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Introduction

Les techniques d’'imagerie optique se développeptidebientét une vingtaine d’années
en proposant une alternative aux techniques d’ingkl vivant conventionnelles, grace a
I'utilisation du rayonnement de la gamme de longsedionde visible, allant du bleu au
proche infrarouge. Les motivations dans ce doma@erecherche sont multiples : i) les
techniques optiques utilisent un rayonnement narsamt, donc inoffensif pour le patient ; ii)
elles permettent une « biopsie » non invasive idss4; iii) et ceci avec un matériel bas-codt
et facilement implantable dans toute unité prégliei ou clinique (contrairement aux
techniques d'IRM (Imagerie par Résonance MagnéliqueTEP (Tomographie par Emission
de Positons) qui nécessitent un service d'imaggéeifique).

L’imagerie optique du vivant se décline globaletrson deux familles :

- la microscopie haute résolution : elle vise le smedde I'infiniment petit, I'imagerie de la
cellule et idéalement de la molécufevivo, avec l'objectif de repousser les limites de
I'optique géométrique pour favoriser la compréhensles mécanismes biologiques;

- Iimagerie dans les tissus épais : il s'agit dedsyrdes organes humains, tels que le sein
ou le cerveau, ou bien de faire de l'imagerie pnémplie, sur petits animaux (souris de
laboratoire) par exemple. Le défi est ici d'images objets peu contrastés, tels que des
tumeurs, a travers plusieurs centimetres de tigsteament absorbants et diffusants, avec
une résolution suffisante.

Dans le premier cas, on peut se servir des prégrifde cohérence de la lumiere pour

repousser les limites de résolution, et ainsi fapmpel a une instrumentation optique

astucieuse pour s’affranchir des phénomeénes pesadiaugmenter le rapport signal sur bruit;
dans le second, la propagation se fait de manieahérente, la marge de manceuvre est plus
limitée au niveau de l'instrumentation, et il fdaire intervenir des modeéles physiques de plus
en plus sophistiqués pour comprendre et mieux eeadmpte de la propagation dans ces

milieux aléatoires.

La technique que nous nous proposons de développes cette thése permet
d’explorer une échelle intermédiaire, I'échelleedit mésoscopique », allant de la dizaine de
microns a quelques millimetres, dans le but d’'offne technologie pour 'examen des tissus
biologiques superficiels (ou relativement transptea la fois simple (examen en champ

large, sans contact) et hautement résolue.



La Figure i représente les quatre grandes caté&gdedechniques d’'imagerie optique,
selon une double classification en termes de pd#fonde pénétration et de résolution : la
microscopie, la tomographie par cohérence optig@CT( pour Optical Coherence
Tomography), les méthodes hybrides, utilisant wecsion de photons spéculaires ou quasi-
spéculaires, et la tomographie optique diffuse (O@Ur Diffuse Optical Tomography), pour
sonder les structures profondes, pour lesquelyg & plus de photons spéculaires.
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Figure i: L'imagerie optique multiéchelle adapté'de

La technique que nous nous proposons d’étudiepéatie de la classe des méthodes
hybrides et est basée sur la sélection des php@mnfltrage polarimétrique. Par rapport aux
meéthodes citées plus haut, la polarimétrie, largerélisée par ailleurs dans le diagnostic
des matériaux et en télédétection (marine, atmogple), a été longtemps dénigrée. Elle
connait cependant depuis peu un fort engouemenenésement dd au fait que,
contrairement aux techniques conventionnelles Isapéar I'essentiel sur I'exploitation de
contrastes d’atténuation, les méthodes polarimeétggsont tres sensibles a la structure du
milieu. Leur incorporation dans des techniques ptsventionnelles telles que la
microscopie ou I'OCT permettent aujourd’hui de remeo & des informations fines sur la
structure en collagéne du tissu (ceil, peau) owidocmation spatiale de cellules examinées
in vitro. Des études prometteuses sur I'examen polarinuétrelg tissus ont été réalisées en

dermatologie, ou les mélanomes ou autres lésiamaig) peuvent étre caractérisés par des

! Da Silva, A. 2010. L'imagerie Optique Imagerie médicale & base de photons, Radiologieptpaphie X, tomographie
gamma et positons, imagerie optigeejted by H. Fanet: Hermes.

2B. J. Tromberg, A. Cerussi, T. Krasieva, V. Venudapaand Z. Chen, "Multi-Dimensional Optical ImagimgThick
Tissues: Contrast across spatial scalesTIsaue repair and ulcer/wound healing: molecular hetgsms,therapeutic targets
and future directiongParis, 2005)



indicateurs polarimétriques divers (dépolarisagbrbiréfringence). Ces examens permettent
de mieux diagnostiquer et de mieux délimiter laezg@athologique. Ces méthodes restent
néanmoins limitées a 'examen minutieux de la @@ tissu.

Le travail présenté dans ce mémoire se propogpadrter a ces techniques d’'imagerie
polarimétrique superficielles une information sar grofondeur effectivement sondée, en
introduisant l'utilisation de la lumiére polarisé#iptiquement trés rarement utilisée jusqu’a
présent. Il comporte deux volets essentiels :

1. Le développement d’un outil-logiciel permettdiétudier I'extension volumique de
la lumiére selon sa polarisation. Nous présent@nsum outil de modélisation complet
permettant de relier la mesure polarimétrique efasa au volume effectivement sondé, ce
qui permet de filtrer le signal mesuré et de remoatla source de perturbation de ce signal.

2. L'exploitation de cet outil pour I'évaluatioreda méthode d’'imagerie sélective
proposée. Il nous a, en effet, permis d'effectuee @tude complete sur I'extension en
profondeur du signal lumineux polarisé, détecté senface, en fonction des propriétés
optiques du milieu. L’éventail des propriétés opég est trés large, ce qui fait de cette étude
la plus compléte que I'on puisse trouver dangtérhture. Elle a été soumise pour publication
dans Journal of Biomedical Optics

Les applications potentielles de ces travaux stmmc I'amélioration du dépistage
d’'affections superficielles, en proposant une méthgermettant d’évaluer le degré
d’'invasivité avec une information sur l'extensioe dlaffection en profondeur. A titre
d’exemple, la technique présenterait de nombreaggplications dans le domaine de I'examen
des cancers cutanés, ou autres types d'affectaties fque le contréle des doses d’irradiation
lors de certaines thérapies, le cancer du colwutérlis ou I'examen de I'eeil. La technique a
par ailleurs déja été testée au laboratoire avemesin vivo pour 'examen du cortex cérébral
du raf.

