avec cette configuration s’étendent de 10 à 70 µW.
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2.3.4 Solutions technologiques pour l’acquisition spectromètrique

Cette section décrit les composants utilisés pour la partie réception de notre instrumentation.

2.3.4.1 Spectromètre

Nous avons mis en œuvre le spectromètre iHR 320 (HORIBA Jobin Yvon,Courcouronnes,
France) retenu au cours de la thèse de [Péry, 2007] après étude des produits commercialisés. Il
s’agit d’un spectrographe imageant de configuration Czerny-Turner avec une adaptation spéci-
fique permettant une entrée multi-fibrée en ligne pour acquérir simultanément 13 spectres en un
seul " tir ". Le système est composé :

– d’une caméra CCD back-illuminated sensible dans l’UV (Symphony 2048x512 Cryogenic
Back Illuminated UV Sensitive CCD Detector),

– de 3 réseaux de diffraction holographique présentant différentes résolutions spectrales (200
traits/mm blazé à 500 nm, 150 traits/mm blazé à 500 nm et 600 traits/mm blazé à 750
nm),

– d’un bundle de 15 fibres optiques avec embout d’insertion des fibres alignées,
– d’une roue à filtres pour les mesures de spectres d’émission de fluorescence,
– d’entrée/sortie de déclenchements externes et internes,
– d’un logiciel dédié pilotant l’ensemble (Synergy).

2.3.4.2 Sonde multifibres

Nous avons utilisé une sonde composée de 37 fibres optiques (fibres silice/silice, ON = 0,22)
réalisée par la société SEDI au cours de la thèse [Péry, 2007], les fibres sont montées dans une
seule gaine de 2 mm de diamètre et distribuées de façon circulaire (figure 2.7).

Cette configuration géométrique permet de choisir n’importe quelle fibre comme fibre d’ex-
citation et plusieurs combinaisons de distances entre celle-ci et les fibres de réception choisies,
(distances entre coeurs de 0,2708 mm à 1,6248 mm).

Figure 2.7 – Image de la disposition réelle des fibres de la sonde utilisée.
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2.4 Schéma global de l’instrumentation

Le schéma de synthèse général du système de multi-excitation-réception développé est repré-
senté en Figure 2.8. La lumière d’excitation (Fexc) injectée dans la sonde fibrée est issue de la
lampe Xénon 300 W, montée sur le miroir parabolique, et dont le spectre d’émission est étendu
dans l’UV pour couvrir la bande 300-800 nm. Un filtre anticalorique (F1) protège les composants
optiques suivants de la dégradation due à l’échauffement IR. La lumière de la lampe est ensuite
focalisée vers la fibre d’excitation grâce à la lentille convexe L1. Des filtres passe-bande représen-
tés par F2 sont utilisés lors de l’excitation en AF afin de réduire au maximum la transmission de
lumière parasite dans la bande d’émission spectrale des fluorophores (450-600 nm). Un système
de positionnement motorisé permet de déplacer automatiquement le couple de filtres passe-haut
FL1 et passe-bas FL2 offrant un réglage dynamique du pic central de la longueur d’onde d’exci-
tation de fluorescence (entre 350 et 460 nm) et de la largeur de bande (de 15 à 25 nm de largeur
à mi-hauteur). Pour la diffusion élastique, les bandes spectrales s’étendent de 350 à 800 nm.

Le faisceau d’excitation est envoyé vers le tissu à travers la fibre optique (Fexc) de la sonde à
37 fibres optiques. La lumière émise par le tissu après multiples interactions (absorption, diffusion,
dispersion, AF, etc.), est recueillie de façon simultanée par plusieurs fibres optiques sur les 1 à
13 voies du spectrographe iHR320. Une roue à filtres passe-haut dans le spectromètre est utilisée
pour couper la rétrodiffusion des différentes excitations lors des mesures en AF. Finalement, les
courbes spectrales 2D en AF ou en RD sont visualisées et enregistrées dans l’ordinateur.

Figure 2.8 – Schéma de synthèse de l’instrumentation développée pour la spectroscopie bimo-
dale. Lampe à arc court (Xénon 300W) ; F1= Filtre anticalorique ; L1= Lentille plan-convexe ;
F2 = Filtre passe-bande ; FL1 et FL2 = Filtres optiques variables linéairement passe-bas et
passe-haut ; Fexc = Fibre optique d’excitation ; M1, M2 et M3= platines de déplacement linaire
motorisé.
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2.4.1 Synchronisation et contrôle global de l’instrumentation

Nous avons développé, en Visual C++, une interface (figure 2.9) dédiée à notre application
servant au paramétrage complet des spectres d’excitation ainsi qu’au contrôle et à la synchroni-
sation des déclenchements des acquisitions du spectromètre.

L’interface initialise les dispositifs de contrôle, en connectant les ports de la carte USB qui
servent à lire l’état du spectromètre et à déclencher l’acquisition de nouveaux spectres, puis
connecte les ports du contrôleur XPS du système de positionnement des 3 platines de translation
motorisées (2 pour le positionnement des filtres optiques linéairement variables, et un pour la
sonde sur le tissu).

La partie contrôle des manipulations paramètre la position des filtres FL1 et FL2 pour fixer
les pics d’excitation programmés : 360 et 368 nm avec le bouton "Fluorescence 1", 390 et 400 nm
("Fluorescence 2"), 410, 420 et 430 nm ("Fluorescence 3"), et finalement trois bandes 370-540,
450-640 et 560-740 nm avec le bouton "Diffusion élastique". Après génération du faisceau d’exci-
tation, un signal TTL externe (carte USB I/O) active le déclenchement des mesures sur le spec-
tromètre iHR320. Après la dernière acquisition (possibilité de réaliser des mesures accumulées
pour une même excitation), le système place les filtres aux nouvelles positions pour l’excitation
suivante, et réalise les mêmes actions de déclenchement et de mesures spectroscopiques. Ces ac-
tions peuvent être répétées et dépendent du nombre d’excitations programmées.

La partie "position de la fibre " est dédiée au réglage (grossier et fin) de la position de la
sonde sur le tissu afin d’éviter des glissements de la sonde sur le tissu et d’obtenir les mêmes
pressions d’appui au cours des mesures. Finalement la fenêtre "État actuel" indique l’état du
traitement ou de l’action en cours ou réalisée par l’interface (USB connecté, XPS connecté, AF
à 400 nm en cours, etc).

2.5 Caractérisation métrologique et calibrage

La figure 2.10 montre les spectres obtenus en sortie de chaque élément du système d’excitation
construit (figure 2.6). La figure 2.10a montre le spectre mesuré en sortie de la lampe Xénon, ce
spectre s’étend sur une gamme spectrale proche UV- proche infrarouge (340-1100 nm). Sur la
figure 2.10b, nous observons le spectre d’intensité obtenu où les pics infrarouge sont presque
supprimés après le filtre anticalorique. La figure 2.10c montre le spectre obtenu après la lentille
de focalisation et sur lequel on peut constater une diminution dans la partie proche UV. Afin
de supprimer efficacement l’excitation résiduelle transmise dans la bande de coupure des FOLVs
correspondant à la zone d’émission de l’AF, nous avons utilisé deux filtres passe-bande après
la lentille de focalisation. La figure 2.10d montre le spectre obtenu après le filtre passe-bande
(FWHM 352-402 nm) utilisé pour les excitations à 360 et 368 nm. La figure 2.10e montre le
spectre obtenu après le filtre passe-bande (FWHM 390-455 nm) utilisé pour les excitations à
390, 400, 410, 420 et 430 nm.

Résultats
Le système de multi-excitation développé permet de régler et de programmer différentes

bandes d’excitations avec une largueur minimale entre 10 et 20 nm pour l’AF et de quelques
centaines de nm pour la RD, et des valeurs de longueur d’onde centrale avec une précision infé-
rieure à 0.3 nm.
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Figure 2.9 – Fenêtre de l’interface développée sous Visual C++ pour le contrôle du système
d’excitation et la synchronisation avec le déclenchement des mesures du spectromètre iHR320.

Des exemples de spectres d’intensité générés avec l’instrumentation développée sont montrés
sur la figure 2.11 : (a) des pics d’excitation avec largueur à mi-hauteur de 10 nm, tous les 5 nm
entre 360-440 nm, (b) 7 pics d’excitation pour l’AF centrés à 360, 368 nm avec une largueur à
mi-hauteur de 18 nm, et centrés à 390, 400, 410, 420 et 430 nm avec une largueur à mi-hauteur de
15 nm, (c) des bandes d’excitation pour la diffusion élastique entre 365-545, 450-640 et 550-740
nm.

Nous avons réalisé des tests pour mesurer la répétabilité 9 des excitations générées et des
mesures en émission d’AF et diffusion élastique recueillis.

Le tableau 2.1 montre les résultats obtenues en terme de variation (écart-type en nm) de la
longueur d’onde centrale à mi-hauteur à partir de la mesure de 50 spectres pour chaque excitation.

Le tableau 2.2 rassemble les résultats obtenus en terme de variation (écart-type en %) par
rapport à la moyenne calculée de 50 mesures en émission réalisées sur un standard en téflon,
pour 7 excitations en AF et une bande d’excitation en diffusion élastique, et pour 6 distances
entre la fibre d’excitation et les fibres de réception. Nous observons des variations inférieure à
3%, cette information sera utilisée dans la partie prétraitement spectral au chapitre 4.

Calibrage de l’instrumentation
Nous avons réalisé le calibrage de la partie réception de l’instrumentation en caractérisant sa

réponse spectrale. Pour le calibrage en AF nous avons utilisé une lampe de calibrage DH-2000-

9. Variabilité mesurée par un écart type dans les conditions où tous les facteurs sont maintenus constants
(même échantillon, même position de filtre, même configuration du spectromètre, etc.)
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Table 2.1 – Test de répétabilité des excitations générées en AF et diffusion élastique. Représen-
tation de la variation (± écart-type en nm) de la longueur d’onde centrale d’excitation mesurée
à mi-hauteur.

Variation (± écart-type en nm)
Distance 1 Distance 2 Distance 3 Distance 4 Distance 5 Distance 6

AF-360 0.9939 0.9234 1.0277 1.0597 1.1036 1.1486
AF-368 1.0576 1.0324 1.0305 1.1356 1.2084 1.0631
AF-390 0.6874 0.6752 0.7490 0.7847 0.8821 0.7889
AF-400 0.9416 0.9138 0.9121 0.9211 0.9476 0.8689
AF-410 0.7413 0.8325 0.8189 0.8782 0.8749 0.8167
AF-420 0.9592 0.9831 0.9502 1.0299 1.0766 1.0445
AF-430 0.6734 0.6937 0.7300 0.7281 0.7588 0.7678
DE 3.8179 2.1451 2.2609 2.6900 3.4402 15.2672

Table 2.2 – Test de répétabilité des mesures en émission d’AF et diffusion élastique : % de
variation de l’écart type par rapport à la moyenne de 50 mesures réalisées pour 6 distances et
excitation.

Variation (± %)
Distance 1 Distance 2 Distance 3 Distance 4 Distance 5 Distance 6

AF-360 0.7042 0.6861 0.5926 0.9035 0.8198 0.5984
AF-368 1.0447 1.0042 0.8992 2.3076 1.4949 1.0524
AF-390 1.0106 0.8746 0.7150 1.8879 1.8991 0.9910
AF-400 0.6548 0.6987 0.6885 1.4561 1.0460 0.6767
AF-410 0.9108 0.8796 0.6571 1.9121 1.5646 0.8901
AF-420 0.7208 0.7206 0.6619 1.7684 1.3261 0.6989
AF-430 0.6419 0.6394 0.5367 1.4846 1.1690 0.6559
DE 2.9368 2.2407 2.3885 2.9286 1.9705 2.6230
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Figure 2.10 – Spectres mesurés à la sortie de chaque élement du système d’excitation ; a) en
sortie de la lampe ; b) derrière le filtre anticalorique KG1 ; c) derrière la lentille de focalisation ;
d) derrière le filtre passe-bande utilisé pour les excitations en AF à 360 et 368 nm ; e) derrière le
filtre passe-bande utilisé pour les excitations en AF à 390, 400, 410, 420 et 430 nm.

CAL (Ocean Optics, Duiven Netherlands) étalonnée par le constructeur. Pour le calibrage en RD
nous avons utilisé un standard diffusant (surface lambertienne, WS1, Ocean Optics, Ostfildern,
Germany).
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Figure 2.11 – Exemples de spectres générés pour l’excitation d’autofluoresnce et la diffusion
élastique ; a) pics d’excitations avec FWHM = 10 nm tous les 5 nm entre 360 et 440 nm ; b)
pics d’excitations pour l’AF : 360 et 368 avec FWHM = 18 nm, 390, 400, 410, 420 et 430 nm
avec FHWM = 15 nm ; c) bandes d’excitations pour la diffusion élastique : 365-545, 450-640 et
550-740 nm.

Le principe suivi pour réaliser le calibrage de la réponse spectrale pour l’AF [Lakowicz, 2006]
est illustré en figure 2.12. Tout d’abord nous réalisons les mesures du spectre d’intensité en sortie
de la lampe DH-2000-CAL dans toutes les configurations utilisées (différentes fibres optiques de
réception, différents filtres de réception, 3 réseaux de diffraction du spectromètre, etc.). Ensuite
pour obtenir les coefficients de correction spectrale, nous calculons les rapports entre la courbe
spectrale étalonnée de la lampe DH-2000-CAL (données fournies pour le constructeur) et les
courbes mesurées expérimentalement.

La figure 2.13 représente le schéma de la configuration expérimentale mise en œuvre pour ces
mesures de calibrage de réponse spectrale. Le faisceau de sortie de la lampe est envoyé dans une
sphère d’intégration à travers une fibre optique de 600 µm de diamètre de coeur, afin d’obtenir
une distribution de lumière homogène à l’entrée de la sonde multi-fibres optique insérée dans la
sphère.

Les figures 2.14 et 2.15 rassemblent les résultats des courbes des coefficients de correction
calculés pour les différentes configurations instrumentales mentionnées et utilisées dans le cadre
du protocole d’étude in vivo détaillé dans le chapitre 3.
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Figure 2.12 – Schéma bloc du calibrage de la réponse spectrale de l’instrumentation développée
montrant le principe utilisé pour mesurer la courbe spectrale de la lampe de calibrage en bout
de la chaîne d’excitation et effectuer le calcul du ratio entre la courbe étalon (fournie par le
constructeur) et la courbe mesurée, afin d’obtenir les courbes des coefficients de correction.

Figure 2.13 – Schéma de la configuration expérimentale mise en œuvre pour réaliser les mesures
de calibrage de la réponse spectrale du système d’acquisition.

La figure 2.14a représente la courbe spectrale étalon de la lampe de calibrage ; les figures
2.14b, 2.15d et 2.15f montrent les courbes des spectres d’intensité de la lampe acquises pour
3 configurations instrumentales (6 fibres de réception, 1 réseau de diffraction à 150 traits/mm
et 6 voies configurées du CCD) correspondant à l’emploi de 3 filtres d’émissions différents, de
longueur d’onde de coupures 400, 435 et 455 nm respectivement. Les figures 2.14c, 2.15e et 2.15g
montrent les courbes des coefficients spectraux calculés pour corriger la réponse spectrale du
système aux excitations 360 et 368 nm (figure 2.14c) , 390 et 400 nm (figure 2.15e), et 410, 420
et 430 nm (figure 2.15g) respectivement.
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Figure 2.14 – Courbes des coefficients spectraux calculés pour corriger la réponse spectrale du
système d’acquisition dans le cas des mesures en AF pour trois configurations instrumentales avec
6 distances entre fibres d’excitation et de réception, un réseau de diffraction 150 traits/mm et un
découpage du CCD en 6 voies. a) Courbe spectrale étalon de la lampe de calibrage. A gauche :
spectres d’intensité acquis avec la configuration instrumentale utilisant un filtre d’émission de
longueur d’onde de coupure à b) 400 nm. A droite : c) coefficients de corrections spectrales
calculés pour les mesures réalisées avec la configuration instrumentale correspondante b).

Pour corriger la réponse spectrale du système pour les mesures en diffusion élastique, nous
avons utilisé le principe de calcul de la RD [Zeng et al., 1993][de Veld et al., 2005] qui consiste
à diviser les spectres de DE mesurés sur le tissu par celui mesuré sur un standard de réflexion
diffuse possédant une surface de réflexion lambertienne et une réponse spectrale "plate" de 200
à 1200 nm (WS-1, Ocean Optics). La figure 2.16 montre le schéma représentatif de la mesure
de calibrage en diffusion élastique. La sonde fibrée est positionnée en contact sur la surface du
standard à l’aide d’une platine de déplacement micrométrique.
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Figure 2.15 – Courbes des coefficients spectraux calculés pour corriger la réponse spectrale du
système d’acquisition dans le cas des mesures en AF pour trois configurations instrumentales
avec 6 distances entre fibres d’excitation et de réception, un réseau de diffraction 150 traits/mm
et un découpage du CCD en 6 voies. A gauche : spectres d’intensité acquis avec la configuration
instrumentale utilisant un filtre d’émission de longueur d’onde de coupure à d) 435 nm et f) 455
nm. A droite : e) et g) coefficients de corrections spectrales calculés pour les mesures réalisées
avec les configurations instrumentales correspondantes d) et f).

Correction de la variation de puissance de la source de lumière

La source d’excitation (Lampe Xénon 300W) utilisée pour notre système présente une varia-
tion relative de puissance en fonction au temps d’utilisation. Sur la figure 2.17, on peut observer
cette diminution de puissance relative en fonction du temps, forte (prés de 25%) au cours des
premières 50 heures, faible et à tendance linéaire ensuite (-2,5% entre 50-100 heures ; -4.5% entre
100-500 heures).

La correction par rapport à la diminution au cours du temps de la puissance de sortie de
notre source d’excitation a été réalisée pendant les 7 mois de durée du protocole expérimentale
in vivo mené et décrit en chapitre 3.
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Figure 2.16 – Schéma de la configuration du système expérimental pour la mesure en diffusion
élastique sur un standard en réflexion diffuse.

Nous avons effectué des mesures quotidiennes de puissance lumineuse [Chang et al., 2002b]
[Chang et al., 2005][Marín et al., 2006] pour chaque faisceau d’excitation d’AF en utilisant un
puissancemètre Newport 841-PE muni d’un capteur optique Newport 818-UV. Pour tenir compte
de ces variations de puissance de la source, nous avons divisé les spectres d’émission en AF par
la puissance mesurée de l’excitation correspondante.

La figure 2.18 représente l’évolution des mesures de puissance réalisées pour chaque excitation
d’AF au cours du protocole. Nous observons des augmentations significatives de puissance au 9e

jour de mesures, dues à un ajustement de la focalisation lumineuse dans la fibre d’excitation, au
23e jour où nous avons remplacé le filtre passe-bande d’excitation utilisé pour les excitations 360
et 368 nm par un filtre possédant une meilleure transmission et au 33e où la lampe Xénon a été
remplacée (après 450 heures de fonctionnement) pour une lampe neuve.

Pour les mesures en DE, les variations de la source sont compensées par le calcul de la RD.