Ce travail s’inscrit dans une collaboration étoientre I'équipe DiMABIo
(anciennement MA# de I'Institut Fresnel (UMR 7249, CNRS, AMU, ECM) le laboratoire
LISA du CEA-LETI MINATEC. L'équipe DiMABio développ depuis de nombreuses

années des outils théoriques et instrumentaux nawgi pour I'étude de la propagation

% Simon Rehn, Anne Planat-Chrétien, Michel BergeandMarc Dinten, Carole Deumié, and Anabela daaSilv
“Depth Probing of Diffuse Tissues Controlled withifitically Polarized Light,” soumis a J. Biomedp€xcs le
18/10/2012.

* Da Silva, Anabela, Carole Deumie, and Ivo Vanz&td 2. Elliptically polarized light for depth rdged
optical imaging. Biomedical Optics Express 3 (12p2-2915.



lumineuse en milieux diffusants avec une attenpbrs spécifique pour Il'utilisation de la
lumiére polarisée pour le sondage des tissus bileg. Le LISA est I'un des spécialistes
francais en matiere de développement de méthodasunmentales et théoriques pour

'examen des tissus biologiques, principalement fiexamen de tissus épais.

Le manuscrit s’organise de la fagon suivante :

Le chapitre | présente un état de l'art des techniques d’'imageadisponibles pour
'examen des tissus biologiques, ce qui nous pedeeahettre en évidence les avantages que
présentent les technique d’imageries optiquesngiagticulier polarimétriques, ainsi que la
technique que nous avons choisie de développer ckttes thése. |l présente également la
description des phénomeénes physiques et les définitles quantités physiques utilisées dans
ce mémoire.

Pour modéliser la propagation de la lumiere pséridans les tissus biologiques, nous
avons choisi la méthode Monte Carlo. Partant dagtecde calcul disponible librement, nous
y avons apporté les modifications nécessaires & nétude. Nous présentons, dans le
chapitre Il, le code de calcul ainsi développé et les validatides modifications par rapport
a la littérature.

Dans lechapitre Il , nous introduisons ce modéle de propagation daeshaine de
détection, afin de simuler un systeme d'imageridagrmétrique. Nous montrons que
l'utilisation de la lumiére polarisée elliptiquenteapporte de nouvelles possibilités par
rapport aux techniques d’'imagerie polarimétriquasventionnelles, a savoir, un sondage du
milieu en profondeur, avec une profondeur intrinsggent liée a I'ellipticité de polarisation
et aux propriétés optiques. Nous proposons ainsiméthode de sondage sélectif du milieu
diffusant, permettant une exploration continue eerfr surface, analysée en polarisation
linéaire, et une profondeur maximale définie patilisation de la polarisation circulaire.

Au chapitre Ill, nous remontions a l'informationrsla profondeur de sondage (z)
seule. Nous proposons, ahapitre IV, de généraliser I'approche pour une localisation
tridimensionnelle (x,y,z) compléte du sondage pwiétrique. Nous décrivons la méthode et

présentons quelques simulations illustratives.
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.1 Introduction

Dans ce chapitre nous présentons un état de dlast techniques d’imageries
disponibles pour I'examen des tissus biologiquesgui nous permet de mettre en évidence
les avantages que présentent les technique d'imeagesptiques, et en particulier
polarimétriques, ainsi que la technique que nowsisichoisie de développer dans cette thése.
Nous discutons ainsi tout d’abord de Il'apport depfique pour I'examen des tissus
biologiques. Nous décrivons ensuite les phénomghgsiques régissant l'interaction entre le
faisceau d’analyse et le tissu a I'échelle micrpgpee (particule). Nous introduisons les
définitions des quantités physiques utilisées studons des propriétés fondamentales de la
lumiere exploitées dans le présent travail, a sales propriétés de polarisation. Nous
présentons un état de l'art des techniques d’ingedarimétriques, couramment utilisées
pour I'examen des tissus biologiques. Celles-ciragportent généralement a I'examen
surfacigue des tissus. Nous exposons en détaitdeaux de (Morgan and Stockford 2003)
qui introduisent l'utilisation de la polarisationraulaire pour un sondage en profondeur.
Enfin, nous concluons ce chapitre par une génatalis de cette méthode en introduisant la
polarisation elliptique. De ce fait, la techniqueegnous développons peut étre présentée
comme un raffinement de la technique de Morgan&iStrd.

1.2 Apport de I'optique pour I'examen des tissus biologjues

L'utilisation de la lumiere pour I'étude des tissbiologiques est connue depuis
environ 200 ans. En 1831 Richard Bright examindéla d’'un patient hydrocéphale en
transillumination, a l'aide d’'une simple bougie i@rt 1831). Une centaines d’années apres,
en 1929, Max Cutler réalise des expériences paxathen du sein grace a une source
lumineuse (Cutler 1929). La compréhension des phénes physigues progresse avec les
années grace aux recherches de Born et Wolf, Caseldrar et Ishimaru pour les plus cités
(Born and Wolf 1964; Chandrasekhar 1960; Ishima®i7). Cependant, jusque dans les
années 80, l'application de la lumiére pour le dagjiqgue de tissus épais était toujours
limitée car des techniques alternatives, commerdg®ns X, s'avéraient plus efficaces
(Sickles 1984). En 1991, Anderson présente lestagan de I'utilisation de la polarisation de
la lumiére dans une étude réalisée sur trentenatayant une pathologie cancéreuse de la
peau grace a la polarisation (Anderson 1991). lisation de la lumiere pour les applications

meédicales est a présent largement répandue, paleoient du fait de la souplesse
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d’utilisation, de I'innocuité du rayonnement ut#isdu grand nombre de fonctions biologiques
pouvant étre étudiées grace aux contrastes optigiedu faible colt d’instrumentation.
Aujourd’hui, les techniques d’'imagerie optiques tsarombreuses et sont basées sur

différentes propriétés de la lumiere (cohérencapte phase et polarisation).