2.6 Conclusion et perspectives

Nous avons construit et caractérisé métrologiquement une instrumentation simple et auto-
matisée pour la spectroscopie optique fibrée bimodale résolue spatialement, permettant de pro-
grammer des excitations multiples pour l’AF entre 360 et 450 nm, pour la RD entre 390 et 720
nm, et d’effectuer l’acquisition de spectres jusqu’à 13 distances inter fibres en même temps.
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Figure 2.17 – Courbes typiques moyenne (trait pointillé), minimale et maximale (traits pleins)
de variation de la puissance relative au cours du temps d’utilisation de la lampe Xénon 300 W
(http ://www.eurosep.com).

L’instrumentation développée a permis de mener à bien un protocole de mesures des états
sains et précancéreux de peau in vivo sur animal d’avril à novembre 2007. Au cours de cette
étude, nous avons acquis au total plus de 170.000 spectres (AF et RD).

Les travaux prévus à moyen terme pour améliorer l’instrumentation développée, sont notam-
ment :

– Réaliser une routine de calibrage automatique des positions des FOLVs afin de vérifier la
répétabilité des faisceaux d’excitation.

– Modifier la chaîne mécanique de positionnement des FOLVs afin de pouvoir réaliser la
mesure de RD entre 350 et 750 nm en une seule fois.

– Augmenter les puissances d’excitation pour l’AF afin d’améliorer la résolution optique
de mesures spectroscopiques et le rapport signal sur bruit des mesures, soit en utilisant
une nouvelle configuration géométrique de la sonde à fibres optique, soit en optimisant la
focalisation lumineuse dans la fibre d’excitation de la sonde actuelle.
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2.6. Conclusion et perspectives

Figure 2.18 – Courbes des mesures quotidiennes de puissance d’excitations d’AF au cours du
protocole expérimentale in vivo mené au laboratoire de avril 2007 à octobre 2007.
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3
Protocole expérimental in vivo pré-clinique

Présentation synthétique des principaux éléments du protocole (préparation, moyens, réali-
sation) rédigé de façon détaillé dans la thèse de Marine Amouroux [Amouroux, 2008].

3.1 Modèle animal

L’évaluation des performances de la spectroscopie bimodale pour le diagnostic et la caracté-
risation in vivo des états précancéreux de peau implique de suivre les étapes de la cancérogenèse
sur un modèle animal, donnant accès à un nombre suffisant de prélèvements de tissus au cours
du temps. Deux façons d’induire la carcinogenèse ont été largement décrits dans la littérature
sur la peau de souris : chimiquement par application de DMBA-TPA [Diagaradjane et al., 2005]
et optiquement par exposition aux rayonnements ultra - Violet (UV) [Reeve et al., 2005]. Tou-
tefois Pentland et al. [Pentland et al., 2004] ont montré que les modèles pré-cliniques servant à
tester les stratégies de chimio-prévention doivent tenir compte spécifiquement de l’étiologie du
cancer dans leur conception. Comme mentionné au chapitre 1, le principal facteur étiologique de
formation de CE chez les humains est l’exposition au rayonnements UV solaire [de Gruijl and
van der Leun, 2002].

C’est la raison principale pour laquelle nous avons choisi de privilégier une méthode d’in-
duction de tumeurs cutanées "spontanées" proche de l’étiologie humaine par photocarcinogenèse
UV-induite sur la peau de souris SKH-1 (albinos et sans poils).

Ainsi 72 souris femelles de race SKH-1 (Charles River Laboratories, L’Arbresle, France), âgées
de 4 semaines à la livraison, ont été utilisées. Il s’agit d’une race de souris albinos et glabres. Une
semaine après livraison, elles pèsent en moyenne 20g (16,1 g et 24,1 g pour les poids minimum
et maximum respectivement).

Les souris ont été hébergées au sein de l’animalerie centrale de la Faculté de médecine de
l’Université Henri Poincaré (Nancy Université) agréée par la Direction Départementale des Ser-
vices Vétérinaires de Meurthe et Moselle.

Notre protocole d’étude a été approuvé par le Comité Régional d’Ethique en matière d’Ex-
périmentation Animale.
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Chapitre 3. Protocole expérimental in vivo pré-clinique

3.2 Induction de tumeurs cancéreuses précoces cutanées

Les rayonnements UV sont un cancérogène complet, c’est-à-dire, responsable de l’induction
de cancers, de leur promotion et de leur progression. Il provoquent des dommages dans l’ADN
qui surgissent spontanément à partir des substances endogènes chimiques produites au cours du
métabolisme, le stress oxydatif et l’inflammation chronique [Franco and Rohan, 2002].

Dans le cadre d’études pré-cliniques, l’exposition de la peau des souris aux rayons UV pen-
dant 30 semaines vise à induire en premier lieu une inflammation aiguë puis une inflammation
"chronique" liées à l’activation des cellules immunitaires provoquée par l’exposition continue.
Ces cellules sécrètent des substances qui donnent lieu à un remodelage de tissu excessif (perte
de l’architecture) et augmentent le risque de développement d’états néoplasiques [de Visser and
Coussens, 2006].

Par ailleurs, la reconnaissance du fait que les tissus anormaux sont associés au développement
du cancer ne signifie pas nécessairement que tous les cancers de ce site se développeront à partir
de ces lésions. Ainsi, la validation des précurseurs de cancer comme paramètres intermédiaires
de développement du cancer est un défi, car le prélèvement de tissu interrompt ou modifie né-
cessairement le cours de l’histoire naturelle du processus néoplasique.

Photo-Induction tumorale
L’exposition chronique aux UV de la peau des souris SKH-1 a été réalisée à l’aide d’un banc

d’irradiation (Daavlin, Belgique), comprenant huit tubes fluorescents (TL/12, Philips, Pays-Bas)
émettant principalement dans la gamme UVB (50% de l’émission dans la gamme spectrale 290-
320 nm) comme représenté en figure 3.1.

Figure 3.1 – Photographie de l’appareil d’irradiation ultraviolette (Research Irradiation Unit,
Daavlin, Belgique), b) Spectre d’émission des tubes TL/12 Philips en place.

Les souris ont été irradiées à une fluence de 3 mW/cm2, à une distance de 23 cm sous les
tubes, pendant 20 secondes à chaque séance. Les souris sont disposées dans une petite cage placée
à chaque fois au même endroit (au centre) sous le banc afin de fournir une dose aussi homogène
que possible spatialement.

Les irradiations ont été effectuées une fois par semaine pendant les 15 premières semaines,
puis deux fois par semaine au cours des dernières 15 semaines. Les irradiations ont été systé-
matiquement réalisées au moins 2 jours avant les mesures spectroscopiques hebdomadaires afin
d’éviter une réaction aiguë risquant d’affecter les mesures.
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3.3 Mesures spectroscopiques bimodales

Jusqu’à présent, une seule étude [Diagaradjane et al., 2005] a été publiée sur la spectroscopie
optique associée à l’évaluation histologique de la cancérogenèse chimiquement induite sur la peau
de souris. L’un des principaux résultats de cette étude est que l’utilisation de plusieurs longueurs
d’onde d’excitation d’AF améliore la précision de la classification des états précoces de CE com-
paré à l’utilisation d’une seule longueur d’onde d’excitation.

Dans les sections suivantes nous détaillons la mise en place des mesures en spectroscopie
bimodale, en décrivant la configuration instrumentale retenue, la préparation des animaux et
l’acquisition des spectres.

3.3.1 Configuration instrumentale

Pour le protocole mis en place, les caractéristiques retenues pour l’instrumentation (figure
2.8) décrite dans le chapitre 2 de ce travail de thèse sont les suivantes :

– Pour la spectroscopie d’autofluorescence : 7 pics d’excitation centrés à 360, 368, 390, 400,
410, 420, et 430 nm (figure 3.2a).

– Pour la spectroscopie de diffusion élastique : 3 bandes d’excitation chevauchantes 365-545,
450-640 et 550-740 nm (figure 3.2b).

– Pour la résolution spatiale, nous avons choisi de façon arbitraire 6 fibres de réception (figure
3.3, fibres : 33, 16, 30, 19, 8 et 26) situées à 5 distances différentes de la fibre d’excitation
(2 x 271, 536, 834, 1076 et 1341 µm).

– Le spectromètre iHR320 et le détecteur ont été configurés pour l’acquisition de 6 spectres
sur les voies 2, 4, 6, 8, 10 et 12 de la matrice CCD, avec une largueur de fente d’entrée
de 1 mm pour les acquisitions en AF et de 0.01 mm pour les acquisitions en RD avec des
temps d’intégration de 500 ms et de 50 ms respectivement.

Figure 3.2 – Spectres d’intensité d’excitation choisis pour la spectroscopie d’autofluorescence et
de réflectance diffuse respectivement : a) 7 longeurs d’onde d’excitation pour l’AutoFluorescence :
360, 368, 380, 390, 400, 410, 420 et 430 nm ; b) 3 bandes d’illumination pour la Réflectance
Diffuse : 365-545, 450-640 et 550-740 nm
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Chapitre 3. Protocole expérimental in vivo pré-clinique

Figure 3.3 – Configuration géométrique de l’extrémité distale de la sonde multi-fibres. Pour
notre étude in vivo la fibre 32 a servi pour l’excitation et les fibres 8, 16, 19, 26, 30 et 33 pour
la réception.

3.3.2 Préparation des animaux

Avant toute mesure spectroscopique, chaque souris a suivi une préparation afin d’assurer
l’efficacité et la fiabilité du protocole (pesée, calcul de dose d’anesthesique). Durant l’anesthé-
sie (environ 75 minutes), les souris sont allongées sur une couverture chauffante (Température
Control Unit HB 101/2, Vitrolles, Bioseb) fixée à 35° C.

La méthode d’induction de tumeurs cutanées "spontanées" choisie implique une difficulté
technique à savoir l’ignorance a priori des localisations tumorales. L’enjeu dans ce cas est donc
de pouvoir sonder une portion significative du corps de l’animal soumis à irradiation afin d’obtenir
une densité de points de mesure suffisante et en un temps compatible avec une durée d’anesthésie
non létale pour l’animal. D’après la littérature, les tumeurs se développent préférentiellement
dans la zone médiane à proximité de la colonne vertébrale. Nous avons donc choisi de concentrer
notre exploration sur la moitié de la surface soient 12 sites anatomiques de mesure (6 de chaque
côté le long de la colonne vertébrale) représentés schématiquement en figure 3.4. Un contrôle
intra-individuel de peau saine est nécessaire et pour cela la peau du ventre est également sondée
(6 points de mesure).

Figure 3.4 – Localisation schématique des sites anatomiques de mesure en spectroscopie bimo-
dale sur la peau de souris : a) 12 sites sur le dos (6 le long de la colonne vertébrale) ; b) 6 sites
sur le ventre.
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Pour repérer de manière fiable les sites anatomiques de mesure, un cache translucide est fixé
sur le dos des souris a l’aide de sparadrap micro-poreux afin de ne pas les blesser (Figure 3.5). Il
s’agit d’un rectangle en plastique de 2x3 cm2, comprenant quatre rangées de 6 trous de 3 mm de
diamètre. Les centres de ces trous sont espacés de 5 mm laissant ainsi un espace de 2 mm entre
les trous (Figure 3.6).

Figure 3.5 – Photographie d’une souris anesthésiée installée sur la couverture chauffante et
portant sur le dos le cache troué fixé à l’aide de sparadrap.

Figure 3.6 – Schéma du cache en plastique translucide utilisé pour repérer les sites anatomiques
de mesures spectroscopiques.

3.3.3 Acquisition des spectres

Un certain nombre de précautions doivent être prises afin de réaliser l’acquisition des spectres
dans des conditions de mesures correctes et fiables.

Un première contrainte concerne le placement de la sonde à fibres optiques sur la peau de
la souris et en particulier la difficulté de réaliser des mesures dans des conditions de répétabilité
acceptables c’est à dire avec le même angle et la même pression de la sonde sur le tissu. Pour
contrôler l’angle et éviter des mouvements incontrôlés pouvant donner des acquisitions erronées
ou déviées, la sonde à fibres optiques est fixée sur une platine de translation motorisée (figure
3.6). L’angle par rapport à la surface dorsale de la souris est fixe et égal à 90°. La pression est
estimée visuellement, la sonde placée au contact de la peau des souris induit une dépression du
tissu de quelques millimètres (2 à 3 mm environ). Le réglage de la position de descente de la
sonde est effectué logiciellement avec des déplacements de 5 mm et 0.5 mm.
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Une seconde contrainte est liée aux perturbations de la lumière ambiante sur les spectres
acquis. Pour éviter ces perturbations, nous avons réalisé les mesures spectroscopiques en totale
obscurité, c’est-à-dire, avec les lumières de la salle d’expérimentation éteintes et une toile noire
recouvrant l’espace de mesure évitant ainsi les perturbations dues à la présence des LEDs sur les
différents instruments utilisés dans l’expérimentation.

Protocole de mesures spectroscopiques
Les mesures ont été réalisées sur la peau irradiée et non irradiée des souris tous les 2 jours,

chaque semaine d’avril à octobre 2007.
Chaque souris est anesthésiée, placé sur une couverture chauffante puis le cache troué est fixé

sur son dos à l’aide du sparadrap.

La sonde à fibres optiques est alors placée en contact sur le tissu et la pression est ajustée
visuellement en contrôlant le déplacement de la platine motorisée sur laquelle est fixée la fibre
et en bougeant la couverture chauffante pour placer correctement le site de mesure. La pression
de la sonde sur la peau de la souris est réglée en montant ou en baissant la sonde par pas de
0.5 mm de façon automatique.

Suite au placement de la sonde sur le site de mesure, les dix différentes mesures en spec-
troscopie bimodale sont lancées. Les 7 excitations en AF et les 3 bandes d’excitation pour la
diffusion élastique, multipliées par trois accumulations pour chaque, prennent au total près de 3
minutes. Les spectres acquis sont enregistrés de façon automatique dans des fichiers Excel sous
la forme de matrices 2D : valeurs d’intensités en lignes et excitation et nombre d’accumulation
correspondante en colones.

3.4 Etude histopathologique

Deux souris sont sacrifiées chaque semaine tout au long des sept mois de la photocarcinoge-
nèse. Le sacrifice a lieu dans les six heures suivant la fin des mesures spectroscopiques.

Prélèvement cutané
Une fois anesthésiées par injection intra-péritonéale, les souris sont sacrifiées par dislocation

cervicale.

Plusieurs marquages sont réalisés sur la peau à prélever à l’aide d’encre de Chine (figure 3.7b),
afin de repérer les sens (tête et queue) et les bonnes dimensions de l’échantillon tissulaire decoupé.

Le lambeau de peau prélevé est étalé sur une plaque en polystyrène et maintenu à l’aide d’ai-
guilles, afin qu’il ne soit ni recroquevillé ni écartelé et en respectant les repères centimétriques
marqués à l’encre de Chine (figure 3.7c).

L’ensemble du support polystyrène + peau + aiguilles est plongé dans un liquide fixateur
(Alcool Formolé Acétique, AFA). Après avoir trempé 48 à 72 heures dans le liquide fixateur, les
lambeaux de peau sont considérés comme "fixés".

Classification histopathologique
Nous présentons ici les principaux résultats d’intérêt, les éléments détaillés de cette étude

sont consultables dans [Amouroux, 2008].
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Figure 3.7 – Mise en place de l’animal après sacrifice, pour prélèvement cutané. a) Les pattes
sont maintenues collées à la paillasse grâce à du sparadrap ; b) Repères centimétriques marqués
sur la peau de la souris (peau du ventre en l’occurrence) ; c) Lambeau de peau prélevé posé sur
un support en polystyrène et maintenu en place grâce à des aiguilles.

Table 3.1 – Seuils d’épaisseurs de l’épiderme des souris SKH1 du groupe contrôle (non irradiées)
pour distinguer un épiderme "normal" d’un épiderme hyperplasique. Ces valeurs seuil sont défi-
nies par : moyenne + 2 x écart-type. Les moyennes ont été calculées sur 8 souris saines, pour 2
échantillons par souris et pour 10 mesures par échantillons soit n= 160.

Site anatomique de mesures spectroscopiques 1 2 3 4 5 6
Valeurs de seuil d’épaisseur d’épiderme normal
(moyenne en µm)

21 29 30 27 27 40

Nous avons décidé d’effectuer une classification histopathologique en deux étapes. La première
étape vise à discriminer l’épiderme hyperplasique de l’épiderme non hyperplasique de la peau.
L’hyperplasie est définie comme une augmentation de la taille d’un tissu ou d’un organe due à
une augmentation du nombre de cellules. Elle peut-être physiologique, compensatoire ou patho-
logique [Franco and Rohan, 2002].

Pour ce faire, il a été nécessaire de déterminer un intervalle d’épaisseur de l’épiderme normal
(sain).

Les mesures d’épaisseur ont été réalisées sur images acquises au microscope (grossissement
x10 à x100, Axioskop, Zeiss, Allemagne) équipé d’une caméra CCD (DXC-390p, Sony, Japon).
Un logiciel d’acquisition d’images (Tribvn ICS, Tribvn, France) et un logiciel de traitement de
données (Osiris, Unité d’Imagerie Numérique de l’Hôpital de Genève, Suisse) ont été utilisés. La
distribution gaussienne de l’ensemble des données a été vérifiée. Ensuite, la plage normale a été
définie en fonction de ce qui est généralement recommandé pour les données ayant une distribu-
tion gaussienne : moyenne ±2 x écart type (ET) [Marshall and Bangert, 1995]. L’épiderme est
classé comme "hyperplasique" si son épaisseur est supérieure à cette valeur de seuil (tableau 3.1).

En raison de la réponse interindividuelle variable aux rayons UV, nous avons décidé de classer
les échantillons de peau exclusivement en fonction de l’évaluation histologique et non en fonction
de la dose d’irradiation ou de la durée d’exposition. Il est important de faire la comparaison
histologique de la peau normale et de la peau irradiée pour les sites anatomiques correspondants,
surtout dans notre cas où l’épaisseur de l’épiderme est un des critères utilisés pour définir l’hy-
perplasie.
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Au début de l’exposition aux rayonnements UV (3 à 6 semaines d’exposition), la peau affiche
une prolifération des cellules qui vise à régénérer les tissus et conduit à une hyperplasie de type
compensatoire (HC). Un épaississement de l’épiderme, ainsi qu’un épaississement de la kératine
(couche hyperkératose) sont obsservées, mais pas de caractéristiques cancéreuses cytologiques
(les noyaux des cellules et l’organisation des couches semblent toujours normales) ni structurales
(fibres élastiques cutanées normales).

Après 6 mois d’exposition aux rayonnements UV, la peau est non seulement devenue hy-
perplasique, mais montre également des caractéristiques cancéreuses. Nous avons distingué deux
types de cancer liés aux caractéristiques des noyaux et à la maturation de la kératine respecti-
vement.

Sur la base des modifications histologiques et cytologiques observées dans certains CEs dé-
veloppés, nous avons défini les trois classes histologiques suivantes : Hyperplasie Compensatoire
(HC) considérée comme non-précurseur de cancer, et Hyperplasie Atypique (HA) et Dysplasie (D)
véritables états précurseurs de cancer [Franco and Rohan, 2002]. Il est à noter que discriminer la
classe HC des deux autres types d’hyperplasies (AH et D) représente un véritable intérêt médical.

Sur un total de 252 échantillons de peau de souris, 84 ont été regroupés dans la classe normale
(N), 47 dans la classe hyperplasie compensatoire (HC), 64 en hyperplasie atypique (HA) et 57
en dysplasie (D).
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4
Études spectroscopiques sur tumeurs
cancéreuses précoces cutanées in vivo

4.1 Etat de l’art sur le traitement des données en spectroscopie
optique UV-Visible

Le développement de méthodes adaptées pour le traitement des données issues de mesures de
spectroscopie optique in vivo (appliquée au diagnostic du cancer) est indispensable pour établir
la présence de caractéristiques spectrales permettant de différencier les tissus normaux et les tis-
sus tumoraux et parvenir à classer différents niveaux d’états précancéreux en particulier lorsque
les classes histopathologiques ne présentent pas de différence assez visible au niveau spectral.

La majorité des travaux publiés utilisent des techniques empiriques exploitant l’information
d’intensité à des longueurs d’onde ou dans des gammes spectrales spécifiques. Ces approches sont
faciles à mettre en œuvre, mais elles n’exploitent pas les caractéristiques du spectre complet.
D’autres travaux utilisent des approches statistiques en considérant habituellement un modèle
linéaire entre les données (caractéristiques) spectrales, telles que l’analyse en composants prin-
cipales (ACP), les régressions linéaires, etc. Des méthodes non linéaires plus récentes (Réseaux
de Neurones Artificiels RNAs, Support Vector Machine SVM, etc.) sont également testées afin
d’améliorer l’efficacité de la méthode diagnostique.
Le prétraitement des données en spectroscopie optique tissulaire est indispensable pour corriger
et rendre comparables les données acquises. Des procédures de calibrage (méthodologies pour
la caractérisation de l’instrumentation, la validation, etc.) sont couramment employées pour le
prétraitement des données acquises [Marín et al., 2006].

Ainsi, les algorithmes de traitement des données spectroscopiques multi-dimensionnelles, sont
en général composés de trois étapes :

i) Le prétraitement : corrections, calibrages, normalisations, filtrages, etc,

ii) La réduction de la dimension de jeu de données : extraction/sélection de caractéristiques
significatives,

iii) La classification : le plus souvent supervisée sur la base des classes histopathologiques définies
et permettant le calcul de la Sensibilité (Se) et la Spécificité (Sp) de la méthode.
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Pour chacune de ces trois parties, une étude bibliographique spécifique est présentée dans les
sections suivantes.

4.1.1 Méthodes développées pour le prétraitement des données
spectroscopiques

Prétraitements réalisés en spectroscopie AF
Un facteur important limitant l’extension rapide de la spectroscopie de fluorescence est la

grande difficulté de faire des mesures d’intensité de fluorescence, comparables en valeur abso-
lue entre les différentes équipes ou laboratoires. En 2001 le "National Institute of Standards
and Technology" (NIST) a identifié la nécessité de développer et de fournir des références stan-
dardisées pour le calibrage en spectroscopie de fluorescence aux communautés scientifiques et
techniques impliquées dans ces analyses [Gaigalas et al., 2001].

La plupart des travaux publiés en spectroscopie de fluorescence in vivo ne présentent pas
en détail la procédure spécifique utilisée pour le prétraitement des spectres d’AF. Marín et al.
[Marín et al., 2006] sont les seuls à décrire une méthodologie complète associée à des méthodes
d’analyse statistique dans le but de simplifier et d’assurer la validité des données acquises avec
différents instruments utilisés en essais cliniques (cf. figure 4.1). L’organigramme proposé par
Marín et al. en 2006 comprend les principales étapes liées aux calibrages métrologiques pour
l’instrumentation (voir section 2.5) suivantes :

– La soustraction de la lumière ambiante (ils ne mentionnent pas de quelle manière),
– La correction des variations d’intensité de la source d’excitation en utilisant un puissance-

mètre optique,
– L’étalonnage en longueur d’onde en utilisant la mesure de 5 pics du spectre connu d’une

lampe à mercure,
– Le lissage des signaux acquis en utilisant un filtre polynomial de type Savitzky-Golay pour

supprimer le bruit de haute fréquence,
– La correction de la réponse spectrale du système en utilisant une lampe au tungstène,
– La correction basée sur des facteurs de corrections issus de mesures sur standards est

réalisée lorsque des données acquises à l’aide d’instruments différents sont combinées dans
une même étude. Deux étapes de correction sont à adapter pour compenser les différences
entre les instruments (il faudra utiliser le même type de standards) : la correction des
variations d’intensité et la correction de la réponse spectrale du système.

De Veld et al. [de Veld et al., 2003][de Veld et al., 2004][de Veld et al., 2005] décrivent par-
tiellement une partie de leurs prétraitements de données sans fournir beaucoup de détails. Leur
méthode comprend : la suppression des spectres erronés suivi du moyennage de 3 mesures sur
chaque site tissulaire ; l’étalonnage en longueur d’onde en utilisant une lampe mercure-argon ; la
suppression des bandes spectrales ne contenant pas de signal de fluorescence ; la soustraction de
la lumière ambiante ; le moyennage tous les 4 points du spectre original pour obtenir 199 points
entre 455-867 nm.

Heintzelman et al. [Heintzelman et al., 2000] décrivent uniquement le calibrage réalisé pour
l’instrumentation et la normalisation des spectres suivant 5 étapes de correction : la correction
de la lumière ambiante à partir de mesures réalisées avec la sonde immergée dans l’eau distillée ;
la correction de la réponse spectrale du système en utilisant deux lampes de calibrage, deutérium
pour la bande UV et tungstène pour la bande visible ; la correction des variations d’intensité de
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Figure 4.1 – Organigramme du prétraitement des données en spectroscopie de fluorescence
proposé par [Marín et al., 2006].

la source d’excitation en utilisant une photodiode calibrée ; la correction des intensités du spectre
de fluorescence à l’aide du spectre mesuré sur une référence fluorescente à base de Rhodamine
B ; finalement, la normalisation des spectres par rapport au pic maximum.

De façon similaire, Chang et al. [Chang et al., 2005] la suppression des spectres erronés et ne
décrivent que le calibrage réalisé pour l’instrumentation : la correction des variations d’intensité
de la source d’excitation en utilisant une photodiode calibrée et la correction de la réponse du
système en utilisant le spectre de deux lampes de calibrage, deutérium pour la bande UV et
tungstène pour la bande visible.

D’autres travaux publiés n’utilisent pas ou ne décrivent pas complètement une méthode de
prétraitement. Par exemple, Hage et al. [Hage et al., 2003] mentionnent seulement l’étalonnage
en longueur d’onde en utilisant une lampe à Mercure et la normalisation des données acquises.
Palmer et al. [Palmer et al., 2003b] réalisent la correction des variations d’intensité de la source
d’excitation en utilisant une photodiode de référence ; la correction de la réponse spectrale du
système en utilisant un instrument spécifique ; et la normalisation des spectres avec le pic de
fluorescence de la Rhodamine B. Ramanujam et al. [Ramanujam et al., 1996] réalisent la correc-
tion de la réponse spectrale du système dans la bande visible en utilisant une lampe de calibrage
au tungstène et la normalisation des spectres par rapport au pic du spectre de fluorescence de la
Rhodamine B.

Prétraitements réalisés en spectroscopie de réflectance diffuse
Nous n’avons pas trouvé de travaux publiés expliquant une méthodologie particulière à suivre
pour le prétraitement des spectres de réflectance diffuse. Généralement, le prétraitement appli-
qué aux spectres de réflectance diffuse suit les mêmes étapes que le prétraitement appliqués aux
spectres d’AF, à l’exclusion de la correction de la réponse spectrale du système.
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Dans les travaux de De Veld et al. [de Veld et al., 2005] utilisant la spectroscopie bimodale,
un prétraitement des spectres de RD semblable à celui des spectres de fluorescence est appliqué,
avec une normalisation des spectres de RD en les divisant par le spectre mesuré sur un standard
de diffusion de type spectralon (réponse spectrale plane dans la bande UV-visible et surface
Lambertienne). Avec cette normalisation les spectres de réflectance diffuse sont corrigés de la
réponse du système [Palmer et al., 2003b].

D’autres travaux utilisant la spectroscopie de RD seule, décrivent uniquement le calibrage
de l’instrumentation. Utzinger et al. [Utzinger et al., 2001a] en 2001 ont réalisé comme pré-
traitements : la soustraction du courant d’obscurité ; la suppression de la lumière ambiante ;
l’étalonnage en longueur d’onde et le filtrage du bruit de haute fréquence. La correction de la
réponse spectrale du système et le calcul de la réflectance diffuse ont été réalisés grâce à des
mesures sur une solution de microsphères de polystyrène (1.072 µm de diamètre) et une sphère
intégrante. Marín et al. [Marín et al., 2005] en 2005 ont réalisé les prétraitements suivants : la
suppression de la lumière ambiante ; l’étalonnage en longueur d’onde ; la correction des variations
d’intensité de la source d’excitation ; le lissage des spectres pour enlever le bruit de haute fré-
quence ; la suppression des artefacts ou pics parasites. La correction de la réponse spectrale du
système et le calcul de la réflectance diffuse ont été réalisés grâce à des mesures sur une solution
de microsphères de polystyrène (1.02 µm de diamètre).

D’autres travaux consacrés à la réflectance diffuse, ne décrivent que partiellement la méthode
de prétraitement pour les spectres de RD. Par exemple, Murphy et al. [Murphy et al., 2005] en
2005 mentionnent : la suppression du courant d’obscurité et la correction de la réponse spectrale
du système et de la réflectance diffuse en utilisant un standard de réflectance diffuse. Zhu et al.
[Zhu et al., 2006] mentionnent seulement la correction de la réponse spectrale du système et le
calcul de la réflectance diffuse en utilisant une sphère d’intégration.

4.1.2 Extraction/sélection de caractéristiques

a) Définitions et intérêts
Une caractéristique (ou attribut) est la description d’une mesure concernant un échantillon.
Chaque caractéristique possède un domaine de variation défini par rapport à son type.

Les caractéristiques peuvent être classées en deux grands groupes : les caractéristiques nomi-
nales et les caractéristiques continues. Les caractéristiques nominales peuvent prendre un nombre
fini de valeurs discrètes, dont il n’est pas possible d’établir une relation d’ordre. Les caractéris-
tiques continues sont un sous-ensemble de nombres réels, dont il est possible d’établir un ordre.

Un échantillon est une liste de valeurs de caractéristiques qui correspond aux entités exami-
nées dans le problème de l’apprentissage automatique étudié, par exemple il peut correspondre
à : des patients ou des souris (comme dans le cas de notre étude expérimentale). Dans certains
cas la représentation des échantillons est plus complexe, y compris des relations entre les échan-
tillons, ou entre parties qui composent l’échantillon.
Pour chaque échantillon, il existe une propriété (nominal ou continu) appelée étiquette qui in-
dique la classe à laquelle appartient l’échantillon.

Les deux grands axes de l’apprentissage supervisé sont : la sélection des caractéristiques si-
gnificatives et l’obtention de règles de classification (mécanismes de classification en général).
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Une des raisons pour lesquelles une sélection de caractéristiques significatives est souvent
envisagée, réside dans la nécessité de rechercher le traitement de modèles simples plutôt que de
modèles complexes.
[Domingos, 1999] mentionne que si deux modèles (ensembles de caractéristiques) ont la même
erreur de généralisation, il est préférable de choisir le modèle simple (qui possède le plus petit
nombre de caractéristiques). En général le modèle simple est plus facile à comprendre, à se rap-
peler et à utiliser, et aussi à manipuler sur ordinateurs (stockage).

Une autre raison justifiant la sélection de caractéristiques significatives, est que l’ajout de
nouvelles caractéristiques pour un classifieur n’implique pas une augmentation du taux de réus-
site [Hamamoto et al., 1996] pris de [Lorenzo-Navarro, 2001].
Dans des situations réelles, les caractéristiques significatives sont souvent inconnues a priori. Par
conséquent, de nombreuses caractéristiques candidates sont introduites afin de mieux représen-
ter le modèle. Malheureusement, beaucoup d’entre elles sont partiellement ou totalement " non
significatives ou redondantes " [Dash and Liu, 1997].

L’extraction des caractéristiques (figure 4.2) est effectuée à partir d’une transformation de
l’espace d’origine des caractéristiques. Il s’agit de disposer d’un espace transformé, plus approprié
à l’analyse des données.

Figure 4.2 – Principe de l’extraction de caractéristiques (m ¿ n).

Sur la figure 4.3 nous observons l’organigramme de principe d’un processus de sélection de
caractéristiques. On peut voir la tâche de sélection comme un problème de recherche [Langley,
1994] dans un certain espace d’états, chaque état étant lié à un sous-ensemble de caractéristiques.
Cet espace englobe tous les sous-ensembles possibles qui peuvent être générés. Ce processus de
sélection peut être vu comme le parcours dans cet espace pour trouver un état (une combinaison
de caractéristiques) qui optimise une fonction définie sur un ensemble de caractéristiques.

La stratégie de recherche vise donc à trouver le sous-ensemble qui optimise une fonction
d’évaluation. Celle-ci est définie pour un ensemble de caractéristiques en mesurant leur capacité
discriminante pour distinguer les différentes classes du problème.

b) Applications aux données/caractéristiques spectroscopiques
Différentes approches d’extraction/sélection de caractéristiques ont été employées pour réduire
la taille des jeux de données spectroscopiques sans ou avec peu de perte d’information utile pour
la classification, et afin de mieux comprendre les relations existantes entre les spectres recueillis
et les différents états tumoraux étudiés.
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Figure 4.3 – Organigramme d’un processus de sélection de caractéristiques selon [Dash and Liu,
1997].

L’ACP est une technique de transformation linéaire qui permet la réduction de dimensionna-
lité de l’espace des paramètres en représentant la majeure partie de l’information de l’ensemble
des données originales, dans les premières composantes principales (CPs) non-corrélées [Kamath
and Mahato, 2007]. Elle est mise en œuvre dans de nombreux travaux pour réduire la dimension
des données spectroscopiques prétraitées.

Dans leur étude en spectroscopie de fluorescence multiple pour discriminer les tissus oraux
normaux, précancéreux et cancéreux, Heintzelman et al. [Heintzelman et al., 2000] réalisent des
combinaisons concaténées de 1, 2, 3 ou 4 spectres complets d’émission de fluorescence. Ensuite
ils appliquent l’ACP en sélectionnant les sous-ensembles de caractéristiques contenues dans les
premières CPs qui expliquent 65, 75, 85 et 95 % de l’information contenue dans le jeu de données
initial. Pour discriminer tissus normaux et précancéreux du col de l’utérus par spectroscopie
bimodale (EEMs et RD), Chang et al. [Chang et al., 2005] appliquent une méthode semblable
à celle de [Heintzelman et al., 2000] en concaténant 1, 2 ou 3 spectres complets d’émission de
fluorescence avec le spectre complet de RD.

Afin de discriminer les tissus cancéreux du sein, Breslin et al. [Breslin et al., 2004] et Palmer
et al. [Palmer et al., 2003b][Palmer et al., 2003a] utilisent l’ACP pour réduire la taille du jeu
de données initial. Tout d’abord, ils appliquent une ACP de façon individuelle à chaque spectre
complet de fluorescence et de RD, puis ils déterminent les CP les plus discriminantes par un test
de Wilcoxon (avec un p=0.0005).

Dans la majorité des études spectroscopiques d’AF et de RD, l’extraction de caractéristiques
pour distinguer les états tumoraux de tissus biologiques s’effectue sur la base de connaissances
a priori ou d’observations empiriques telles que des variations d’amplitude et de forme spectrale
des émissions dues à :

1) des fluorophores spécifiques dont on sait que la concentration varie avec la transformation
néoplasique,

2) l’absorption par certains chromophores dont la concentration varie également,

3) la diffusion et la dispersion dans certaines bandes spectrales dues aux changements mor-
phométriques affectant la taille nucléaire des cellules dysplasiques,
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Table 4.1 – Caractéristiques extraites par [Wallace et al., 2000b] dans le cadre d’une étude
portant sur la discrimination des mélanomes de la peau humaine.

Pentes (Pλa−λb) Aires (Aλa−λb) Moyenne (Mλa−λb) Variabilité (Vλa−λb)
P321−578 A321−1100 M1039−1098 V320−1100

P321−418 A927−1041

P449−519 A515−616

P515−616 A578−1039

P616−748 A609−772

P826−958 A384−473

P997−1098 A426−543

P321−387 A543−576

P581−601

Cette approche a l’avantage de fournir rapidement et simplement un nombre restreint de
données à partir des spectres entiers recueillis. Parmi les travaux utilisant cette approche, nous
pouvons mentionner les suivants :
Karthikeyan et al. [Karthikeyan et al., 1999], dans une étude pour distinguer les états cancé-
reux dans le plasma du sang, ont remarqué des différences d’intensité spectrale correspondant
aux émissions de fluorescence des flavines et porphyrines. Ils ont donc réalisé l’extraction d’une
caractéristique liée à ces observations, en l’occurance le rapport entre les pics d’intensité (Iλ)
spécifiques aux émissions des flavines et porphyrines : I530 / I630.
Brancaleon et al. [Brancaleon et al., 2001], dans leurs travaux pour distinguer les états cancé-
reux de la peau, ont exploité des différences d’intensité et de forme spectrale des émissions de
fluorescence du tryptophane et du collagène : aires sous la courbe dans les bandes spectrales
310-450 nm (liée au tryptophane) et 380-600 nm (liée au collagène), rapport des pics d’intensité
spécifiques aux émissions des tryptophanes et collagène : I350 / I295.

Dans des travaux consacrés à la RD pour discriminer des états cancéreux de tissus biologiques,
Marín et al. [Marín et al., 2005] réalisent l’extraction de plusieurs caractéristiques plus ou moins
arbitraires : l’intensité et la longueur d’onde des premières et dernières valeurs du spectre acquis ;
l’intensité et la longueur d’onde liées à l’absorption de l’hémoglobine (400, 450, 525 et 575 nm) ;
l’intensité et la longueur d’onde du pic situé entre 490 et 525 nm ; l’intensité et la longueur d’onde
du pic situé entre 575 et 630 nm. Suite à l’extraction de ces caractéristiques, ils ont effectué une
réduction de leur nombre en utilisant l’ACP. Wallace et al. [Wallace et al., 2000b] en utilisant
la RD dans le diagnostic du mélanome, réalisent aussi l’extraction de plusieurs caractéristiques
visant à quantifier la forme des spectres recueillis. Ils ont notamment extrait des pentes calculées
dans différentes bandes spectrales, des aires sous la courbe dans différentes bandes spectrales, la
moyenne d’une bande spectrale et la variabilité du spectre complet. Le tableau 4.1 reprend la
liste de caractéristiques extraites par [Wallace et al., 2000b]. Dans une étude similaire sur le méla-
nome précoce, Murphy et al. [Murphy et al., 2005] ont extrait un ensemble de 29 caractéristiques.

Au sein de notre équipe de recherche, dans le cadre du travail de thèse de [Péry, 2007] ayant
permis de discriminer des états inflammatoires, cancéreux et sains de vessie de rats par spectro-
scopie bimodale avec simple excitation AF, les caractéristiques sélectionnées et employées étaient
notamment :
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En réflectance diffuse : Aires sous la courbe A440−800 et A440−560 ; intensités des pics à 480
et à 738 nm ; Rapports R738/480 et R556/480.
En autofluorescence : Aires sous la courbe A440−740 ; intensités des pics à 520 et à 615 nm ; Rap-
ports R615/520 et R615/565 ; valeurs des pentes (Pλa−λb) : P440/470 ; et valeur du paramètre k et
A500−700 (modèle de calcul de fluorescence intrinsèque extraite).