1.2.1 Techniques existantes pour I'imagerie médicale

La technique d’imagerie de référence est la gadighie décrite pour la premiére fois
il'y a plus de cent ans a Wurzburg par Wilhelm Gnfgen (Rontgen 1898). L'Allemand a
recu en 1901 le premier Prix Nobel de physiqueesaitla découverte des rayons X. La
longueur d’onde de ce rayonnement électromagnétsguplace entre un picometre et dix

nanometres.

PR ir e opece 8 4 A

k

Bt oon Tof et iR

| 3.“-5..3 .ilﬁ) S i
LI L

- Copyrignt Deutsches Réntgen-Museum

Figure 1.1: Premiere photo d’une image médicale effctuée grace au rayonnement X, réalisée en 1895
(http://www.roentgenmuseum.de/).

Cette technique a connu un grand et rapide sutaes le domaine médical. Dans les
années 1970, le Britannique Hounsfield et 'Améric@ormack développent une technique
permettant d’obtenir des images tri-dimensionnellesagit de la tomographie par rayons X
(Prix Nobel de médicine (Hounsfield 1973), plus asmrsous le nom de « scanner »
(« Computerized Tomography » en Anglais). Aujouud’utilisation des rayons X est
toujours tres répandue grace a I'excellente résolude la technique. Un inconvénient des
rayons X est le danger, a forte dose, de déclerahmeutation du tissu biologique.

L'utilisation des ultrasons, dont le développen&ast accéléré du fait de motivations
militaires, pour I'application a la mammographi@tel des années 50 (Wild and Reid 1952).
L’avantage de cette technique totalement inoffens#gt sa sensibilité a la densité et a

I’élasticité des tissus.
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Une technique basée sur le champ magnétique,géne par résonance magnétique
(IRM, ou Magnetic Resonance Imaging MRI en Anglagsy introduite dans les années 1970
suite aux travaux de Lauterbur et Mansfield (Lauterl973; Mansfield and Maudsley 1977).
Elle s’applique aux tissus contenant de I'eau @tdimen ne pose pas de danger au patient.
L'utilisation de marqueurs spécifigues permet égalet de faire une analyse fonctionnelle
des tissus et un suivi longitudinal mais linstrurtegion est cependant assez lourde et
colteuse.

L’'imagerie nucléaire est également développée demsannées 1970. Un traceur
radioactif est injecté dans le patient. Ce traceupermet pas une imagerie morphologique,
mais fonctionnelle. On distingue deux méthodes d@mpremiére s’appelle « Tomographie
par Emission de Photon Unique » (en anglais corsuus le nom SPECT pour « Single
Photon Emission Computerized Tomography »). Icitreceur injecté produit I'émission
gamma qui est détectée. La deuxieme méthode slappdlomographie par Emission de
Positons » (en Anglais « Positron Emission Tomdgyag). Cette méthode utilise des
traceurs émettant des positrons. L'interaction dgitppn avec un électron génére deux
photons gamma qui se propagent dans des direcijgmssées. Ce rayonnement gamma est
détecté par I'instrument. La résolution de ce tgpeméthode est intrinséquement limitée au
mm et nécessite une infrastructure colteuse paériération des traceurs radioactifs.

Dans le Tableau I.1 nous proposons une comparais® caractéristiques des

différentes techniques d’'imagerie présentées.

Technique Rayons X Echogrpahie IRM Médicine nucléaire
Intrlpducthn a vers 1900 vers 1950 vers 1970 vers 1970
I'imagerie
. . . 2mm, 4 mm 10 mm (SPECT), 5
Résolution spatiale 1 mm (scanner) (Doppler) 1,5mm mm (PET)
Temps d'aquisition ~30 ms (radiologie), | ~25 ms, ~50 ms -1 min ~15 min (SPECT),
P q ~1s (scanner) (Doppler) ~45 min (PET)
Profondeur de llimité 150 mm llimité llimité
pénétration
Danger. de la Oui Non Non Oui
technique
_ Coltde < 1ME€ (scanner) | 40-150kE | 1,5M€ >1,5 M€
I'instrument

Tableau I.1: Comparaison de caractéristiques des picipales techniques d’imagerie. Adapté de (Rudin
and Weissleder 2003; Selb 2002)

Ces techniques sont actuellement bien maitriséestgiu bénéficier de développements qui
leur conférent aujourd’hui des performances incstatdes. Malgré tout, leur accessibilité
reste trés onéreuse d’'ou le besoin de techniquessroolteuses et moins invasives, telles que

les techniques optiques présentées ci-apres.
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1.2.2 Cahier des charges

Avant d’approfondir la discussion autour du choéld technique pour notre étude, il
est important de mentionner un aspect qui seri tpiis en détail dans le paragraphe 1.3. Les
tissus biologiques sont composés majoritairemeeaw’et d’hémoglobine, avec une forte
absorption dans le visible sauf entre 600nm et 8000 I'absorption des tissus est minimale,
mais avec cependant une tres forte diffusion quinader fortement la résolution accessible
par nos instruments. L'objectif est de développeisysteme biophysique capable de sonder
avec precision de grandes surfaces (échelle duumema a faible profondeur (échelle du pm
au mm). Le systeme vise I'exploration des tissudolgiques en surface et subsurface.
Comme mentionné, les applications potentiellemasées sont les cancers de peau, de
'utérus, de I'cesophage mais aussi les applicatéoiigmagerie du cortex cérébrale et des
vaisseaux sanguins. Nous présentons ci-apres leradds charges permettant d’orienter le
choix de la technique. Le prix du systeme doit &as, son utilisation doit se faire sans
contact et dans la mesure du possible sans ageontiaste.

Cahier des charges

Profondeur Ordre du pm au mm
Région d'intérét Ordre du mm au cm
Codat Bas
Marqueurs Pas obligatoire
Contact Non

Figure 1.2: Cahier des charges

1.2.3 Techniques optiques pour I'imagerie biomédicale

Les techniques optiques exploitent différentesppédés de la lumiére, notamment
'information spatiale, la cohérence temporelléagholarisation. Ci-apres, nous présentons les
techniques, les plus utilisées pour I'examen dssu$ biologiques. Elles sont basées sur
I'exploitation de différentes propriétés physiqukesla lumiere.