Parmi les développements récents, Gupta et al. [Gupta et al., 2007] ont, par exemple, conçu et
validé une nouvelle méthode d’extraction de caractéristiques significatives basée sur un prétraite-
ment initial des données par transformée en ondelettes (concaténation des coefficients d’approxi-
mation et de détail de niveau 4 d’ondelettes de Daubechies). Ensuite, ils mettent en œuvre un
algorithme de classification de type Support Vector Machine (SVM) par une élimination récur-
sive des caractéristiques. Utilisant un noyau linéaire, le classifieur SVM est entrainé avec toutes
les caractéristiques extraites, pour évaluer leur importance relative selon un critère de rang et ne
préserver que les caractéristiques de rangs les plus élevés. Le processus est répété (en utilisant
seulement les caractéristiques restantes) jusqu’à ce que toutes les caractéristiques soient classées
par ordre d’importance. Finalement plusieurs sous-ensembles sont créés avec différents nombres
de caractéristiques les mieux classées. Le sous-ensemble de caractéristiques optimal est obtenu
en évaluant la performance du classifieur avec tous les sous-ensembles créés.
Majumdar et al. [Majumder et al., 2005] en 2005 ont également employé cette approche SVM
avec élimination récursive de caractéristiques en combinaison avec l’ADL de Fisher.

4.1.3 Etat de l’art sur la classification de données en spectroscopie

La plupart des travaux visant à distinguer des états sains, précancéreux et/ou cancéreux
de tissus biologiques par spectroscopie optique in vivo utilisent des méthodes (algorithmes) de
classification supervisées, c’est-à-dire, entrainés à partir d’éléments (individus) dont on connaît
une classification de référence au moyen d’un expert ou "gold standard" (i.e. histologie).

Les premières méthodes efficaces de classification utilisées en spectroscopie optique tissulaire,
sont les méthodes de classification statistiques multivariés.

Chang et al. [Chang et al., 2005], après réduction de la dimension du jeu de données par ACP
sur spectres bimodaux, réalisent une classification binaire en utilisant la distance de Mahalano-
bis. Ils mentionnent un problème potentiel avec leur approche, dû à la possible surestimation
de la sensibilité et de la spécificité (surentrainement). Pour éviter ce problème, ils adaptent une
méthode de validation croisée de type leave-one-out (LOO) qui fournit une évaluation moins
biaisée des performances de l’algorithme.

Diagaradjane et al. [Diagaradjane et al., 2005] après extraction de caractéristiques à partir
de Matrices d’Excitation-Emission (EEMs) employent l’Analyse Discriminante Linéaire (ADL)
pour distinguer les états précancéreux sur peau de souris. Ils employent un test-F partiel et une
méthode par étapes pour incorporer séquentiellement l’ensemble de caractéristiques extraites à
une fonction discriminante linéaire de Fisher.

Kamath et al. [Kamath and Mahato, 2007], après extraction de caractéristiques statistiques
sur spectres d’intensité de fluorescence et réduction par ACP, utilisent une classification multi-
variée supervisée par la méthode des k-plus proches voisins (k-NN) afin de discriminer les états
précancéreux et cancéreux de tissus oraux.
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Marín et al. [Marín et al., 2005] après extraction de caractéristiques des spectres de RD et
réduction par ACP pour discriminer les états précancéreux du col de l’utérus, ont utilisé une
classification multivariée supervisée par Analyse Discriminante Linéaire de Fisher et par la mé-
thode k-NN avec un seul voisin (k=1) avec une mesure de distance Euclidienne.

Lin et al. [Lin et al., 2004] ont discriminé des tissus nasopharyngés cancéreux en utilisant
la spectroscopie de fluorescence et des méthodes de classification de type SVM linéaire et non
linéaire. Les caractéristiques utilisées étaient les spectres entiers (lissés et filtrés avec une réso-
lution de 1 nm) d’émission de fluorescence. Un noyau RBF a été utilisé pour l’algorithme SVM
non linéaire. Le critère d’optimisation utilisé minimise le nombre d’erreurs de classification et
maximise la précision de la classification dans l’ensemble d’entraînement. La performance de la
méthode a été évaluée en termes de Se et Sp, avec des valeurs supérieures à 94%. Ils ont évalué la
combinaison de l’ACP (réduction de données) et des SVMs. Ils ont noté une amélioration dans
le temps de traitement mais pas d’amélioration dans la performance de la méthode.

Wallace et al. [Wallace et al., 2000a] ont réalisé une comparaison entre deux algorithmes de
classification : Réseaux de Neurones RNAs et Analyse Discriminante Multivariée. Le RNA utilisé
était du type backpropagation avec 7 neurones en entrée, 10 neurones dans la couche cachée et 2
neurones de sortie. Globalement, l’algorithme RNA a donné de meilleurs résultats, surtout quand
la base de données utilisée est grande. Ils ont obtenu une amélioration de 8,1% en Se et 17,9%
en Sp.

Wang et al. [Wang et al., 2003] ont réalisé un algorithme de classification combinant RNA de
type backpropagation et PLS (Partial Least Squares) pour discriminer des tissus oraux cancé-
reux par spectroscopie de fluorescence. Les 20 premières composantes extraites avec la méthode
PLS et expliquant 99% de la variance des spectres d’émission de fluorescence, ont été fournies
à l’algorithme RNA composé de 20 neurones en entrée, 9 neurones dans la couche cachée et 4
neurones de sortie.

4.2 Prétraitement des spectres d’autofluorescence et de diffusion

Avant de mettre en œuvre les étapes d’extraction de caractéristiques et de classification pour
notre étude, nous avons développé des algorithmes spécifiques (sous Matlab) de prétraitement
des données spectroscopiques recueillies (fluorescence et diffusion élastique). Comme nous avons
recueilli près de 200000 spectres, ces algorithmes doivent avoir la capacité de prétraiter tous les
spectres de façon automatique.

La méthode de traitement proposée lors de ce travail de thèse est basée surtout sur le travail
de [Marín et al., 2006] concernant le calibrage des instruments en spectroscopie optique utili-
sés dans des protocoles cliniques. Comme mentionné dans la section 2.1.5 du chapitre 2, leur
méthode de prétraitement vise à rendre comparables les données acquises en spectroscopie de
fluorescence avec des systèmes d’instrumentation et des protocoles différents.

La figure 4.4 montre l’organigramme des fonctions de prétraitement implémenté pour nos
spectres de fluorescence, en 2 parties.
Une première étape est consacrée aux prétraitements réalisés avant le protocole de mesures, au
cours des acquisitions spectroscopiques ou à la fin d’une journée de mesures (figure 4.4a). La
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seconde étape de prétraitements est effectuée de façon itérative pour tous les spectres de fluores-
cence (figure 4.4b). Chacune de ces fonctions est décrite de façon détaillée dans les paragraphes
ci-après.

Figure 4.4 – Organigramme des fonctions de prétraitement implémenté pour nos spectres de
fluorescence.

a.1 Nous avons réalisé l’étalonnage en longueur d’onde (section 2.1.5, chapitre 2) en vérifiant
la position spectrale des pics d’amplitude caractéristiques d’une référence, en l’occurrence une
lampe de calibrage au mercure [Zângaro et al., 1996][Utzinger et al., 2001a][Marín et al., 2006].
Ce calibrage a été réalisé une fois pour toute au début du protocole de mesures.

a.2 La soustraction du courant d’obscurité (section 2.1.5, chapitre 2) a été réalisée de façon
automatique pour chaque acquisition spectroscopique à chaque excitation. Le logiciel SynerJY
(HORIBA Jobin Yvon, Courcouronnes, France) qui contrôle le spectromètre iHR320 permet de
configurer et de soustraire la mesure du courant d’obscurité de façon automatique (fente d’entrée
fermée), de sorte que :
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SSCN = MSTB −MFF (4.1)

Où :
SSCN = Spectre avec la courant d’obscurité soustrait
MSTB = mesure réalisée sur le tissu biologique
MFF = mesure réalisée avec la fente d’entrée fermée

Figure 4.5 – Cache mis en place pour couvrir et isoler le site de mesure de toute source ou
perturbation lumineuse ambiante.

a.3 Nous nous sommes protégés de la lumière ambiante en réalisant nos mesures in vivo en to-
tale obscurité, dans la salle d’expérimentation isolée de toute source lumineuse extérieure (portes
et fenêtres fermées) et lampes éteintes. Pour éviter les perturbations lumineuses provenant de
LEDs des différents instruments utilisés (spectromètre, ordinateur, etc.), nous avons recouvert
notre espace de manipulation à l’aide d’un cache à base de toiles opaques (figure 4.5).

a.4 Nous avons organisé les données recueillies en matrices 3D pour faciliter leur manipu-
lation automatique. Pour rappel, l’ensemble des mesures comprend : 7 excitations en AF et 3
bandes en RD.

Pour chaque pic d’excitation d’autofluorescence ou pour chaque bande de diffusion élastique,
trois mesures successives sont automatiquement accumulées (répétées) pour chacune des six dis-
tances interfibres. Un exemple de structure de matrice 2D est donné en figure 4.6.

Au total, 4 matrices 2D regroupent l’ensemble de nos mesures en spectroscopie bimodale
résolue spatialement pour un site tissulaire. Nous organisons ces informations dans une seule
matrice 3D (figure 4.7), où chaque matrice 2D correspondant à chacune des 6 distances inter-
fibres regroupe les spectres d’émission obtenues pour les dix pics/bandes d’excitation, avec les
trois accumulations.
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Figure 4.6 – Matrice 2D des mesures spectroscopiques (7 excitations en AF et 3 bandes en
RD). k = (nombre d’excitations) x (3 accumulations) x (6 distances) ; n = nombre de points par
spectre = 2048 résolution du CCD (nombre de pixels).

Figure 4.7 – Matrice 3D regroupant l’ensemble des mesures bimodales résolue spatialement (6
distances) réalisées sur un site tissulaire (7 excitations en AF, i.e., AF-360 : fluorescence à 360
nm, et en réflectance diffuse).

b.1 La suppression des artefacts. Sur certains spectres, des artefacts (pics de très grande
amplitude) sont présents (un exemple est donné en figure 4.8a). Nous avons supprimé ce type
de bruit en utilisant un filtrage par une fenêtre glissante (avec un largueur de bande de 4 nm ≈
15 points, déterminée de façon empirique) point par point sur tout le spectre. Les artefacts sont
détectés sur la base d’une variation de plus de 400% de l’écart-type entre fenêtres successives.
Suite à cette détection, l’artefact est supprimé en le moyennant 30 fois avec le point précédent
(figure 4.8b).

b.2 Suppression des spectres erronés. Nous avons constaté que certaines mesures de
spectres d’émission de fluorescence pouvaient être erronées (figure 4.9). La détection des spectres
erronés est basée sur le calcul de la variation de l’écart-type entre l’énergie totale des spectres. Un
seuil de ±3 % de variation a été fixé en accord avec nos tests de répétabilité sur les acquisitions
en fluorescence et en RD (voir section 2.5 du chapitre 2). Les spectres détectés sont supprimés
définitivement et ne sont pas pris en compte pour les traitements suivants.
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4.2. Prétraitement des spectres d’autofluorescence et de diffusion

Figure 4.8 – Suppression des artefacts. a) artefacts présents dans un spectre d’émission de
fluorescence à 360 nm ; b) artefacts supprimés.

Figure 4.9 – Exemple de spectres d’émission de fluorescence avec une mesure erronée (courbe
bleue) avec 6 % de variation de l’écart-type.

b.3 Moyennage des acquisitions. Les spectres bruts (sans prétraitement) acquis sont af-
fectés d’un bruit caractérisé par une distribution gaussienne. Suite à la suppression des spectres
erronés et afin d’améliorer le rapport signal sur bruit [de Veld et al., 2004][de Veld et al., 2005],
les acquisitions accumulées sont moyennées. De cette façon l’amplitude du bruit aléatoire est
réduite d’environ 40 %. La figure 4.10 montre la moyenne (courbe noire) des spectres (vert et
rouge) après la suppression du spectre erroné (courbe bleue).

b.4 Filtrage du signal. Suite au moyennage, le bruit de haute fréquence restant est sup-
primé en utilisant un filtre de lissage polynomial Stavizky-Golay. Les caractéristiques du filtre
(largueur de fenêtre et degré du polynôme) ont été déterminées pour chaque type de spectre
(AF ou RD) sur la base de leur formes spectrales particulières afin de lisser correctement les
parties contenant les informations importantes (i.e., pics d’émission des porphyrines de largueur
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Figure 4.10 – Spectres accumulés moyennés (noir).

35−40 nm, visibles dans la bande 620-690 nm, figure 4.11). Pour les spectres d’autofluorescence,
un filtre de degré 2 avec une fenêtre de largueur 22 nm a été choisi et pour les spectres de RD,
un filtre de degré 2 avec une fenêtre de largueur 15 à 30 nm selon la bande prétraitée.

Figure 4.11 – Spectre lissé en utilisant le filtre de lissage polynomial Stavizky-Golay.

b.5 Réduction de la bande spectrale d’intérêt. La courbe typique d’émission de fluo-
rescence acquise, peut être subdivisée en trois parties (figure 4.12a) :

a) une bande centrale, contenant la bande d’intérêt ou d’information utile.

b) une bande spectrale basse, contenant l’intensité résiduelle de l’excitation rétrodiffusée.

c) une bande supérieure à 700 nm, sans signal de fluorescence.

Afin de ne garder que les parties contenant l’information utile en autofluorescence et en RD,
nous avons défini les bandes centrales suivantes :
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4.2. Prétraitement des spectres d’autofluorescence et de diffusion

– 410-700 nm pour les excitations AF-360 et AF-368,
– 460-700 nm pour les excitations AF-390, AF-400 et AF-410,
– 463-700 nm pour les excitations AF-420 et AF-430,
– 390-720 nm pour RD.

Figure 4.12 – Réduction de la bande spectrale d’étude pour un spectre d’émission d’autofluo-
rescence (excitation à 410 nm) moyenné et lissé.

b.6 Correction de la réponse spectrale du système. Les différents éléments du système
de réception, c’est-à-dire, la sonde à fibres optiques, les lentilles, les filtres optiques, les réseaux
de diffraction, le CCD, etc., ont des réponses spectrales non uniformes qui affectent la forme et
l’amplitude des spectres acquis. Par conséquent, une correction de la réponse du système d’ac-
quisition est nécessaire. Cette correction a été appliquée en utilisant une lampe de calibrage (HL
2000-CAL, Ocean Optics). Les coefficients de correction ont été calculés en divisant le spectre
acquis de la lampe par le spectre calibré de la lampe dans les mêmes configurations expérimen-
tales que celle du protocole d’étude.

Cette correction et ces résultats sont détaillés dans la section 2.5 du chapitre 2.

b.7 la correction des variations d’intensité. La source d’excitation (lampe à arc court,
Xénon 300W) a une puissance de sortie relative qui diminue au cours du temps de fonctionne-
ment. Comme notre protocole de mesures sur animaux s’est déroulé sur plusieurs semaines, une
méthode de correction de ces variations a été mise en œuvre. Ainsi, des mesures de puissance
(Puissancemètre 841PE, détecteur optique UV 818-UV, Newport Corp.) ont été réalisées pour
chaque excitation à l’extrémité de la sonde au début de chaque journée d’expérience. Les cor-
rections ont été effectuées en divisant les spectres bruts acquis par la puissance lumineuse (de
l’excitation correspondante) mesurée le même jour.

Cette méthode de correction et les résultats afférents sont détaillés dans la section 2.5 du
chapitre 2.

Le prétraitement appliqué aux spectres de réflectance diffuse suit la même approche
de prétraitement que celle utilisée pour les spectres d’AF jusqu’à l’étape b.5. La réponse spec-
trale du système et les variations d’intensité de la source sont normalisées en utilisant le spectre
mesuré sur un standard de réflectance diffuse (WS-1 Standard de réflexion diffuse, Ocean Optics).
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Cette normalisation et les résultats associés sont détaillés dans la section 2.5 du chapitre 2.

A la fin du prétraitement automatique des spectres acquis en fluorescence et en réflectance
diffuse, nous formons une matrice 3D (figure 4.13) contenant toutes les mesures pour un site
tissulaire.

Figure 4.13 – Organisation des matrices 3D contenant toutes les mesures (7 excitations en AF,
i.e., F360 : Excitation de fluorescence à 360 nm, 1 en RD, 6 distances) pour un site du tissu
biologique.

4.3 Traitement et analyses des données spectroscopiques (deux
approches)

Nous avons réalisé et comparé deux approches de classification supervisée appliquée aux
données de notre protocole d’expérimentation pré-clinique. Une première méthode a été utilisée
avec un nombre limité de caractéristiques extraites et l’algoritme de classification des k-NN pour
étudier de façon comparative l’efficacité diagnostique des spectroscopies mono-excitation d’AF,
multi-excitation d’AF, RD seule et bimodale (multi-excitation d’AF + RD). Nous avons ensuite
mis en œuvre une seconde méthode utilisant un nombre étendu de caractéristiques extraites pour
étudier l’efficacité diagnostique de la spectroscopie bimodale résolue spatialement en comparant
les performances de trois algorithmes de classification : k-NN, LDA et SVM.

Les détails de ces travaux son présentés dans les sections suivantes.

4.3.1 Extraction/sélection/élimination des variables explicatives pour la
classification des données

a) Extraction de caractéristiques spectrales
Sur la figure 4.14 sont montrés les spectres prétraités (avec filtrages, corrections des variations
d’intensité, de la réponse du système, etc.) et moyennés acquis à la distance D1 = 271 µm, pour
les quatre classes histologiques (S : n=84, HC : n=47, HA : n=64 et D : n=57). La figure 4.14a

96
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correspond aux spectres d’émission de fluorescence acquis pour l’excitation à 410 nm. La figure
4.14b correspond aux spectres acquis pour la réflectance diffuse. Nous observons des différences
visibles au niveau des formes et amplitudes entre les courbes spectrales des quatre classes histo-
logiques. Par exemple, pour les spectres d’AF ces différences sont plus particulièrement visibles
dans la bande 460-550 nm liée à l’émission des flavines et dans la bande 620-690 nm à l’émission
des porphyrines (pics d’absorption ≈ 633 et 672 nm). Pour les spectres de réflectance diffuse, ces
différences sont sensibles dans les bandes 390-450 et 500-600 nm liées aux pics d’absorption de
l’hémoglobine (420, 545, 575 nm).

Nous avons réalisé le choix de différentes caractéristiques, puis l’extraction de ces caractéris-
tiques (caractéristiques spectrales illustrées en figure 4.15) à partir des spectres d’émission d’AF
et de RD correspondants aux quatre classes histologiques de référence définies, sur la base de :

a) Nos observations, en cours d’expérimentations, des variations d’amplitudes et de formes des
courbes spectrales (cf. figure 4.14) liées à l’émission de fluorophores spécifiques, l’absorption
par certains chromophores, la diffusion et la dispersion de la lumière dans certaines bandes
spectrales.

b) Travaux publiés par [Péry, 2007][Kamath and Mahato, 2007][Diagaradjane et al., 2005][Murphy
et al., 2005][Marín et al., 2005][Wallace et al., 2000b],

c) Nos observations des spectres normalisés et non-normalisés,
d) Données statistiques calculées sur les spectres entiers (moyenne, médiane, variance, etc.).

Figure 4.14 – Exemple de spectres prétraités moyennés acquis à la distance D1 = 271 µm, pour
les quatre classes histologiques (S : n=84, HC : n=47, HA : n=64 et D : n=57). (a) spectres
d’AF acquis pour l’excitation à 410 nm. (b) spectres de RD.

Première approche
Pour la première approche, nous avons réalisé l’extraction de 23 caractéristiques regroupées

dans le tableau 4.2, à partir des spectres mesurés pour les 7 excitations en AF et 4 pour la RD) :
– Aires sous le spectre entre λi et λj (Aλi−λj),
– Rapport entre pics à λi et λj (Rλi−λj) et entre aires (Aλi−λj/Aλk−λl),
– Pente λi et λj (Pλi−λj).

Seconde approche
Pour la seconde approche, nous avons réalisé l’extraction de 762 caractéristiques (tableau 4.3,
636 pour les 7 excitations en AF et 126 pour la RD) à partir des spectres mesurés :
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Figure 4.15 – Exemples de caractéristiques extraites des spectres AF et RD : a) Aires sous la
courbe ; b) Aires sous la courbe avec la contribution de l’intensité spectrale ; c) Aires au dessus
de la courbe et pentes dans certaines bandes spectrales et d) Rapport entre pics (intensités) à
longueurs d’onde spécifiques.

– Aires sous le spectre entre λi et λj (Aλi−λj), sous le spectre entre λi et λj avec contri-
bution de l’intensité spectrale (ATλi−λj), au dessus du spectre (AAλi−λj), et normalisées
(ANλi−λj),

– Rapport entre pics à λi et λj (Rλi−λj) et Rapport entre aires (Aλi−λj/Aλk−λl),
– Résidu de l’ajustement (fitting, F) d’une courbe polynomiale de degré 10 sur la courbe

spectrale complète,
– Pente entre pics à λi et λj (Pλi−λj).
– Moyenne (M), Médiane (Me) et l’Ecart Type (ET) de la courbe spectrale complète.

b) Sélection de caractéristiques spectrales discriminantes pour la seconde
approche
Le grand nombre de caractéristiques spectrales extraites pour la seconde approche à nécessité
une sélection de caractéristiques discriminantes en deux étapes.
Tout d’abord, nous avons réalisé un test de normalité des distributions (test Lilliefors, p≤0.001)
pour chaque caractéristique extraite et nous n’avons retenu que celles présentant effectivement
une distribution normale.
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Table 4.2 – Caractéristiques spectrales (19 pour l’autofluorescence et 4 pour la réflectance
diffuse) utilisées pour le première approche de classification. L’énergie totale correspond à la
somme totale des intensités spectrales dans la bande [λi et λj]. Le Rapport entre aires est le
rapport entre la somme des intensités spectrales dans la bande [λi et λj] et la somme des intensités
spectrales dans la bande [λk et λl]. Le Rapport entre pics est le rapport entre intensités à λi et
λj. La pente est la pente de la courbe entre les intensités à λi et λj.

λexc (nm) Energie totale Rapport entre aires Rapport entre pics

oo
A
u
to
fl
u
or
es
ce
n
ce 360 A410−700 A410−459/A459−700

368 A410−700 A410−470/A470−700

390 A460−700 A460−545/A545−700 R470/634

400 A461−700 A461−550/A550−700 R485/633.5

410 A460−700 A460−542.5/A542.5−700 R492/633

420 A462.5−700 A462.5−550/A550−700 R505/633

430 A476−700 A476−585/A585−700 R507/633

Réflectance Diffuse
Energie totale Pente Rapport entre pics

A390−720 P580−600 R423/577

P615−720

Ensuite, à partir des 4 classes histologiques de référence établies, nous avons défini 6 paires
histologiques de comparaisons possibles : S vs HC, S vs HA, S vs D, HC vs HA, HC vs D et HA
vs D. En utilisant le test-T de Student, nous avons sélectionné les groupes de caractéristiques
capables de discriminer (avec p≤0.05) : 6 paires histologiques sur 6, au moins 5 paires histolo-
giques et au moins 4 paires histologiques, ce pour chacune des trois distances inter-fibres utilisées
pour la résolution spatiale (D1, D2, D3 seules et leurs 4 combinaisons possibles). Le tableau 4.4
indique le nombre de caractéristiques spectrales discriminantes retenues au final.

c) Réduction de la dimension des jeux de variables sélectionnées
Afin de réduire la dimension de chacun des groupes de caractéristiques spectrales extraites pour
la première approche et extraites puis sélectionnées pour la deuxième approche (table 4.4), nous
avons employé l’analyse en composantes principales. Pour les deux approches, nous avons sélec-
tionné un nombre de composantes principales (tableaux 4.5 et 4.6) correspondant à 99% de la
variance contenue dans le jeu de caractéristiques spectrales initial.

4.3.2 Classification spectroscopique

Dans cette section, nous décrivons les méthodes de classification des données spectrosco-
piques des stades cancéreux précoces cutanées développées lors de ce travail de thèse. D’abord,
nous présentons plusieurs concepts et définitions concernant l’apprentissage automatique et les
méthodes de classification supervisées. Ensuite, nous présentons les algorithmes de classification
binaire de type k-NN, LDA et SVM mis en œuvre pour nos deux approches de discrimination
des six paires établies (chapitre 3, section 3.4).

Finalement pour améliorer la robustesse de la méthode de classification, compte-tenu de la
dimension limitée de nos échantillons, chaque algorithme développé subit 100 entraînements et
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Table 4.3 – Caractéristiques extraites des spectres pour chaque excitation en autofluorescence
(par exemple AF-360 pour l’excitation à 360 nm) et des spectres en RD, pour le seconde ap-
proche. Aire sous le spectre (A), Aire au-dessus du spectre (AA), Aire sous le spectre avec
contribution d’intensité (AT), Aire Normalisée (AN), Pente (P), Pente Normalisée (PN), Rap-
port (R), Rapport entre aires (A/A), Moyenne (M), Ecart-Type (ET), Médiane (Me), Résidu de
Fitting (F).

λexc(nm) Caractéristiques spectrales

AF-360,
AF-368

AT410−700, PN410−445, PN410−700, P410−445, P410−700, R455−595, A410−500/A500−700, M ,
ET , Me et F

AF-390 AT460−700, AT460−545, A460−545, AN460−545, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690,
A655−690, AN655−690, PN460−700, PN460−545, PN615−650, PN655−690, PN460−470,
PN470−595, PN633−670, PN470−633, P460−700, P460−545, P615−650, P655−690, P460−470,
P470−595, P633−670, P470−633, R470−595, R470−633, R545−633, R470−670, R450−670, R633−670,
A615−650/A655−690, A460−545/A545−700, M , ET , Me et F

AF-400 AT460−700, AT460−550, A460−550, AN460−550, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690,
A655−690, AN655−690, PN460−700, PN460−550, PN615−650, PN655−690, PN460−475,
PN485−595, PN633.5−669, PN485−633.5, P460−700, P460−550, P615−650, P655−690, P460−475,
P485−595, P633.5−669, P485−633.5, R485−595, R485−633.5, R550−633.5, R485−669, R550−669,
R633.5−669, A615−650/A655−690, A460−550/A550−700, M , ET , Me et F

AF-410 AT460−700, AT460−550, A460−550, AN460−550, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690,
A655−690, AN655−690, PN460−700, PN460−550, PN615−650, PN655−690, PN460−485,
PN492−595, PN633−668, PN492−633, P460−700, P460−550, P615−650, P655−690, P460−485,
P492−595, P633−668, P492−633, R492−595, R492−633, R550−633, R492−668, R550−668, R633−668,
A615−650/A655−690, A460−550/A550−700, M , ET , Me et F

AF-420 AT463−700, AT463−550, A463−550, AN463−550, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690,
A655−690, AN655−690, PN463−700, PN463−550, PN615−650, PN655−690, PN463−490,
PN505−595, PN633−668, PN505−633, P463−700, P463−550, P615−650, P655−690, P463−490,
P505−595, P633−668, P505−633, R505−595, R505−633, R550−633, R505−668, R550−668, R633−668,
A615−650/A655−690, A463−550/A550−700, M , ET , Me et F

AF-430 AT476−700, AT476−560, A476−560, AN476−560, AT615−650, A615−650, AN615−650, AT655−690,
A655−690, AN655−690, PN476−700, PN476−560, PN615−650, PN655−690, PN476−490,
PN507−595, PN633−669, PN507−633, P476−700, P476−560, P615−650, P655−690, P476−490,
P507−595, P633−669, P507−633, R507−595, R507−633, R560−633, R507−668, R560−669, R633−669,
A615−650/A655−690, A476−560/A560−700, M , ET , Me et F

DR 390-
720

AT390−710, AT390−450, AA390−450, AT430−540, AA500−600, AT500−600, PN390−720,
PN390−450, PN500−600, PN390−600, PN430−540, PN470−600, PN580−600, PN640−720,
PN430−450, P390−720, P390−450, P500−600, P390−600, P430−540, P470−600, P580−600,
P640−720, P430−450, R390−720, R390−450, R500−600, R390−600, R430−540, R470−600,
R600−580, R680−720, R420−470, R420−550, R420−575, R575−470, R575−550, R540−550, M , ET ,
Me et F

validations au cours desquels 66% de l’échantillon de chaque classe est tiré au hasard comme jeu
d’entraînement et 34% comme jeu de validation. La performance globale de classification a été
évaluée en calculant la sensibilité (nombre d’échantillons pathologiques bien classés en référence
au classement histologique) et la spécificité (nombre d’échantillons sains bien classés en référence
à l’histologie) et leur combinaison sous la forme de courbes ROC.

100



4.3. Traitement et analyses des données spectroscopiques (deux approches)

Table 4.4 – Nombre de caractéristiques finalement retenues après les tests statistiques (Lilliefors
et T-Student) pour les différentes combinaisons inter-fibres (chaque distance D1, D2, D3 seules
et leurs 4 combinaisons possibles) et qui permettent de discriminer 4, 5 ou 6 paires histologiques.

Distance D1 D2 D3 D1+D2+D3 D1+D2 D1+D3 D2+D3

6 paires 6 2 5 13 8 11 7
≤ 5 paires 44 59 83 186 103 127 142
≤ 4 paires 83 98 125 306 181 208 223

Table 4.5 – Nombre de composantes principales (CPs) utilisées pour évaluer l’algorithme k-NN
avec chacune des quatre modalités spectroscopiques étudiées : mono-excitation en AF, multi-
excitation en AF, réflectance diffuse (DR) et spectroscopie bimodale (DR + multi-excitation en
AF).

Mono-excitation AF
360, 368
nm

390, 400,
410, 420,
430 nm

Multi-
excitation
AF

DR DR + multi-
excitation AF

PCs = 1,2. PCs = 1,2, 3. PCs = 1,2..., 7. PCs = 1,2, 3, 4. PCs = 1,2..., 10.

4.3.2.1 Classification supervisée (concepts et intérêts)

Avant de détailler les 3 méthodes de classification supervisée utilisées lors de ce travail de
thèse, nous proposons ici de décrire un peu le cadre de l’Apprentissage Automatique. Le schéma
de la figure 4.16 représente l’organisation hiérarchique des techniques d’Apprentissage Automa-
tique au sein de laquelle la classification de données participe de l’apprentissage supervisé et de
l’apprentissage inductif.

L’apprentissage a pour but d’améliorer la performance du système de façon autonome, c’est-
à-dire, sans reprogrammation ou intervention d’un opérateur externe [Lorenzo-Navarro, 2001].

Le but de l’apprentissage inductif est de formuler des hypothèses vraisemblables pour ex-
pliquer certains faits connus, et en plus capables de prédire des faits nouveaux. L’objectif de
l’induction consiste à trouver un ensemble de règles qui peuvent expliquer les faits. Cet ensemble

Table 4.6 – Nombre de composantes principales (CPs à partir des caractéristiques spectrales
retenues qui ont permis de discriminer 4, 5 ou 6 paires des classes histologiques) employées pour
évaluer chacun des trois algorithmes de classification (k-NN, LDA et SVM) avec les combinaisons
des trois distances inter-fibres (D1, D2, D3 seules et leurs 4 combinaisons possibles).

Distance D1 D2 D3 D1+D2+D3 D1+D2 D1+D3 D2+D3

6 paires PC=1,2..., 5 PC=1,2 PC=1,2,3,4 PC=1,2..., 9 PC=1,2..., 6 PC=1,2..., 8 PC=1,2..., 5

≤ 5 paires PC=1,2..., 19 PC=1,2..., 21 PC=1,2..., 30 PC=1,2..., 53 PC=1,2..., 34 PC=1,2..., 42 PC=1,2..., 43

≤ 4 paires PC=1,2..., 23 PC=1,2..., 33 PC=1,2..., 38 PC=1,2..., 70 PC=1,2..., 47 PC=1,2..., 52 PC=1,2..., 60
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Figure 4.16 – Organisation hiérarchique des techniques d’Apprentissage Automatique,
[Lorenzo-Navarro, 2001].

de règles peut être en principe infini. Il est donc nécessaire de recourir à des connaissances
préalables pour réduire le nombre d’hypothèses possibles et établir des préférences parmi les
hypothèses. Soit par rapport à une série de propriétés, soit en limitant les règles [Michaslki and
Stepp, 1983] pris de [Lorenzo-Navarro, 2001].

L’apprentissage inductif supervisé (ou simplement apprentissage supervisé) fournit au sys-
tème un ensemble de faits étiquetés et le système doit obtenir un ensemble de règles pour expliquer
ces faits. Dans notre cas, les faits sont des éléments d’échantillons ou des "individus" ou des sites
tissulaires, dont on cherche quelles combinaisons de caractéristiques spectroscopiques (règles)
expliquent le mieux leur regroupement en référence à leur statut histologique identifié.

Les deux grands axes de l’apprentissage supervisé sont la sélection des caractéristiques d’in-
térêt (section 4.1.2) et l’obtention de règles de classification (mécanismes de classification en
général).

La Figure 4.17 montre le modèle proposé par Forsyth [Forsyth, 1989] pris de [Lorenzo-Navarro,
2001] pour l’apprentissage supervisé. La partie supérieure du modèle correspond à la surveillance
des éléments par un expert. Normalement, ce processus n’est pas mené simultanément avec le
processus d’apprentissage, mais les cas sont présentés à l’expert pour sa classification et les résul-
tats sont ensuite stockés ou bien un échantillonnage aléatoire des éléments classés précédemment
par un expert est effectué. La partie inférieure du schéma représente le modèle de l’apprentissage
qui prend comme entrée les mêmes éléments donnés à l’expert. Selon les règles de classification,
le système donne en sortie un classement, qui est comparée à celui de l’expert. En fonction de la
différence entre les deux, le processus d’apprentissage change les règles de classement en utilisant
une base existante de règles établies à cet effet.

La Classification consiste à assigner chaque élément à une classe (avec une degré d’apparte-
nance pour chaque classe) en utilisant la fonction obtenue durant le processus d’apprentissage.
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Figure 4.17 – Schéma de l’apprentissage supervisé [Forsyth, 1989][Lorenzo-Navarro, 2001].

Principe de classification par la méthode des k plus proches voisins (k-NN) [Duda
and Hart, 2001]

Il s’agit d’une méthode simple qui a donné de bons résultats avec des échantillons de popu-
lations caractérisées par des distributions normales. Pour ce type de classifieur, on ne construit
pas un modèle pour l’ensemble des éléments dans l’espace des caractéristiques, mais on effectue
des approches différentes selon certaines zones de l’espace. Ce type de classifieur implique que le
classement soit effectué pour chaque nouvel élément en l’attribuant à la classe qui possède une
majorité des éléments les plus proches dans le jeu d’entraînement.

Un paramètre important qui influence le résultat de cette méthode est la fonction de distance
utilisée pour trouver les plus proches voisins. Classiquement, on utilise la distance euclidienne
dans le cas des attributs continus ou la distance de Hamming dans le cas des attributs nominaux.
D’autres distances ont été proposées telles que K* par Cleary [Cleary and Trigg, 1995], basée sur
la théorie de l’information.

Le choix de la valeur optimale de k est un autre paramètre important de la méthode. On
prend couramment, k = √

ng où ng est la taille moyenne de la population. Il est également
possible de tester différentes valeurs de k puis, en fonction de l’erreur de classification obtenue,
de faire le choix de la valeur de k qui entraîne la plus petite erreur observée [Peña, 2002].

Le processus d’apprentissage de ce classifieur comprend le concept de stockage des échantillons
du jeu de calibrage par couple, échantillon et étiquette : (Xi, Yj).

La classification d’un nouvel échantillon est effectuée sur la base du calcul des distances entre
le nouvel élément et chacun des éléments de l’ensemble stocké ; on attribue alors à ce nouvel
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élément la même classe que celle à laquelle appartient l’échantillon le plus proche (plus proche
voisin). Si on considère k>1, l’attribution de classe est effectuée en fonction de l’étiquette de la
majorité des k plus proches voisins. Un exemple de la différence entre le plus proche voisin et
les k plus proches voisins est illustré en figure 4.18. Le premier attribue l’étiquette " positif " à
l’élément 8(4.18a), tandis que le second attribue l’étiquette " négatif " puisque parmi les 5 plus
proches voisins, quatre d’entre eux ont cette étiquette (4.18b).

Figure 4.18 – Exemples de la classification k-NN. a) k=1 ; b) k=5

Méthode de classification : Analyse Discriminante Linéaire (ADL)

La méthode ADL est la méthode la plus étudiée pour la classification supervisée [Durand,
2007]. Proposée par Fisher en 1936, elle vise deux buts principaux :

i. Décrire, c’est-à-dire trouver parmi les groupes connus les principales différences à l’aide des
variables mesurées,

ii. Classer, c’est-à-dire déterminer le groupe d’appartenance d’un nouvel individu uniquement
à partir des variables mesurées.

Étant donné deux ou plusieurs groupes d’individus et un ensemble associé de variables, on
peut trouver un sous-ensemble de variables et de fonctions associées à ce sous-ensemble qui
conduit à la séparation maximale entre les centroïdes des groupes. L’objectif de l’analyse dis-
criminante linéaire est de classer les échantillons en établissant une fonction linéaire qui sépare
les classes présentes dans le jeu d’entraînement. L’ADL vise à définir un ensemble d’axes (ap-
pelés fonctions linéaires discriminantes) qui représentent le mieux les distances existant entre
les différents groupes d’individus par rapport à leurs écarts [Timm, 2002]. Cette méthode per-
met de maximiser le rapport entre la variance inter-classe et la variance intra-classe des groupes
d’individus en garantissant ainsi une séparabilité maximale.