La technique la plus utilisée exploite I'informatispatiale. Il s’agit de la microscopie
confocale, brevetée par Minsky déja en 1957. Depaiisiicroscopie confocale est largement
utilisée pour l'imagerie des tissus biologiques catte technique permet d’obtenir une
résolution latérale tres haute (~0.3um) selonngleur d’onde de la source d’illumination et
I'ouverture numérique (« numerical aperture » emlais, notée icNA) de I'optique utilisée

(résolution—xy = 062[A/NA). La résolution en profondeur est également teggeh(~0.3um
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avec :résolution-z = O.45D1/{n[1—cos(sin‘lElNNn)J}) mais dépend également du coefficient
de réfraction du milien étudié et il est difficile de la calculer exactemecar souvent
I'indice de réfraction utilisé ne correspond pasfgitement a celui du milieu ou a cause de
'aberration chromatique de l'optique utilisée (@ori999). Cette technique permet de
produire une image tri-dimensionnelle par une ditecpoint par point et est beaucoup
utilisée aujourd’hui dans I'étude de la fluoreseerendogene ou exogene (Wilson 1990).
Dans les tissus biologiques, la microscopie conéoparmet une profondeur d’interrogation
inférieure a 200-300 um, puisque la focalisatiorfalsceau d’illumination est limitée par la
diffusion des tissus. Elle s’applique toutefois a@igsus faiblement diffusants ayant une petite
épaisseur ou a I'examen surfacique. La détectiefiegtue point par point, ce qui fait que la
technique se préte davantage a I'observation deepeégions d’intérét (ROl pour Region of
Interest). Son prix et sa fonctionnalité sont t@smpétitifs comparés aux techniques
existantes non optiques, ce qui explique sa poptildans le domaine de I'imagerie des tissus
biologiques. Cependant, du fait de la perte delifatton et de sa limitation a 'examen de
petites surfaces, cette technique n’est pas adapbétre étude. Cette technique a connu des
sophistications grace au développement de la ndopss bi-photon, qui exploite le signal
eémis par des marqueurs fluoresceantsivo ou ex vivo Elle permet de visualiser différentes
cellules de tissus avec une résolution tridimenstia micrométrique (Pena 2006). Cette
technique a cependant un codt tres prohibitif (9K3&uro), dépassant méme certaines
techniques non-optique dans le prix de linstrumegtiie est réservée a I'étude de la

compréhension des mécanismes cellulaires.

Pour aller plus loin, il existe divers systemesmdigerie macroscopique, toujours
basés sur une mesure de contraste optique macigseofroefficients d’absorption, de
diffusion), mais utilisant des détecteurs matriciétls que les caméras CCD. Ce type
d’'instrument est trés pratique car il permet deefales examens rapides et des suivis
longitudinaux. Pour améliorer le rapport signal auith deux approches peuvent étre
exploitées:

o l'exaltation de contraste avec l'utilisation de maeurs absorbants ou
fluorescents,
o le filtrage du signal lumineux pour s’affranchie da diffusion : filtrage

spatial, temporel, interférentiel ou par polarisati
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La tomographie optique de cohérence (Optical CatoereTomography (OCT) en
Anglais) est une technique d’imagerie qui considérdormation temporelle. Elle a été
proposée pour la premiére fois en 1991 par Hurad. (Huang et al. 1991). L'OCT permet
une imagerie tri-dimensionnelle des tissus biologg jusqu’a plusieurs millimetres de
profondeur selon le tissu. Elle est basée sur étection point par point en rétrodiffusion. Le
développement de I'OCT plein champ (Beaurepairal.e1999) a permis de pallier cela. Le
systeme interférométrique produit une image deehedgolution (1-20um) en fonction de la
cohérence de la source utilisée. Le faible codtladeechnique la rend tres accessible.
Cependant, la longueur d’onde utilisée est typiqemmnsupérieure a 1000 nm, ce qui offre peu
d’accés a I'étude de métabolites comme I'hémogmliMaheswari et al. 2003; Fukuda et al.
2005; Chen et al. 2009).

La tomographie optique diffuse (DOT pour Diffusptidal Tomography en Anglais)
connait beaucoup de succes notamment pour la maraptog, 'examen du cerveau ou de la
prostate. Cette technique d'imagerie macroscopigsé basée sur I'exploitation de
linformation, spatiale, spectrale ou temporellentenue dans la lumiére diffuse, ayant
totalement perdu toute notion de polarisation <hil@ diffusion multiple de la lumiére. Grace
a l'extraction de cette information, le tissu bigifue peut étre sondé a une profondeur de
plusieurs centimétres selon le tissu examiné. Gettenique s’'applique par définition a des
profondeurs larges, accessibles dans la limiteededbsorption, en exploitant exclusivement
les photons multiplement diffusés. Les résolutiobtenues avec ce type de techniques sont

faibles, allant du mm pour le petit animal au creazbhumain.

Les meéthodes de filtrage en polarisation (en Amglaonnue sous le nom
« polarization gating ») fonctionnent au contraga excluant la lumiere multiplement
diffusée et exploite la lumiére ayant gardé sansdton initiale (Schmitt, Gandjbakhche,
and Bonner 1992). Des détecteurs tels que les ean@D, de faible codt, sont utilisés pour
détecter la lumiére rétrodiffusée ou transmiseasetrs le tissu. La méthode du filtrage des
photons diffusés est ainsi plus attractive pourenétude car la lumiere détectée aura sondé le
tissu jusqu’a une certaine profondeur. Cette mahmermet un examen rapide et des suivis
longitudinaux. L'amélioration du rapport signal $uuit peut se fait avec une amélioration du

contraste grace a l'utilisation de marqueurs alssug(éventuellement fluorescents).

1.2.4 Imagerie biomédicale par filtrage polarimétrique
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L'utilisation de la polarisation de la lumiere pdarsondage des tissus biologiques est
'une des techniques les plus utilisées pour I'estardes tissus superficiels (dermatologie,
gynécologie, oncologie, examens bucco-dentairesGlpbalement, ces techniques sont
basées sur le fait que la polarisation est perdlomdes propriétés de diffusion des tissus. La
lumiére rétrodiffusée est ainsi un mélange de luené&polarisée et polarisée, ayant subi un
faible nombre d’événements de diffusion. La lumipmarisée peut étre extraite par une
simple méthode de soustraction d'images (JacquesiaR, and Lee 2000). La figure 1.3
illustre I'apport de I'imagerie polarimétrique daiasdétection de contours d’'un carcinome. La
technique d’'imagerie polarimétrique permet de miguixier le chirurgien, pour une résection
de tumeur moins invasive, favorisant la cicatrimatiet plus spécifique pour faire en sorte

d’éliminer toute cellule cancéreuse.

Figure 1.3: Photos d’un carcinome épidermoide: a gache la photo en lumiére non polarisée et a droita
photo en lumiére polarisée (Jacques, Ramella-Romaand Lee 2002).

Le filtrage en polarisation linéaire (Linear pokaiion gating en Anglais) est le plus
populaire (Schmitt, Gandjbakhche, and Bonner 199@mos and Alfano 1997; Demos,
Radousky, and Alfano 2000; Jacques, Roman, and 208®) mais se limite en terme
d’application a I'exaltation de contraste pour Bexen surfacique des tissls technique a
été sophistiqguée par le développement de systeriesgearie de Mueller. Le champ
d’applications de ces systémes est la caracté@nsaptique des tissus biologiques (Falconet
et al. 2008), le diagnostique des cancers de la,pha colon (Antonelli et al.), du col de
'utérus (Anastasiadou et al. 2008), de I'cesophBger un examen en profondeur, Morgan et
al. (Morgan and Stockford 2003) ont introduit llig@tion de la polarisation circulaire et ont
démontré que la soustraction des images prisesrdigaration d'illumination/detection co-

circulaire des images prises entre polariseursiiagé croisés permettait a la fois I'extraction
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de la lumiére faiblement diffusée et I'éliminatides réflexions spéculaires. Du fait d’effets
de mémoires de polarisation (Mackintosh et al. 1988rgan and Ridgway 2000) discutés
plus loin, la profondeur sondée par la polarisatiinculaire est plus grande que pour la
polarisation linéaire. Cette technique permet ddesonder les tissus plus profondément que
la polarisation linéaire.

C’est précisément cette approche que nous avornsielie développer. Méme si la
profondeur de pénétration de la lumiére polarisstelimitée, cette technique est adaptée a
notre étude car elle répond au cahier des charglés permet un examen des tissus sur une
ROI large, avec une instrumentation a bas codilisation des marqueurs est possible mais
non obligatoire et le contact avec le tissu n’est pécessaire pour I'examen. Aprés un rappel
sur les notions physiques nécessaires pour laiggsarde notre étude, nous reviendrons plus
en détails sur les techniques d’'imagerie polariigpéts et discuterons des résultats aux

paragraphes 1.4 et I.5.

[.3 Interaction lumiére-tissus

Dans le paragraphe précédant nous avons passévaa différentes techniques
d’'imagerie classiquement utilisées dans I'examentdsus biologiques. Ces techniques ont
cependant mis du temps a s'imposer du fait priheipant du fort succes des techniques
concurrentes mais surtout du fait de la compledéténodélisation des phénoménes physiques
mis en jeu pour décrire la propagation de la luendgans les tissus biologiques. La lumiere ne
traverse pas en ligne droite un tissu diffusanmroe le font par exemple les rayons X.
D’autre part, la lumiere est rapidement absorbées das tissus. Nous discutons ici des
propriétés optiques des tissus biologiques et damiptés spécifiques de la lumiére polarisée

gue nous souhaitons spécialement étudier.

1.3.1 Propriétés optiques des tissus biologiques

La propagation lumineuse est décrite a traverpleEshomenes d’interaction avec la
matiére. Celle-ci est définie a I'échelle optiquer p'indice de réfraction. On distingue
principalement deux types d’interactions: l'abdmmp, souvent liee au phénoméne de
fluorescence, et la diffusion optique, élastiquaralastique. Dans ce qui suit, les références
essentielles sont : (Vo-Dinh 2003; Tuchin 2006,@200uchin 2000; Da Silva 2010).

[.3.1.1 L'indice de réfraction
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L'indice de réfraction (réelh d’'un milieu caractérise la vitesse de phasec/n de

'onde électromagnétique dans ce milieudprésente la vitesse de la lumiére dans le vide).
Un changement de l'indice de réfraction, a l'inked entre deux milieux de natures
différentes, induit un changement de direction’dede incidente di a des phénomeénes de
diffusion, de réfraction ou de réflexion. Les tisshiologiques étant trés hétérogénes (a
guelques exceptions pres, cornée par exemple),ébnitdun indice de réfraction effectif,
résultant d’'une moyenne pondérée par le volumecdestituants é€lémentaires. Sa valeur
dépend essentiellement de la teneur en eau dudisgarie typiquement de 1,335 (liquide
cérébrospinal humain) a 1,62 (dent humaine) (D@30)L Dans leur ensemble, la plupart des
tissus ont un indice de réfraction compris entB$ kt 1,4. Les tissus gras, de I'ordre de 1,45

et les tissus « durs » supérieur a 1,62.

1.3.1.2 L’absorption

A l'échelle moléculaire, I'absorption d’'un photore groduit lorsque son niveau
d’énergie est égal a I'énergie de transition étettjue, vibrationnelle ou rotationnelle de la
molécule rencontrée. Cette énergie est essentigfietransformée en chaleur dans les tissus,
ce qui permet d'ailleurs I'utilisation thérapeut&des lasers en médecine.

A I'échelle macroscopique, dans un milieu non diffat, homogeéne, le coefficient

d'absorption t,, exprimé en cm pour les milieux biologiques classiquement sonttésluit

la perte d’intensité d’'un faisceau collimaté a én@avun milieu d’épaisseur L. Ceci s’exprime

par la loi de Beer-Lambert :

I =1,exp(4,L) (.1)

ou |, est l'intensité incidente et l'intensité transmise. Le coefficient d’absorptivarie

0
selon la longueur d’onde (Figure 1.4). Dans le sged’absorption d’'un tissu biologique, on
retrouve les signatures spectrales des principalbigorbeurs, appeléshromophores
constituant le milieu, a savoir I'eau et le sangalu absorbe dans l'ultraviolet et surtout dans
l'infrarouge, le sang dans I'UV et le visible jusg600 nm. C’est dans la région rouge et
proche infrarouge (typiguement de 700 a 1000 nny babsorption globale des tissus
biologiques est minimale. Cette zone est appeféaétre thérapeutique », initialement par J.
Parrish et R. Anderson (Anderson and Parrish 198ty leurs travaux sur l'utilisation du
laser en dermatologie. C’est a ces longueurs d'gudéeconvient de travailler pour pouvoir

sonder plusieurs centimétres de tissu. Pour s’e@wvaiocre, il suffit de regarder sa main
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placée devant une ampoule électrique allumée :leaoluge est susceptible d’étre transmis,
les autres couleurs sont absorbées.