Approche géométrique [Massart et al., 1998]
Une manière commode d’aborder l’analyse discriminante est d’examiner un modèle géomé-

trique simple. En considérant deux groupes (classes) d’individus mesurés sur deux variables K
et L dans un espace à 2 dimensions (x1, x2), les réponses des individus, sont représentées dans la
figure 4.19a. La figure 4.19b montre les distributions de probabilités normales dont sont issus les
individus, représentées par des ellipses ; nous observons que l’individuA est classé dans le groupe
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K parce que il a une haute probabilité d’appartenir à K par rapport à L. Dans la figure 4.19c,
une nouvelle ellipse est ajoutée pour chaque classe. Ces ellipses représentent le même niveau
de probabilité dans leurs classes respectives et se croisent au point O à équidistance des deux
centroïdes. La droite (a) tangente aux deux ellipses et passant sur le point O, peut être utilisée
(d’un point de vue géométrique) comme la frontière séparant les deux classes. Les individus situés
à la gauche de (a) ont une plus grande probabilité d’appartenir à la classe K et réciproquement,
ceux situés à droite de (a) ont une grande probabilité d’appartenir à la classe L.

Figure 4.19 – Approche géométrique de la méthode ADL. a) Les deux classes K et L à discrimi-
ner ; b) limites de confiance autour des centroïdes des classes K et L ; c) représentation des limites
de confiance, O est le point d’intersection de ces iso-probabilités, la droite (a) est la tangente
aux deux ellipses et (d) la direction de discrimination optimale, A un individu.

En pratique cette frontière peut être définie algébriquement. Dans ce cas, une droite (d)
est définie perpendiculaire à la droite (a) et chaque échantillon est projeté sur cette droite. La
position du point A est donnée par ses coordonnées factorielles (scores) sur (d). Ce score D est
défini comme :

D = w0 + w1x1 + w2x2 (4.2)

Lorsque les données sont standardisées, w0 = 0. Les coefficients w1 et w2 sont décrits ci-après.
D = 0 au point O, et les individus appartiennent à la classe L ou K lorsque D > 0 ou D < 0
respectivement.
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Approche mathématique [Massart et al., 1998]
Dans la méthode de l’analyse discriminante linéaire, on cherche une fonction linéaire des

variables, D, qui maximise le rapport entre les variances des deux classes. Le pouvoir discrimi-
nant de la fonction linéaire des variables est acceptable lorsque les centroïdes des deux groupes
d’individus sont denses. A partir de l’équation 4.2, on peut écrire :

D = wTx+ w0 (4.3)

Les poids w sont adaptés aux caractéristiques des données pour permettre la discrimination.
Pour une discrimination de deux classes, les poids sont déterminés à partir des équations 4.4 et
4.5 suivantes :

wT = (x̄L − x̄K)T S−1 (4.4)

w0 = −1
2
(x̄L − x̄K)T S−1(x̄L − x̄K) (4.5)

Où x̄L et x̄K sont les vecteurs moyens des individus qui décrivent la localisation des centroïdes
dans l’espace de dimension donné et S est la matrice de variance-covariance combinée du jeu
d’entraînement des deux classes.

L’utilisation d’une matrice de variance-covariance combinée implique que les matrices de
variance-covariance des deux populations soient les mêmes. Par conséquent, les ellipsoïdes défi-
nis à partir des distributions de données devraient avoir un volume égal (variance) et une même
direction dans l’espace (covariance), comme illustré en figure 4.20.

Figure 4.20 – Matrices de variance-covariance. a) Deux classes de même variance, b) deux
classes de même covariance [Durand, 2007].

Méthode de classification : Support Vector Machine (SVM)

La méthode de Support Vector Machine a été proposée par Vapnik en 1995 [Vapnik, 1995].
Cette nouvelle technique de classification a suscité un intérêt majeur dans les dernières années.
La théorie des SVM est basée sur l’idée de la minimisation du risque structurel (SRM) et a été
introduite comme un outil puissant pour résoudre des problèmes de classification et garantir une
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bonne capacité de généralisation. En effet, les sous-ensembles de fonctions calculées dans le pro-
cessus d’optimisation minimisent le risque réel du problème, de façon qu’en entraînant un certain
nombre de machines pour un objectif donné, il minimise le risque empirique et la confiance de
la dimension VC [Vapnik, 1995]. Le principe de la méthode SVM consiste à appliquer une trans-
formation aux données (linéaire ou non linéaire) dans un espace de plus grande dimension, puis
appliquer une discrimination linéaire pour séparer les données. L’objectif des SVM est d’obtenir
un hyperplan de séparation optimal qui maximise la marge entre les deux classes dans un espace
de données multidimensionnelles.

Dans de nombreuses applications, la méthode SVM a démontré de bonnes performances
comparé aux machines traditionnelles d’apprentissage (telles que les réseaux de neurones). L’en-
traînement SVM trouve toujours une solution globale à la différence des réseaux de neurones,
où de nombreux minima locaux existent habituellement [Burges, 1998]. La méthode SVM a été
conçue pour être particulièrement plus efficace dans l’élaboration d’un classifieur fiable à partir
d’un ensemble d’entraînement avec un échantillon de petite taille [Lin et al., 2004].

Principe de classification pour des données linéairement séparables
On considére un problème de classification binaire (avec deux classes) dénoté par Y = {−1, 1}

et un ensemble fini de vecteurs dans un espace de dimension d, soit :

{(x1, y1), . . . , (xn, yn)}, xi ∈ <d, yi ∈ {−1, 1}, i = 1, . . . , n (4.6)

Un ensemble de vecteurs est séparable s’il existe un hyperplan séparateur en d qui sépare
l’espace des vecteurs en deux régions différents : les vecteurs X = {x1, . . . , xn, } avec des valeurs
en sortie yi = 1, et ceux avec des valeurs en sortie yi = −1.

A partir de la définition précédente, nous avons la garantie de l’existence d’un hyperplan qui
sépare les données (figure 4.21a) si :

π : x · ω + b = 0 (4.7)

où, x · ω est le produit scalaire des vecteurs ω et x, avec ω la normale au séparateur linéaire
et b représente une translation (décalage) des valeurs du séparateur linéaire.

Donc la fonction séparatrice linéaire f est définie par :

f(x) = x · ω + b (4.8)

Les séparateurs linéaires (figure 4.21b) peuvent être définis par les équations :

π1 : x · ω + b ≥ +1 pour yi = +1 (4.9)

π2 : x · ω + b ≤ −1 pour yi = −1 (4.10)

Plusieurs hyperplans sont possibles pour séparer les deux classes ; on cherche parmi les dif-
férentes possibilités, ceux qui optimisent la séparation des deux classes, permettant une discri-
mination plus claire de chaque région à partir de leurs étiquettes. Ainsi, le problème consiste à
trouver la paire d’hyperplans (π1 et π2), i.e. les paramètres ω et b, qui maximisent la marge en
minimisant la norme de ω (‖ ω ‖). Donc, on doit minimiser une fonction de coût (en respectant
la contrainte des équations 4.9 et 4.10) définie par :

min
ω∈<d

1
2
‖ ω ‖2 (4.11)
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Figure 4.21 – a) Ensemble de points séparables et hyperplan dans l’espace dimensionnel <2, les
points vides représentent les données avec l’étiquette y = 1 et les points noirs les données avec
l’étiquette y = -1 ; b) hyperplans parallèles π, π1 et π2 et les vecteurs de support possibles sont
indiques en gris. La marge est la distance entre les hyperplans π et π1 (ou π2).

Pour la résolution du problème d’optimisation de 4.9, 4.10 et 4.11, la technique des multipli-
cateurs de Lagrange est utilisée. Cette propriété est cruciale et permet de généraliser le problème
dans le cas des machines d’apprentissage non linéaires. Une fonction de Lagrange est donnée par
l’équation :

Lp(ω, b, αi) =
1
2
‖ ω ‖2 −

n∑

i=1

αi(yi(xi · ω + b)− 1) (4.12)

Le problème à résoudre est la minimisation de la fonction Lp(ω, b, αi) en fonction de ω et x,
tout en ayant des dérivées partielles nulles de Lp par rapport aux multiplicateurs de Lagrange
αi (forme primale du problème). Le problème initial reste un problème de programmation qua-
dratique où la fonction objectif est convexe. Cela signifie qu’on peut résoudre le problème dual
associé au problème primal en maximisant la fonction Lp(ω, b, αi) par rapport aux variables
duales αi, avec des contraintes imposées pour que les gradients de Lp par rapport à ω et b soient
nulles. Pour cela, on résout la forme duale du Lagrangien définie par :

LD =
n∑

i=1

αi − 1
2

n∑

i=1

n∑

j=1

αiαjyiyjxixj (4.13)

LD est maximisée pour les αi tels que

n∑

i=1

αiyi = 0, αi ≥ 0

,
La forme duale permet d’exprimer le critère d’optimisation comme un produit scalaire de

vecteurs descriptifs des données. Pour résoudre les problèmes d’optimisation sous contraintes
d’inégalités, il est nécessaire de tenir compte des corrections de Karush-Kuhn-Tucker, définies
par les équations :

∂Lp

∂ω
= ω −

n∑

i=1

αiyixi = 0 (4.14)
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∂Lp

∂b
= −

n∑

i=1

αiyi = 0 (4.15)

yi(xi · ω + b)− 1 ≥ 0 (4.16)

αi ≥ 0 (4.17)

αi(yi(xi · ω + b)− 1) = 0 (4.18)

Les échantillons dont les valeurs des multiplicateurs de Lagrange sont strictement positives
sont appelés vecteurs support et il s’agit des échantillons les plus pertinents du jeu de données
d’entraînement. Pour illustrer l’importance de ces échantillons, si tous les autres échantillons sont
éliminés du lot de données, la position de l’hyperplan séparateur ne sera pas modifiée.

La classification d’un échantillon est seulement liée à l’optimisation de LD, la fonction dis-
criminante établie par l’équation 4.8 devient alors :

f(x) =
∑

i∈SV

αiyi(xi · x) + b (4.19)

où SV est le jeu de vecteurs supports.

Principe de classification pour des données non linéairement séparables
Dans les problèmes réels, les ensembles de vecteurs ne sont pas toujours linéairement sépa-

rables. Par exemple, la figure 4.22 montre le cas de deux points vides dans la région qui correspond
aux points noirs qui ne pourront jamais être séparés avec un hyperplan linéaire (données non
linéairement séparables).

Figure 4.22 – Exemple des hyperplans séparateurs pour le cas de données non linéairement
séparables.

Pour ces cas, il n’y a pas de solution possible pour le problème d’optimisation ; la fonction
du Lagrangien duale (équation 4.13) augmente de façon arbitraire parce que le multiplicateur de
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Lagrange correspondant à ce vecteur peut être arbitrairement grande sans affecter les contraintes.
L’extension du cas linéairement séparable au cas non linéairement séparable s’effectue en intro-
duisant des variables de relâchement ξi pour chaque échantillon i. La contrainte définie par les
équations 4.9 et 4.10 devient alors pour tout i = 1, . . . , n :

yi (xi · ω + b) ≥ +1− ξi pour yi = +1 (4.20)

yi (xi · ω + b) ≥ +1− ξi pour yi = +1 (4.21)

Pour qu’une erreur se produise (individu mal classé par l’hyperplan), il est nécessaire que la
valeur de ξi soit strictement supérieure à 1 et la fonction de coût (4.11) est ainsi modifiée :

1
2
‖ ω ‖2 + C

n∑

i=1

ξi (4.22)

Le terme C
∑n

i=1 ξi correspond à une mesure liée aux nombres d’individus mal classés. Plus
la valeur de C est petite, moins échantillons contribuent à l’erreur totale et ‖ ω ‖2 constitue un
facteur de lissage (adoucissement) de la solution cherchée.

Pour résoudre le problème de minimisation de cette fonction coût, on utilise les multiplicateurs
de Lagrange, comme dans la section précédente. La fonction primale est :

Lp(ω, b, αi) =
1
2
‖ ω ‖2 + C

n∑

i=1

ξi −
n∑

i=1

αi · (yi(xi · ω + b)− 1 + ξi)−
n∑

i=1

µiξi (4.23)

où αi ≥ 0 et µi ≥ 0. µi est introduit afin d’assurer ξi ≥ 0.

A partir de l’équation 4.23, on obtient la fonction duale :

LD(α) =
n∑

i=1

αi − 1
2

n∑

i=1

n∑

i=1

αiαjyiyjxixj (4.24)

En maximisant par rapport à αi et en considérant que 0 ≤ αi ≤ C, on a, ∀i :
n∑

i=1

αiyi = 0 (4.25)

et la solution est donnée par :

ω =
NSV∑

i=1

αiyiSi (4.26)

où NSV est le nombre de vecteurs support et si les vecteurs support de l’ensemble {x1, . . . , xn}.

Une fois déterminée la valeur optimale de ω, le paramètre b est obtenu à partir des corrections
de Karush-Kuhn-Tucker.

Principe de projection des données dans un espace de plus grande dimension
Dans le cas de données non linéairement séparables, l’intérêt de la méthodes SVM réside

dans le fait que l’espace des données d’entrée est transformé en un nouvel espace de plus grande
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Table 4.7 – Fonctions noyaux couramment utilisées en SVM [Burges, 1998].

Non linéarité Forme mathématique K(x,y)
Polynomiale (x · y + 1)d

RBF gaussienne e−‖x−y‖2/2σ2

Sigmoïde tanh(kx · y − δ)

dimension dans lequel des méthodes linéaires peuvent être appliquées. Cette transformation est
réalisée par une fonction non linéaire φ, les vecteurs {x1, . . . , xn} deviennent {φ(x1), . . . , φ(xn)}.

Pour la classification binaire, la fonction discriminante est définie par :

f(x) = φ(x) · ω + b (4.27)

En considérant des fonctions noyau K ("kernel") définies par le produit scalaire entre vecteurs
transformés (équation 4.28), le calcul explicite de la fonction φ peut être évité.

K(x, y) = φ(x) · φ(y) (4.28)

Alors, la fonction discriminante f établie par l’équation 4.27 devient :

f(x) =
SV∑

i=1

αiyiK(xi, x) + b (4.29)

Les fonctions noyaux qui sont couramment mentionnées dans la littérature pour l’algorithme
SVM sont regroupées dans le tableau 4.7.

4.3.2.2 Algorithmes développés pour la classification des états précancéreux
cutanés

Pour la classification supervisée linéaire des 6 paires histologiques établies, nous avons réalisé
3 algorithmes basés sur les méthodes : k plus proches voisins, Analyse Discriminant Linéaire et
Support Vector Machines (figure 4.23).
L’algorithme de classification développé et utilisant la méthode k-NN est montré sur la figure
4.23a. Cet algorithme a été appliqué aux approches étudiées. Nous avons évalué différentes com-
binaisons entre le nombre de Composantes Principales (CP) et de k-voisins. Le nombre maximum
de CP prises en compte, (n), correspond à 99% de la variance du jeu de données original. La
valeur maximale de k (15) a été fixée de façon empirique ; suite à plusieurs tests, nous avons
observé que pour les valeurs de k supérieures à 10, l’efficacité de l’algorithme avait tendance
à diminuer. Pour améliorer la robustesse de la méthode de classification, 100 entraînements et
validations sont effectués au cours desquels 66% de l’échantillon de chaque classe est tiré au
hasard comme jeu d’entraînement et 34% comme jeu de validation. La performance globale de
classification (combinaison entre k et PC) des méthodes a été évaluée en calculant la sensibilité
et la spécificité et leur combinaison optimale sous la forme de courbes ROC.

L’algorithme développé en utilisant les méthodes LDA et SVM est représenté sur la figure
4.23b. Cet algorithme a été utilisé pour la deuxième approche étudiée sur le même principe que
l’algorithme développé pour la méthode k-NN, c’est-à-dire, en testant différents nombres de CP.
Comme précédemment, le couple optimal Se-Sp a été trouvé sur la base du "plan" ROC.
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Figure 4.23 – Algorithmes de classification développés. a) pour l’algorithme k-NN et b) pour
les algorithmes LDA et SVM.

4.4 Résultats et discussion

4.4.1 Mono-et multi-excitation en fluorescence (première approche)

Les résultats pour la mono-et multi-excitation de fluorescence, en termes de moyennes de
sensibilité et de spécificité, sont récapitulés sur les figures 4.24 (a) et (b) respectivement.

Nous observons que pour discriminer HC des trois autres classes histologiques (S, HA et
D), les plus grandes longueurs d’ondes d’excitation fournissent des valeurs de sensibilité les plus
élevées. Les excitations aux longueurs d’onde plus basses (360 et 368 nm) seules conduisent à
des valeurs de sensibilités égales ou même meilleures que les longueurs d’onde d’excitation plus
élevées : jusqu’à + 12 % pour discriminer la classe S des classes HA et D et pour discriminer la
classe S des autres trois classes, et jusqu’à + 8% pour la paire histologique CH vs HA.

En comparant les résultats de sensibilité obtenus en mono-et multi-excitation de fluorescence
(figure 4.24a), nous remarquons que la multi-excitation fournit une augmentation de la Sensibi-
lité moyenne de l’ordre de 6%, en discriminant les six paires histologiques. Les résultats obtenus
pour la spécificité (figure 4.24b) en multi-excitation ne sont pas meilleurs que ceux obtenus en
mono-excitation, sauf pour discriminer HC vs AH avec 2% de mieux. La spécificité est supérieure
à 92% en discriminant la peau saine des trois autres types d’hyperplasie (HC, HA et D), mais
des valeurs plus faibles sont observées entre les classes hyperplasiques (HC vs HA : 82%, HC vs
D : 76% et HA vs D : 41%).

Dans tous les cas, quelque soit la modalité (mono- ou multi excitation de fluorescence), des
valeurs nettement plus faibles de spécificité sont observées (figure 4.24b) en discriminant HA de

112



4.4. Résultats et discussion

Figure 4.24 – Moyenne de Sensibilité (a) et Spécificité (b) obtenues en mono-excitation de
fluorescence (chacune des 7 excitations) et en multi-excitation de Fluorescence, pour discriminer
les six paires de classes histologiques.

D. Ces résultats pourraient être expliqués par la proximité des caractéristiques histologiques de
ces deux catégories (voir tableau 3.2).

Les états HC ont de faibles risques d’évoluer vers un CE, donc l’utilisation de la fluorescence
en multi-excitation ou même à des excitations aux longueurs d’onde visibles devrait potentielle-
ment aider à réduire le nombre de procédures cliniques traumatiques inutiles.

Nous observons aussi que les excitations aux longueurs d’onde du visible donnent une sensi-
bilité la plus basse (environ 50%) en discriminant S de HA. Il peut être émis l’hypothèse que la
couche de kératine joue un rôle important dans la discrimination spectrale en fluorescence. Les
classes S et HA ne présentent pas d’épaisseur anormale de la couche de kératine alors que la classe
HC peut présenter une hyperkératose et la classe D souvent une parakératose. Une couche kéra-
tinisée absorbe et disperse l’excitation lumineuse, réduisant ainsi la pénétration dans les couches
plus profondes. Cet effet peut être remarqué sur la figure 4.14, où la classe HC, caractérisée par
une couche épaisse de kératine (hyperkératose), présente une intensité spectrale d’AF moyenne
beaucoup plus faible par rapport aux trois autres classes. Sur la base de plusieurs travaux [Wu
et al., 2004][Wu et al., 2005][Pena et al., 2005][Skala et al., 2005] étudiant la fluorescence de la
kératine et des couches kératinisées de différents tissus, nous pouvons émettre l’hypothèse que la
fluorescence de la kératine est impliquée dans nos résultats bien que son influence précise reste
difficile à déterminer en raison du fait que le signal d’AF acquis résulte de la contribution de
divers fluorophores situés à des profondeurs différentes. Cependant, une explication des meilleurs
résultats de sensibilité obtenus en utilisant les excitations aux longueurs d’onde du visible (390-
430 nm), pour discriminer HC des trois autres classes histologiques (S, HA et D) peut être la
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suivante : la kératine joue un rôle de protection, surtout marquée dans la bande UV et réduit
l’excitabilité des fluorophores situés dans l’épiderme (NADH) et le derme (collagène, élastine),
qui sont des marqueurs spectraux de la transformation néoplasique. Pour les excitations dans la
bande UV, le signal de fluorescence observé est un mélange des émissions du NADH, du colla-
gène et de la kératine et une forte contribution de la kératine peut éventuellement brouiller les
différences des signatures spectrales provenant d’autres fluorophores.