Ces chromophores jouent un réle important danspté&pation de [Iactivité
meétabolique des tissus vivants. D’autres métalokitamme le glucose peuvent également

étre doseés dans les tissus grace a leurs cartqiéesspectrales.

1,E+04

Fenétre thérapeutique
1E+031 S —
1,E+021
1,E+01+

1,E+00 \ x A\_/\V v —
250 450 \\“’é‘s'cJ 850 1050 1250

1,E-01+

LE0s /\/

1,E-03

Coefficient d'absorption [é}‘h

Longueur d'onde [nm]
— Eau
— Graisse
Mélanine (peau)
— Hémoglobyne oxygénée (Hb02) pour 150g Hb/litre
— Hémoglobyne désoxygénée (Hb) pour 150g Hb/litr

Figure 1.4 :Spectres d’absorption des principaux chomophores constituants les tissus biologiques,
obtenus d’aprés les données de (http://omic.ogi.efu

Le cas patrticulier de la fluorescence

Les électrons excités par effet photo-électriqugageent I'état fondamental en
empruntant des voies de désexcitation radiativesnau selon la nature électronique et
photonique du matériau.
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Figure 1.5 : Diagramme de Jablonski et spectres diasorption et de fluorescence de la molécule Alexa
Fluor 750 (Molecular Probe®)
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Dans le cas des transitions radiatives (Figure By photons de fluorescence sont
émis a une longueur d’'onde supérieure a celle dtophabsorbé (Stokes shift). On peut donc
sélectionner les photons fluorescents au moyen idiesf spectraux. La plupart des
chromophores actifs dans le bleu et 'UV sont ades fluorophores (porphyrines, NADH,
flavines, élastine, actine...). Le spectre de fluogeese dépend de leurs caractéristiques
physicochimiques propres et de leur environnememiédiat. Ces fluorophores existent a
I'état naturel dans les tissus vivants : on pakeitdfluorescence, de fluorescence endogene
ou de fluorescence intrinséque. L’'analyse specttalee signal de fluorescence permet une
caractérisation des tissus et notamment une difééagon des tissus pathologiques tels que
des tissus tumoraux (Péry et al. 2008). Le comtrdst 'image de fluorescence peut étre
amélioré par lintroduction de fluorophores externqui peuvent étre des marqueurs
tissulaires tels que des anticorps, des sucresmbdécules organiques, marqués par des
étiquettes fluorescentes organiques telles queyasines, ou inorganiques telles que des

nanoparticules (quantum dots).

1.3.1.3 La diffusion

Le phénomene de diffusion lumineuse se produigldtse onde électromagnétique
rencontre une particule d’indice de réfraction é@hiéint de celui du milieu environnant. Sous
I'effet de I'onde incidente, les charges de la ipaté se mettent a osciller, se transformant
ainsi en dipdles oscillants qui rayonnent des orsg@esndaires, et ceci a la méme fréquence
gue I'onde incidente, dans le cas ou il n'y a paspdrte d’énergie et la diffusion est dite
élastique ou a une fréquence différente, correspondantpette d’énergie, la diffusion est
diteinélastique c’est le cas de la diffusion Raman (transmissiénergie a un mode optique)
ou Brillouin (transmission d’énergie a un mode atmue). La particule se comporte alors
comme une source de lumiére secondaire avec umibdiion angulaire d’intensité qui lui est
propre, et qui dépend en particulier de la taildadparticule par rapport a la longueur d’onde
d’illumination, ainsi que de son indice de réfranti

Une caractéristique importante de la diffusion tdae est donnée par fanction de

phasep(s,s'), qui donne la probabilité de diffusion d’un photoagident suivant la direction

S dans la direction d’observatian(Figure 1.6).
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Figure 1.6: Schéma de la diffusion avec les variabs nécessaires pour décrire la fonction de phase.

Par convention la fonction de phase est normédparfois a 1/4) par intégration sur tout
'espace :

4jda)'|0(SS') =1 (1.2)

ou da' est I'angle solide élémentaire d’observation. hoes les diffuseurs sont assimilés a
des spheres, on peut montrer que la fonction dsepha dépend que de I'angle de diffusion :
p(s,s) = p(sls) . Elle dépend du contraste d’indice entre la palgiet son milieu héte, et
surtout de la taille de la particule par rappotadongueur d’onde. En régle générale, la
fonction de phase n’est pas constante en fonctdradgle et traduit une loi de diffusion dite

« anisotrope ». Le degré d’anisotropie du milieLdesiné par la moyenne a@e@s@) =<(s' et
est appeldéacteur d’anisotropiey :

g =<cosf>= [daip(s3)s(3 (3)
4

g =0 pour une diffusion parfaitement isotropg= paur une diffusion totale vers I'avant

(milieu non diffusant). Dans les tissus biologiquesdiffusion se fait préférentiellement vers
I'avant, avec un coefficient d’anisotropie de I'oedde 0,8 a 0,98.

On définit leparametre de taillequantité sans dimension, produit du nombre d’dnde
et de la taille caractéristique de la particalequi permet de prendre en compte de maniere

effective ces trois parameétreska=2ma/A, ou n est lindice de réfraction du milieu

environnant. Ce parametre permet de distingues tégimes de diffusion:
1) ka<<l (typiquement <0,1), on parle de diffusion Ragh, la premiere
théorie de diffusion de la lumiére s’appliquantes getites particules (1871

(Rayleigh 1871)). Dans ce cas, la diffusion deulmiére est isotrope. La

diffusion Rayleigh varie comma™ . Elle est bien plus forte dans le bleu, a
400 nm, que dans le rouge a 650 nm, produisardukear bleue du ciel, et
le soleil rouge au couchant.

2) ka >1, il faut faire appel a la théorie de Mie (Mie 830Les indicatrices
d’intensité deviennent plus complexes, et la rediin a lieu
préférentiellement vers I'avant (particules non afiigfues) a mesure que la
taille de la particule augmente. Les lobes de sdiffa que I'on voit

apparaitre dans l'indicatrice d’'intensité provienindes interférences entre
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les ondes secondaires rayonnées (Figure 1.7). Hasdin de Mie ne
dépend pas fortement de la longueur d'onde, asgpdrticules constituant
le brouillard par exemple, éclairées par le soégiharaissent blanches.

3) ka>>1, les indicatrices de diffusion deviennenptles en plus anisotropes,
les lois de lI'optique géométrique suffisent a &nale probléme, c’est le cas
des gouttes de pluie éclairées dans le visible.
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Figure 1.7: Indicatrices de diffusion pour des sphees de diamétres 0.1 pm (en vert), 1um (en rouge)) e
5um (en noir). L’indice de réfraction du milieu emvronnant est 1, celui des spheéres est 1.4, le fast a
une incidence de 0°, et la longueur d’'onde est de633 um.

Les particules de taille comparable a la longueandk avec un indice de réfraction
suffisamment différent du cytoplasme forment desres qui contribuent collectivement a la
diffusion élastique des photons dans les tissusétal. 1993). Dans les tissus biologiques, la
lumiere rencontre des structures de tailles varadst de 0,01lpum pour les membranes,
0,1um pour les agrégats macromoléculaires, 1um l@sumitochondries, 2-3um pour les
fibres de collagéne, 10um pour les cellules... @mprend que dans ces conditions, il n'est
pas possible d’appliquer une théorie électromagnétexacte comme celle de Rayleigh ou de
Mie (résolution des équations de Maxwell). C’estiqgmioi, pour caractériser la diffusion par
des tissus biologiques, on se place a une échelbeascopique, et on fait bien souvent appel
a la fonction de phase de Henyey-Greenstein (HeagdyGreenstein 1941):

1 1-g

[g) =
p(s ) 477_ (1_293B1+92)3/2

(1.4)

Cette expression, initialement développée pour ke dépendance angulaire de la

diffusion de la lumiére par des particules de petdille dans les nuages de poussiéres
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interstellaires, est largement retenue pour détaitEpendance angulaire de la diffusion dans
les tissus biologiques (Jacques, Alter, and Pré@87)1l Si elle rend bien compte de
I'anisotropie de diffusion d’un milieu, en revanclatle ne permet pas de traduire les effets
d’interférences que I'on voit dans les lobes déudibn.

On définit uncoefficient de diffusiomoyenps exprimé en cil de la méme facon que
'absorption. En considérant un milieu diffusantisnaon absorbant, la quantité de lumiére
collimatéel qui traverse un échantillon d’épaisséusans étre diffusée (intensibalistique

s’exprime sous la forme:

| =1, explL) (15)

ou |, est I'intensité incidente dt I'intensité transmise. La grandeur permettant dentjtier

la fréequence du phénoméne de diffusion estlitee parcours moyen de diffusion

((sca) =1/ i, qui représente la distance parcourue en moyennerp@hoton entre deux

evénements de diffusion consécutifs. Dans lesgibslogiques, il est de I'ordre de 20 a 100
pm.

Pour traduire de maniére effective les propriétésddfusion des tissus biologiques, on

introduit souvent lecoefficient de diffusion réduj, ainsi que le libre parcours moyen de

transport/™:

4= 0= Q) =— = (- g)—— (1.6)

/" /(scal)
On interpréte/” comme la distance au bout de laquelle un photperdu la mémoire de sa
direction initiale, autrement dit, la distance mye parcourue par un photon dans un milieu
anisotrope avant d’étre diffusé de fagon totalenmottope. Elle est typiquement de 500 pm
dans les tissus biologiques.

Les techniques optiques pour lI'imagerie des tigsokgiques peuvent étre classées
selon le «type » de photons mesurés. A la trageddé milieu biologique, selon qu'il est
plus ou moins diffusant, plus ou moins épais, out pistinguer trois catégories de photons
gue l'on va pouvoir distinguer a l'aide d’'un filirespatial, polarimétrique, interférentiel,
temporel... Supposons, comme sur le schéma de laeFig®, que I'on sonde le milieu,
d’épaisseur de 'ordre du cm, a l'aide d’un pulseluimiére ultra-court, typiguement un laser
picoseconde, et que I'on place en sortie de cemiln détecteur résolu en temps, comme par
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exemple un photomultiplicateur et un systeme a ¢aggde photons, permettant de faire

I'histogramme du temps d’arrivée des photons.

balistiques
serpentiles

" multidiffuses
N

temps

pulse  temps

Figure 1.8 : Photons balistiques, serpentiles et nitidiffusés.

De ce fait, on peut classer les photons selon temnps d’arrivée au détecteur en trois

catégories :

1. Les photondalistiquessont les photons qui arrivent en premier, avecatard ne

1.3.2

dépendant que de la distance parcourue, car nfusésf Ces photons ont gardé leur
polarisation initiale.

Les photons serpentiles sont les photons ayant gluisieurs diffusion et ont en
conséguence un chemin plus long que les photomstiaés. La polarisation de ces
photons dépend du nombre de diffusions subiesfdriimation de la cohérence et de
la direction initiale de propagation est encoresprde.

Les photonamultidiffusésont suivi des chemins complétement aléatoirese saitx
nombreuses diffusions. La longueur des chemins oetet information sur la
polarisation, cohérence ou direction initiale spetdues. Ces photons sont néanmoins
porteurs de l'information de la structure du milipuisqu’ils explorent le milieu le

plus longtemps.

Propriétés de la lumiere polarisée

L’approche classique pour décrire la polarisatierladlumiére passe par le formalisme

électromagnétique. Les références principales tte partie sont essentiellement (Boulvert
2006; Tuchin, Wang, and Zimnyakov 2006).

1.3.2.1 L’ellipse de polarisation : Formalisme de Jones

Le champ électrique peut étre exprimé avec le vectit de Jones décrivant la

composante horizontale d’amplitudegy €t la composante verticale d’amplitudg,.Bl peut
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exister un déphasagg qui décrit le retard de la composante verticale pagport a la

composante horizontale du champ électrique (Fig8je

Figure 1.9: Représentation du champ électrique avesa composante horizontale (vert) et sa composante
verticale (bleu). La résultante est en rouge.