4.4.2 Réflectance Diffuse (première approche)

Les valeurs moyennes de sensibilité et de spécificité obtenues en spectroscopie de réflectance
diffuse sont données en figure 4.25. La RD est un peu plus efficace (+5.6%) pour discriminer
les trois types de tissu hyperplasiques entre eux (HC vs HA, HC vs D et HA vs D) que pour
discriminer la classe S des trois autres classes hyperplasiques (moyenne de sensibilité de 69.7 %
pour S vs HC, S vs HA et S vs D). Dû principalement à la faible valeur de spécificité obtenue
en discriminant HA de D (46%), un plus faible niveau de spécificité est observé (-24%) pour
discriminer les trois types d’hyperplasie entre eux (66% en moyenne). Cependant, la spécificité
obtenue, en discriminant les tissus sains des tissus hyperplasiques est élevée (90 % en moyenne
entre les trois paires histologiques).

Figure 4.25 – Sensibilités (Se) et Spécificités (Sp) moyennes obtenues à partir des caractéris-
tiques en réflectance diffuse, discriminant les six paires histologiques.

4.4.3 Multi-excitation AF, RD et bimodalité (première approche)

Une analyse comparative entre les performances diagnostiques obtenues en multi-excitation
d’AF seule, en réfectance diffuse seule et en bimodalité est représentée sur la figure 4.26. Si
nous devions choisir une seule modalité sur la base des résultats de sensibilité, nous sélection-
nerions la multi-excitation AF. En effet, en moyenne, sur les six paires de classes histologiques
discriminées c’est la modalité la plus sensible : avec une sensibilité moyenne de 82%, soit +1 et
+10 % par rapport à la bimodalité et la réflectance diffuse seule respectivement. La bimodalité
présente un intérêt supplémentaire lorsque l’on considère la spécificité. Même si celle-ci reste
faible, la bimodalité améliore légèrement la spécificité (+4%) pour discriminer les trois types
d’hyperplasie entre eux, avec une spécificité de 71% contre 66% pour les deux autres modalités
(multi-excitation AF et RD seules).
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Figure 4.26 – Sensibilités (a) et Spécificités (b) moyennes en multi-excitation d’autofluorescence
(AF : blanc), en réflectance diffuse seule (RD : gris) et en bimodalité (multi-excitation AF +
RD : rayé) pour discriminer les six paires de classes histologiques.

4.4.4 Spectroscopie bimodale résolue spatialement (deuxième approche)

Les figures 4.27, 4.28, 4.29, 4.30, 4.31 et 4.32 résument les résultats de Sensibilité (SE, colonne
de gauche) et de Spécificité (SP, colonne de droite) de la seconde approche discriminant les 6
paires histologiques : a) S vs HC, b) S vs HA, c) S vs D, d) HC vs HA, e) HC vs D et f) HA vs D.
Chacun des histogrammes présente les résultats pour les trois algorithmes de classification (k-NN,
LDA et SVM) et pour chacune des combinaisons possibles de distances inter-fibres : D1, D2 et D3.

Les résultats des figures 4.27 et 4.28 ont été obtenus à partir de l’ensemble le plus réduit
de 13 caractéristiques communes pour la discrimination des 6 paires de classes histologiques.
Les résultats des figures 4.29 et 4.30 ont été obtenus en utilisant un ensemble étendu de 186
caractéristiques communes pour la discrimination d’au moins 5 paires de classes histologiques
parmi les 6. Aucune augmentation significative de l’efficacité de classification n’a été obtenue en
utilisant un ensemble beaucoup plus étendu de caractéristiques spectrales (306) communes pour
la discrimination d’au moins 4 paires parmi les 6.

Les figures 4.27 et 4.28 montrent les résultats obtenus à l’aide de 13 caractéristiques spec-
trales (6 correspondant à la distance D1, 2 à la distance D2 et 5 pour D3). Les sensibilités et
spécificités sont très élevées (près de 100%) pour discriminer la classe histologique HC des trois

115



Chapitre 4. Études spectroscopiques sur tumeurs cancéreuses précoces cutanées in vivo

autres classes (S, HA et D), quelque soit l’algorithme de classification, à la distance D1 ou pour
plusieurs combinaisons de D1/D2/D3. Pour la discrimination entre la classe S et les classes HA
et D, la sensibilité et la spécificité sont plus élevées (Se <90% et Sp près de 100%) en utilisant la
combinaison D1/D2/D3. Dans ce dernier cas, la sensibilité est maximale en utilisant l’algorithme
SVM. Cependant, lorsque l’on discrimine HA de D, la sensibilité (environ 65%) et la spécificité
(<80%) sont plus faibles. Dans ce cas, on remarque que la sensibilité est plus élevée en utilisant la
méthode k-NN et que la spécificité est plus élevée en utilisant la distance D1 seule. Globalement
l’algorithme SVM donne les meilleurs résultats.

En discriminant les 6 paires de classes histologiques, de façon globale, les meilleurs résultats
sont obtenus pour la distance D1 seule ou pour plusieurs combinaisons entre D1/D2/D3 (sauf
pour AH et D). L’algorithme SVM a tendance à discriminer un peu mieux (que les algorithmes
k-NN et LDA) la classe saine (S) des autres classes de tissu pathologique (HC, HA vs D). L’al-
gorithme k-NN est légèrement plus efficace pour discriminer les classes pathologiques entre elles.
Ces résultats sont obtenus pour un grand nombre de CP, c’est-à-dire, représentant plus de 99%
des informations contenues dans le jeu de données original.

Les figures 4.29 et 4.30 montrent un exemple des meilleurs résultats obtenus en suivant la
seconde approche de classification utilisant 186 caractéristiques spectrales (44 pour D1, 59 pour
D2 et 83 pour D3) discriminant au moins 5 des 6 paires de classes histologiques.

De même que pour le jeu de caractéristiques spectrales, la sensibilité et la spécificité sont
très élevés (près de 100%) pour discriminer la classe histologique HC des trois autres classes en
utilisant la combinaison des distances D1/D2/D3 et quelque soit l’algorithme de classification.
Les résultats obtenus avec un ensemble plus large de caractéristiques (figures 4.29 et 4.30) sont
meilleurs que ceux avec un ensemble réduit (figures 4.27 et 4.28) pour discriminer S de AH
et D (Se > 95% et Sp ≈ 100%) en utilisant les distances D2 ou D3 seules ou la combinaison
D1/D2/D3. Dans ces cas, les algorithmes LDA et SVM donnent en moyenne de meilleurs résul-
tats que l’algorithme k-NN.

Comparativement aux résultats obtenus pour 13 caractéristiques (figures 4.27 et 4.28), une
augmentation de l’efficacité de la discrimination est constatée lorsque l’on discrimine HA de D :
la sensibilité est plus élevée lors de l’utilisation des distances D1, D2 ou D3 seules et la spéci-
ficité est la plus élevée en utilisant la combinaison des trois distances D1/D2/D3. Dans ce cas,
la valeur la plus élevée de sensibilité (65%) est obtenue en utilisant la combinaison D1/D2/D3
avec l’algorithme LDA, la valeur la plus élevée de spécificité (80%) est obtenue en utilisant la
combinaison D2/D3 avec l’algorithme k-NN.

La précision générale de classification est accrue notamment en discriminant S vs HA et D,
en utilisant la combinaison entre les trois distances D1/D2/D3 et un ensemble de 13 à 186 ca-
ractéristiques spectrales. Les meilleurs résultats sont obtenus pour des nombres de 10 à 20 CP
contenant entre 90 et 95% de la variance de l’information du jeu de données originales.

Finalement, la sensibilité et la spécificité sont proches de 100% pour toutes les paires histo-
logiques comparées (à l’exception de HA vs D) en utilisant la combinaison des trois distances
D1/D2/D3 et les caractéristiques spectrales capables de discriminer au moins 5 des 6 paires
histologiques. Globalement les algorithmes SVM et LDA semblent un peu plus performants que
l’algorithme k-NN. Toutefois, lorsque l’on cherche à discriminer HA de D, la sensibilité et la
spécificité restent inférieures à 70% et 80% respectivement.
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Figure 4.27 – Sensibilités (SE) et Spécificités (SP), moyennes calculées à partir d’un jeu de
13 caractéristiques spectrales (D1=6, D2=2 et D3=5) capables de discriminer les 6 paires de
classes histologiques : a) S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), b) S vs. HA (Hyperplasie
Atypique), c) S vs. D (Dysplasie), HC vs. HA, HC vs. D et HA vs. D. Sur chaque histogramme, les
résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3 distances inter-fibres (D1=271
µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois méthodes de classification. PC
et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres de composantes principales
(PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats optimaux montrés ici. Les
barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes de Se et Sp calculées sur
100 valeurs (itérations).

Nous observons sur les figures 4.31 et 4.32 les résultats obtenus en utilisant 306 caractéris-
tiques spectrales (D1=83, D2=98 et D3=125), c’est à dire capables de discriminer au moins 4
des 6 paires histologiques. Nous ne remarquons pas d’amélioration significative, Se et Sp sont
proches de 100% pour S vs HC, HA et D. Se < 65% et Sp < 80% pour HA vs D sauf pour
discriminer S vs HA et D pour lesquels Se et Sp > 98%.
La paire de classes histologiques la plus difficile à discriminer reste encore HA vs D. Nous avons
donc testé une autre approche de sélection du jeu de caractéristiques en ajoutant aux 3 jeux de
caractéristiques testés précédemment (13 : D1 = 6, D2 = 2 et D3 = 5 ; et 186 : D1=44, D2=59
et D3=83) les caractéristiques qui discriminent exclusivement la paire HA vs D.
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Figure 4.28 – Sensibilités (SE) et Spécificités (SP), moyennes calculées à partir d’un jeu de 13
caractéristiques spectrales (D1=6, D2=2 et D3=5) capables de discriminer les 6 paires de classes
histologiques : S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), S vs. HA (Hyperplasie Atypique),
S vs. D (Dysplasie), d) HC vs. HA, e) HC vs. D et f) HA vs. D. Sur chaque histogramme, les
résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3 distances inter-fibres (D1=271
µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois méthodes de classification. PC
et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres de composantes principales
(PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats optimaux montrés ici. Les
barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes de Se et Sp calculées sur
100 valeurs (itérations).

Les résultats montrés sur les figures 4.33 et 4.34 correspondent ainsi aux algorithmes utilisant
la concaténation des caractéristiques qui discriminent exclusivement la paire HA vs D plus les 13
caractéristiques qui discriminent les six paires. Nous observons une amélioration de Se vers 72%
et une petite diminution de Sp vers 76 %. Globalement, tant pour Se que pour Sp, l’algorithme
k-NN donne de meilleurs résultats par rapport aux deux autres algorithmes (LDA et SVM). La
meilleure combinaison (Se ≈ 72% et Sp ≈ 76%) a été obtenue avec le couple de plus grandes
distances D2/D3.
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Quand nous utilisons la concaténation des caractéristiques qui discriminent exclusivement
la paire histologique HA vs D avec les 186 caractéristiques qui discriminent au moins 5 des six
paires, les résultats (figures 4.35 et 4.36) concernant la discrimination HA vs D ne montrent pas
d’amélioration significative (Se < 65% et Sp < 80%). La meilleure combinaison (Se ≈ 64% et Sp
≈ 75%) est obtenue pour la distance D2 et l’algorithme k-NN. En général, les résultats pour les 5
autres paires de classes histologiques restent autour des valeurs obtenues avec les trois approches
utilisées précédemment (pour les 13, 186 et 306 caractéristiques).

Figure 4.29 – Sensibilités (SE) et Spécificités (SP), moyennes calculées à partir d’un jeu de 186
caractéristiques spectrales (D1=44, D2=59 et D3=83) capables de discriminer au moins 5 des 6
paires histologiques : a) S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), b) S vs. HA (Hyperplasie
Atypique), c) S vs. D (Dysplasie), HC vs. HA, HC vs. D et HA vs. D. Sur chaque histogramme, les
résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3 distances inter-fibres (D1=271
µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois méthodes de classification. PC
et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres de composantes principales
(PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats optimaux montrés ici. Les
barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes de Se et Sp calculées sur
100 valeurs (itérations).

119



Chapitre 4. Études spectroscopiques sur tumeurs cancéreuses précoces cutanées in vivo

Figure 4.30 – Sensibilités (SE) et Spécificités (SP), moyennes calculées à partir d’un jeu de
186 caractéristiques spectrales (D1=44, D2=59 et D3=83) capables de discriminer au moins 5
des 6 paires histologiques : S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), S vs. HA (Hyperpla-
sie Atypique), S vs. D (Dysplasie), d) HC vs. HA, e) HC vs. D et f) HA vs. D. Sur chaque
histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3 distances
inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois méthodes de
classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres de compo-
santes principales (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats optimaux
montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes de Se et
Sp calculées sur 100 valeurs (itérations).

4.5 Discussion des résultats

Nos résultats confirment et approfondissent ceux d’autres travaux déjà publiés, notamment
par Diagardjane et al. [Diagaradjane et al., 2005] qui utilisent la multi-excitation en AF pour
différencier plusieurs états cancéreux chimio-induits sur peau de souris, par Chang et al. [Chang
et al., 2005] et Georgakoudi et al. [Georgakoudi et al., 2002] qui utilisent les spectroscopies bi-
modale et trimodale (multi-excitation d’AF et DR) pour diagnostiquer divers états cancéreux
du col de l’utérus, ainsi que par Inaguama et al. [Inaguma and Hashimoto, 1999] qui utilisent la
mono-excitation d’AF à 410 nm pour diagnostiquer le cancer oral humain. Dans ces études, les
auteurs ont mentionné que les pics d’absorption de l’hémoglobine (≈ 420, 545 et 575 nm) liés à
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Figure 4.31 – Sensibilités (SE) et Spécificités (SP), moyennes calculées à partir d’un jeu de
306 caractéristiques spectrales (D1=83, D2=98 et D3=125) capables de discriminer au moins
4 des 6 paires de classes histologiques : a) S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), b) S
vs. HA (Hyperplasie Atypique), c) S vs. D (Dysplasie), HC vs. HA, HC vs. D et HA vs. D.
Sur chaque histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3
distances inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois
méthodes de classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres
des composants principaux (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats
optimaux montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes
de Se et Sp calculées sur 100 valeurs (itérations).

l’activité vasculaire hyperplasique progressive et les émissions d’AF liées aux flavines, collagène,
NADH et porphyrines peuvent être utilisés comme "bio-marqueurs" pour différencier divers états
précancéreux de tissus. Plus spécifiquement, la présence d’augmentation d’intensité d’émission
liée aux porphyrines est également associée aux modifications hyperplasiques impliquant des
transformations de l’hémoglobine [Yang et al., 1987] pris de [Karthikeyan et al., 1999], ou aux
changements de l’environnement cellulaire [Balasubramanian et al., 1995] pris de [Karthikeyan
et al., 1999]. Inaguama et al. [Inaguma and Hashimoto, 1999] ont également publié que la por-
phyrine peut être excrétée comme des métabolites par le tissu cancéreux et qu’elle est présente
non seulement dans le cancer avancé mais également aux étapes "préliminaires" de cancer.
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Figure 4.32 – Sensibilités (SE) et Spécificités (SP), moyennes calculées à partir d’un jeu de
306 caractéristiques spectrales (D1=83, D2=98 et D3=125) capables de discriminer au moins
4 des 6 paires de classes histologiques : S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), S vs.
HA (Hyperplasie Atypique), S vs. D (Dysplasie), d) HC vs. HA, e) HC vs. D et f) HA vs. D.
Sur chaque histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3
distances inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois
méthodes de classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres
des composants principaux (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats
optimaux montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes
de Se et Sp calculées sur 100 valeurs (itérations).

Les caractéristiques spectrales (pentes, rapports, aires, etc.) extraites et sélectionnées parmi nos
spectres de RD sont liées aux pics d’absorption d’hémoglobine et ceux des spectres d’AF sont liés
aux spectres d’émission des fluorophores endogènes : flavines, collagène, NADH et porphyrines.

En observant les spectres moyens d’émission d’AF normalisés pour les excitations à 390, 400,
410, 420 et 430 nm, nous remarquons que l’intensité globale moyenne dans la bande 450-550 nm
(liée au collagène, NADH et flavines ), pour les spectres classés S, est plus élevée que celle des
trois autres classes, pour la classe HC est inférieure à celle des trois autres classes, pour la classe
D est légèrement plus élevée que celle de la classe HA. Dans la bande spectrale 550-700 nm (liée
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Figure 4.33 – Sensibilités (SE) et Spécificités(SP) en utilisant les caractéristiques qui discri-
minent exclusivement HA (Hyperplasie Atypique) vs D (Dysplasie) + moyennes calculées à par-
tir d’un jeu de 13 caractéristiques spectrales (D1=6, D2=2 et D3=5) capables de discriminer les
6 paires de classes histologiques : a) S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), b) S vs. HA
(Hyperplasie Atypique), c) S vs. D (Dysplasie), HC vs. HA, HC vs. D et HA vs. D. Sur chaque
histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles des 3 distances
inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des trois méthodes de
classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux nombres des compo-
santes principales (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les résultats optimaux
montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les moyennes de Se et
Sp calculées sur 100 valeurs (itérations).

aux flavines et porphyrines), l’intensité globale moyenne de la courbe spectrale, pour la classe
HC, est supérieure à celle des trois autres classes, pour la classe S est inférieure à celle des trois
autres classes, pour la classe HA est légèrement plus élevée que celle de la classe D.

Pour les spectres de RD acquis aux distances D1, D2 et D3, l’amplitude globale moyenne de
la courbe spectrale, pour les spectres classés HC est inférieure à celle des classes AH et D, pour la
classe HA est plus élevée que celle des classes HC et D, pour la classe D est légèrement inférieure
à celle de la classe HA. L’amplitude globale de la courbe spectrale correspondant à la classe S
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Figure 4.34 – Sensibilités (SE) et Spécificités(SP) en utilisant les caractéristiques qui discri-
minent exclusivement HA (Hyperplasie Atypique) vs D (Dysplasie) + moyennes calculées à
partir d’un jeu de 13 caractéristiques spectrales (D1=6, D2=2 et D3=5) capables de discrimi-
ner les 6 paires de classes histologiques : S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), S vs.
HA (Hyperplasie Atypique), S vs. D (Dysplasie), d) HC vs. HA, e) HC vs. D et f) HA vs.
D. Sur chaque histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles
des 3 distances inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des
trois méthodes de classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux
nombres des composantes principales (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir
les résultats optimaux montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour
les moyennes de Se et Sp calculées sur 100 valeurs (itérations).

est très différente des trois autres classes. Pour la distance D1, dans la bande spectrale 390-450
nm (pic d’absorption d’hémoglobine à 420 nm), cette amplitude est plus élevée que celles des
trois autres classes, dans la bande 450-575 nm, elle est inférieure à celle de la classe HA et dans
la bande 575-720 inférieure à celle des classes HA et D. Pour les distances D2 et D3, l’amplitude
globale moyenne des spectres classés S diminue : dans la bande spectrale 390-450 nm, elle est
inférieure à celle de la classe HA et similaire à celle de la classe D ; dans la bande spectrale
450-720 nm, elle est inférieure à celles des classes HA et D.
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Figure 4.35 – Sensibilité (SE) et Spécificité (SP) en utilisant les caractéristiques qui discriminent
exclusivement HA (Hyperplasie Atypique) vs D (Dysplasie) + moyennes calculées à partir d’un
jeu de 186 caractéristiques spectrales (D1=44, D2=59 et D3=83) capables de discriminer au
moins 5 des 6 paires de classes histologiques : a) S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire),
b) S vs. HA (Hyperplasie Atypique), c) S vs. D (Dysplasie), HC vs. HA, HC vs. D et HA vs.
D. Pour chaque histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles
des 3 distances inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des
trois méthodes de classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux
nombres de composantes principales (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les
résultats optimaux montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les
moyennes de Se et Sp calculées sur 100 valeurs (itération).

Deux des creux liés aux pics d’absorption de l’hémoglobine (545 et 575 nm) sont légèrement
visibles pour les spectres d’AF acquis à la distance D1, et deviennent plus évidents (ils aug-
mentent) pour les spectres d’AF acquis à la distance D3. L’intensité du pic d’émission à 633 nm
(liée à la porphyrine) est également augmentée pour les spectres d’AF acquis à la distance D3.
Pour les spectres de RD, les pics d’absorption de l’hémoglobine sont plus nettement visibles sur
les courbes acquises à la distance D3 en comparaison de celles acquises à la distance D1. Quand
la distance entre les fibres d’excitation-réception augmente, la profondeur de la peau sondée aug-
mente aussi [Katika and Pilon, 2006], donc l’absorption (visible dans les spectres de RD et d’AF)
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Figure 4.36 – Sensibilité (SE) et Spécificité (SP) en utilisant les caractéristiques qui discriminent
exclusivement HA (Hyperplasie Atypique) vs D (Dysplasie) + moyennes calculées à partir d’un
jeu de 186 caractéristiques spectrales (D1=44, D2=59 et D3=83) capables de discriminer au
moins 5 des 6 paires de classes histologiques : S (Sain) vs. HC (Hyperplasie Compensatoire), S
vs. HA (Hyperplasie Atypique), S vs. D (Dysplasie), d) HC vs. HA, e) HC vs. D et f) HA vs.
D. Pour chaque histogramme, les résultats sont donnés pour toutes les combinaisons possibles
des 3 distances inter-fibres (D1=271 µm, D2 = 536 µm et D3 = 834 µm) et pour chacune des
trois méthodes de classification. PC et K indiqués sur chaque histogramme correspondent aux
nombres de composantes principales (PC) et de plus proches voisins (k) permettant d’obtenir les
résultats optimaux montrés ici. Les barres d’erreur représentent les écart-types obtenus pour les
moyennes de Se et Sp calculées sur 100 valeurs (itération).

et l’émission des porphyrines (pour l’AF) sont plus nettement visibles sur les spectres acquis à
la distance D3.

Dans leur étude sur un modèle de tumeur chimio-induite (DMBA/TPA) sur la peau de sou-
ris, Diagardjane et al. [Diagaradjane et al., 2005] ont obtenu de bons résultats en distinguant
différents états précancéreux en utilisant la multi-excitation d’AF dans la bande 280-460 nm et
la classification LDA. Ils ont défini 5 catégories : I (Sain), II (Inflammation et Hyperplasie), III
(Hyperplasie et Dysplasie), IV et V (Carcinomes). Pour la classification des catégories I, II et III
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4.6. Conclusion du chapitre

en utilisant des excitations dans la bande 360-420 nm, leurs résultats étaient 62.1% < Se < 69.0%
et 82.2% < Sp < 95.6%. Dans notre travail, nous nous sommes concentré sur une classification
plus fine correspondant aux catégories II et III, et nous avons obtenu, grâce à la bimodalité
notamment, de meilleurs résultats en Se et Sp, en utilisant des longueurs d’onde d’excitations
supérieures à 360 nm.

Chang et al. [Chang et al., 2005] ont classifié des tissus sains (épithélium pavimenteux nor-
mal, SN) et pathologiques du col d’utérus (lésions intra-épithéliales de bas et haut grades LGSIL
et HGSIL), en utilisant la multi-excitation d’AF dans la bande 330-480 nm et la RD, et en com-
binant l’ACP et l’algorithme de distance de Mahalanobis. Plusieurs paires de discrimination ont
été définies (SN vs NC, SN vs LGSIL, SN vs HGSIL, NC vs LGSIL et NC vs HGSIL). Pour la
classification SN vs LGSIL, leurs résultats étaient 53% < Se < 95% et 69% < Sp < 91%. Bien que
notre travail concerne un autre type d’épithélium, nous avons proposé une classification plus fine
des tissus sains et précancéreux dans 4 sous-classes (S, HC) et (HA, D). Nos résultats sont glo-
balement meilleurs avec Se et Sp > 95%, sauf pour discriminer HA vs D (Sp ≈ 74% et Se ≈ 63%).

Nos résultats (Se et Sp ≈ 100% pour CH vs autres, Sp ≈ 100% et Se > 95% pour S vs HA ou
D, Sp ≈ 74% et Se ≈ 63% pour HA vs D) sont également en accord avec divers résultats de tra-
vaux qui ont employés des techniques de classification comme les SVM ou les réseaux de neurones
artificiels (RNA). Lin et al. [Lin et al., 2004] ont développé des algorithmes basés sur les SVM
(linéaire et non linéaire), en utilisant des excitations d’AF à 405 et 436 nm pour distinguer des
tissus nasopharyngés normaux et cancéreux. Ils ont obtenu Se = 94% et Sp = 97% et Se = 95%
et Sp = 99% en utilisant des SVM linéaire et non linéaire respectivement. Ils ont combiné l’ACP
avec les SVM et ont ainsi réduit la complexité de leurs algorithmes sans sacrifier la performance.
Nayak et al. [Nayak et al., 2006] ont développé des algorithmes basés sur l’ACP et les RNA,
en utilisant une excitation d’AF à 325 nm pour discriminer des tissus oraux humains normaux,
précancéreux et cancéreux. Ils ont obtenu Se = 100% et Sp = 92.9% en utilisant l’ACP et Se =
100% et Sp = 96,5% avec les RNA. Majunder et al. [Majumder et al., 2005] ont développé un
algorithme basé sur les SVM, en utilisant une excitation d’AF à 337 nm pour différencier l’épi-
thélium pavimenteux sain de SCC de tissus oraux humain. Ils ont obtenu Se = 91% et Sp = 96%.

Dans notre étude, afin d’améliorer l’efficacité de discrimination HA vs D (Se ≈ 63% et Sp
≈ 74% les plus faibles), nous avons réalisé une autre approche de classification en ajoutant au
jeu initial de caractéristiques spectrales choisies des caractéristiques complémentaires qui discri-
minent exclusivement HA vs D. Cette approche n’a pas amélioré significativement les résultats
obtenus précédemment. D’autres méthodes de sélection de caractéristiques spectrales et de clas-
sification non linéaires notamment, doivent être évaluées pour améliorer ces résultats.

4.6 Conclusion du chapitre

Nous avons réalisé et validé plusieurs algorithmes de traitement de données pour le diagnos-
tic automatisé de lésions précancéreuses sur un modèle préclinique, en utilisant une approche de
spectroscopie optique multi-modalités.

Nous avons présenté une étude bibliographique des traitements des données appliqués en
spectroscopie optique bimodale (AF et RD). Nous nous sommes basé sur les travaux publiés
précédemment pour :
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Chapitre 4. Études spectroscopiques sur tumeurs cancéreuses précoces cutanées in vivo

– Proposer et mettre en place une méthode de prétraitement pour les signaux spectrosco-
piques bimodaux (filtrage, normalisation, corrections des variations d’intensité d’excitation
et de la réponse spectrale du système, etc.).

– Réaliser une sélection des données spectrales d’intérêt en trois étapes, avec :
– l’extraction de caractéristiques spectrales liées aux émissions de fluorophores spécifiques

(flavines, porphyrines, etc.), à l’absorption de l’hémoglobine, à la réflexion et à la dis-
persion de la lumière dans des bandes spectrales spécifiques,

– l’utilisation de tests statistiques pour la sélection de plusieurs jeux de caractéristiques
les plus discriminantes, à différentes distances inter-fibres, et capables de discriminer au
moins 4, 5 ou 6 des six paires de classes histologiques définies,

– la réduction de la dimension des jeux de données spectrales extraites/sélectionnées en
utilisant l’ACP.

Finalement nous avons évalué l’efficacité de trois algorithmes de classification supervisés
linéaires (k-NN, LDA et SVM), pour discriminer les paires de classes histologiques établies (S vs
HC, S vs HA, S vs D, HC vs HA, HC vs D et HA vs D) en fonction de différents nombres de k
plus proches voisins (algorithme k-NN), différents nombres de composantes principales (ACP),
et différentes combinaisons des modalités spectroscopiques : mono-excitation d’AF seule, multi-
excitation d’AF seule, RD seule, spectroscopie bimodale (AF+RD) à une ou trois distances (271,
536 et 834 m). Les meilleurs résultats obtenus en Se et Sp sont ≈ 100% en discriminant CH des
trois autres classes histologiques et > 95% en discriminant S de HA et D ; les résultats les moins
bons (Se ≈ 72% et Sp ≈ 76%) ont été obtenus en discriminant HA vs D. Étant donné que la
sensibilité et la spécificité sont très élevées pour la discrimination de la classe Saine des trois
types de tissus hyperplasiques, d’une part, et pour la discrimination de HC vs HA et D d’autre
part, la spectroscopie bimodale semble être un outil prometteur pour aider les dermatologues et
les histo-pathologistes à augmenter la précision du diagnostic in vivo de lésions cutanées. Il est
à noter que pour ces 5 paires de classes histologiques, la résolution spatiale améliore la précision
et les algorithmes de classification SVM et LDA donnent de meilleurs résultats que l’algorithme
k-NN. Ces résultats prometteurs permettent d’envisager le transfert de la méthode dans le cadre
d’autres études sur des patients en collaboration étroite avec les cliniciens.
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Conclusion générale

Ce travail de thèse a permis de démontrer la capacité diagnostique de la spectroscopie bimo-
dale (Autofluorescence AF + Réflectance Diffuse RD) résolue spatialement pour discriminer in
vivo les états sains des états hyperplasiques cutanés.

L’étude bibliographique des différentes méthodes de spectroscopie fibrée et la présentation
du cadre applicatif de l’étude décrits dans le chapitre 1 nous ont permis de préciser les problé-
matiques technologiques et scientifiques à résoudre concernant l’instrumentation, le protocole
expérimental pré-clinique et le traitement des données spectroscopiques.

La première partie de nos travaux a consisté à développer une nouvelle instrumentation de
spectroscopie bimodale fibrée résolue spatialement, combinant les mesures en multiple excitation
d’AF et de RD. Nous avons d’abord développé et mis en œuvre une première solution technique
de multi-excitation d’AF à base de LED et de diodes LASER ; des contraintes mécaniques et de
focalisation des excitations dans la fibre excitatrice nous ont obligé à envisager une autre option
plus adaptée et réalisable à court terme. La seconde solution conçue et développée est basée sur
une lampe à lumière blanche (Xénon), large bande et une paire de filtres passe bas et passe haut
linéairement variables. Pour la focalisation du faisceau de la source dans la fibre excitatrice, deux
approches optiques ont été testées ; dans la recherche d’un compromis de focalisation (taille du
spot et angle d’incidence), les composants optiques retenus sont ceux qui permettent d’obtenir
des puissances d’excitation acceptables pour réaliser l’AF.
La partie réception (spectromètre et sonde multi-fibres) utilise des composants validés lors de
travaux précédents dans notre laboratoire.
Une interface a été développée en Visual C++, permettant de paramétrer et de contrôler le
système de multi-excitation ainsi que sa synchronisation avec les acquisitions du spectromètre.

Après étude bibliographique du calibrage des instruments pour la spectroscopie fibrée, en
particulier le travail de [Marín 2006], nous avons adapté une méthode de calibrage pour notre
système instrumental en réalisant notamment les corrections de réponse spectrale du système,
de variations d’intensité de la source d’excitation et de soustraction du courant d’obscurité.
Les points forts de notre système sont les suivants :

– La programmation successive de plusieurs excitations d’AF (entre 350 et 450 nm) et de RD
(entre 350 et 800 nm) et l’ajustement précis (0,1 nm) des largeurs de bandes d’excitations
(de 15 nm pour l’autofluorescence à plusieurs centaines pour la réflectance diffuse) ainsi
que la longueur d’onde centrale du pic avec la même résolution,

– La résolution spatiale grâce à la modularité des combinaisons géométriques entre fibres
d’excitation/réception (distances, positions) et à l’acquisition simultanée de spectres (jus-
qu’à 13 distances simultanément),

– La compatibilité avec une utilisation in vivo : acquisition de 7 spectres de fluorescence et
3 spectres de diffusion élastique à 6 distance inter-fibres en moins de 1 min.
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Conclusion générale

Cet instrument développé avec un système d’excitation simple, automatisé et caractérisé mé-
trologiquement a été validé au cours d’un protocole de mesures spectroscopiques bimodales des
états sains et hyperplasiques de peau in vivo sur un modèle pré clinique, mené d’avril à novembre
2007.

Différents travaux sont en cours pour optimiser l’instrument développé, en particulier pour
diminuer le temps d’acquisition de la totalité des spectres, augmenter les puissances d’excitation
d’AF ou encore automatiser le calibrage des pics centraux des excitations.

Le système d’instrumentation, son calibrage ainsi que les résultats associés obtenus sont dé-
crits dans deux publications dans des revues internationales [RI1][RI2] 10, 3 communications
dans des congrès internationaux [CI1][CI3][CI4] 11 (présentations orales) et 2 communications
dans des congrès nationaux [CN1][CN2] 12 (présentation orale et poster).

La deuxième partie de nos travaux a consisté à mettre en place un protocole expérimental
de détection de stades précoces de cancers cutanés UV-induites sur un modèle animal (souris).
Pour cette étude nous avons acquis des spectres d’intensité d’AF à 7 longueurs d’onde centrale
d’excitation (360, 368, 390, 400, 410, 420 et 430 nm) et de RD (390-720 nm), à 6 distances inter-
fibres (deux à 271 µm et les autres à 536, 834, 1076, 1341 µm). Ces mesures ont été ciblées sur
des points anatomiques repérés à proximité de la colonne vertébrale et sur le ventre de chaque
animal.
Après analyse histopathologique des sites prélevés (colocalisés avec les mesures spectroscopiques),
(cf. thèse de [Amouroux, 2008]) et sur la base des caractéristiques morphologiques du derme et
l’épiderme, 4 classes de référence ont pu être définies : Sains (S), Hyperplasie Compensatoire
(HC), Hyperplasie Atypique (HA) et Dysplasie (D), menant à 6 combinaisons de paires histolo-
giques à discriminer.

Au cours de ce protocole, nous avons recueilli plus de 170 000 spectres, dont près de 16%
correspondent à des mesures réalisées dans les sites sélectionnés pour l’étude histopathologique.
L’exploration des autres spectres est en cours, particulièrement pour étudier l’évolution tempo-
relle des étapes de photocarcinogènese (sur un même site de mesure).

La troisième partie de nos travaux a consisté à développer différents algorithmes spécifiques
pour le prétraitement, le traitement et la classification automatiques des données spectrosco-
piques. Les algorithmes de prétraitement incluent notamment la suppression d’artefacts, des
opérations de moyennage et de filtrage et la correction de la réponse spectrale du système. Les al-
gorithmes de traitement réalisent l’extraction et la sélection de caractéristiques spectroscopiques
discriminantes et la réduction de la dimension du jeu de données par analyse en composantes
principales.
Dans cette étude, nous avons comparé deux approches de classification spectroscopique. La pre-
mière a été réalisée à partir d’un nombre restreint de caractéristiques extraites et nous avons
testé l’algorithme k-NN en évaluant la contribution de différentes modalités spectroscopiques :
mono-excitation d’AF, matrices d’excitation-émission en AF (EEMs), réflectance diffuse (RD)
et couplage EEMs - RD. La seconde approche de classification a été menée en utilisant un jeu

10. Références dans la section "Production scientifique", page 1
11. Références dans la section "Production scientifique", pages 1 et 2
12. Références dans la section "Production scientifique", page 2
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étendu de caractéristiques pour lequel trois algorithmes de classification (k-NN, LDA et SVM)
ont été implémentés. Leurs performances ont été comparées en fonction de la résolution spatiale
à 3 distances inter-fibres : 271, 536 et 834 µm.

L’efficacité finale de notre méthode diagnostique a été évaluée en termes de sensibilité (Se) et
de spécificité (Sp) en fonction des caractéristiques spectroscopiques retenues et des combinaisons
des diverses distances inter-fibres et des nombres de composantes principales.
Les meilleurs résultats sont : Se et Sp ≈ 100% pour discriminer CH vs autres ; Sp ≈ 100% et Se
> 95% pour discriminer S vs AH ou D ; Sp ≈ 74% et Se ≈ 63% pour discriminer AH vs D. Ces
résultats ont été obtenus avec la seconde approche utilisant la bimodalité et la résolution spatiale
qui améliorent notablement les performances pour discriminer 5 paires histologiques par rapport
à la première approche ; en revanche la discrimination de la paire AH vs D n’est pas améliorée.
D’autres algorithmes ont été testés afin d’améliorer la performance de classification pour discri-
miner HA vs D mais les résultats obtenus ne sont pas significativement meilleurs. Nous pensons
que d’autres approches (en particulière non linéaires) pourraient être mises en œuvre afin d’aug-
menter la performance de classification de cette paire histologique.

Les résultats obtenus suggèrent que la spectroscopie bimodale résolue spatialement est un
outil efficace pour discriminer in vivo, les états sains et bénins (S et HC) d’états précancéreux
cutanés (AH et D). Enfin, notre étude a permis de poser les bases d’une méthode de diagnostic
d’états précancéreux cutanés avec une instrumentation simple et compatible avec une utilisation
in vivo associé à des algorithmes de classification performants. Pour confirmer la capacité de la
méthode diagnostique établie en situation pré-clinique, des études chez l’humain sont nécessaires.

Le détail des traitements de données réalisés (prétraitements, extraction, sélection, classifica-
tion) ainsi que les résultats associés obtenus ont été publiés dans deux articles dans des revues
internationales [RI1][RI2], 1 communication dans un congrès international [CI1] (présentation
orale) et 1 communication dans un congrès national [CN1] (présentation orale).
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