La polarisation résultante peut donc étre déciatel@ vecteur de Jones qui est ici normalisé

pour obtenir une intensité totale unitaire :
- E cos
\V :—1 Oxi¢ :{ _ (/)m} (1.7)
/ng + Egy Eoy€ sinf)e

Quand on observe uniquement l'amplitude résultadées deux composantes,
autrement dit quand on observe le champ électrapres la direction de sa propagation,
'extrémité du vecteur de Jones décrit une ellipse parametre caractéristique de I'ellipse est
'angle v qui est I'angle de la diagonale du rectangle dahsquel s’inscrit I'ellipse. Il est lié

aux amplitudes du champ électrique selon la refatiov = E,, /E,, . La Figure 1.10 montre

I'ellipse de polarisation avec les amplitudes, Eoy, I'angle diagonalv, I'angle azimutal ou

'angle d’orientationu et 'angle décrivant I'ellipticité.




Figure 1.10: Ellipse de polarisation (Boulvert 2008.

Tous les angles de I'ellipse de polarisation petéée relies avec I'angle de déphaségmar
les relations suivantes :
COS@V) = cose) cosRa)
sin(2v) cos@) = cose) sin2a) (1.8)
sin(2v) sin(@) = sin(2¢)

Tous les angles de I'ellipse dépendent de la vanates amplitudesdg et By ainsi que de la
différence de phase. Comme les amplitudes dépendent de I'angle didgenan peut, par

conséquent, décrire toutes les formes de polarisat fonction de ces deux angles.

1.3.2.2 Le vecteur de Stokes

Le vecteur de Stoke$ est tres utile pour décrire des phénomenes conane |
dépolarisation de la lumiére ou la lumiere pamigient polarisée. Il peut étre exprimé par les
amplitudes du champ électrique horizontal et vattidans la littérature on trouve différentes
notations pour le vecteur de Stokes et ses quatmgasantes. Nous choisissons celle de
Tuchinet al. (Tuchin, Wang, and Zimnyakov 2006) :

I ng + Egy l H + IV
S= Q — ng_Egy — Iy =1y (1.9)
U 2E, Ey, cOS@) g = | 45

La signification physique des quatre composantegdteur de Stokes est :

- | décrit I'intensité totale de I'onde optique,

- Q décrit la difference d’intensité entre la partielgsisée horizontalementy) et
verticalementl(,),

- U décrit la différence d’intensité entre la part@gpisée linéairement & +45, {s-)
et -45° (4s°)

- et finalemeny décrit la différence d’intensité entre la part@gpisée circulairement
a droite (g) et la partie polarisée circulairement a gaudhe (

Les différentes polarisations résultent de la pesecompte du champ électrique
horizontal et vertical ainsi que de leur déphasageme le montre I'’équation 1.9. La Figure

.11 illustre les composantes horizontale (rougejeeticale (bleue) du champ électrique avec
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leur résultante (vert). Les polarisations représemtdans cette figure sont: (a) linéaire

horizontal, (b) linéaire a 45°, (c) elliptique dm{g=0.257) et (d) circulaire droite.
(a) (b)

Figure 1.11: Exemples de différentes polarisationsn fonction des composantes du champ électrique
horizontale (rouge) et verticale (bleue), avec leugsultante (vert). (a) polarisation linéaire horiontale, (b)
polarisation linéaire a 45°, (c) polarisation elfptique, (d) polarisation circulaire droite.

Le vecteur de Stokes est généralement normalisé I'ipéensité totalel. Par
conséquent, la composamtdu vecteur de Stokes est égale 1, les quatre ccanfEs peuvent
avoir des valeurs entre -1 et 1 pour représengéatide polarisation correspondant. Pour les
états de polarisation « purs », on obtient lesetgstde stokes suivants (Tableau I.2) :

Vecteur de Etat de
Stokes polarisation

S=(1,0,0,0) Sans polarisation
S=(1,1,0,0)  Linéaire horizontale
S=(1,-1,0,0) Linéaire verticale
S=(1,0,1,0) Linéaire & 45°
S=(1,0,-1,0) Linéaire & -45°
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$=(1,0,0,1) Circulaire droite
S$=(1,0,0,-1) Circulaire gauche

Tableau 1.2: Différents vecteurs de Stokes en forich de la polarisation.

Pour décrire les états de polarisation elliptig(les états entre linéaire et circulaire), il est
plus simple d’exprimer le vecteur de Stokes entionades angles de I'ellipse de polarisation

introduits préecédemment (1.8):

I 1 1

5= Q - cos@v) _ COSQE)C(')SQO’) (1.10)
U sin(2v) cos@) cos@e)sin(2a)
\% sin(2v)sin(@) sin(2¢)

1.3.2.3 Le degré de polarisation
Pour quantifier la polarisation, on utilise le degte polarisation (DOP pour Degree
Of Polarization en Anglais) qui dépend de la psktion utilisée, autrement dit de I'azintut

et de l'ellipticitée.

DOP(a, &) = \/Q(a,g)2 +U|(a,g)2 +V(&)? i

Le DOP est égal a un pour le cas d’'une polarisatdale de la lumiére (linéaire,
elliptique ou circulaire). A la lumiere non pola¥es correspond un DOP égal a zéro et a la
lumiere partiellement polarisée des valeurs enteg 0. Généralement, on illumine un tissu
biologique avec une lumiére totalement polariseeDOP correspondant est égal a un. A la
traversée d'un milieu diffusant, avec un nombrassant d’événements de diffusion, le DOP
est transformé, il diminue en fonction de la distaraversée dans le tissu biologique. La
valeur du DOP est ainsi porteuse d’informationleurajet parcouru par les photons.

A titre d’exemple, nous présentons une mesure deé Bifectuée en rétrodiffusion sur
un milieu diffusant homogéene au départ, dans le@seélinsérée une perturbation, ici un
barreau totalement absorbant. En combinant lestiéqed.9 et .11 le DOP de la polarisation
initiale peut étre calculé. Le fantdme (milieu dgant) choisi, ayant les propriétés optiques
similaires aux tissus biologiques, est composéul’dantralipide® et d’encre de Chine. Les
composants sont mélangés afin d’obtenir un coeffict’absorption j0.17 cm® & 785 nm,
ce qui est raisonnable pour les tissus biologigeraminés dans la fenétre thérapeutique

(Wilson and Jacques 1990). Nous avons fait vaeiaokfficient de diffusion réduitsude 5
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cm?t & 27 cnt. Le banc d’expérimentation est composé d’une sohatogéne filtrée a 785
nm, polarisée linéairement, d’'une barre totalenadorbante dont la profondeur dans le
milieu est réglable ainsi que d’'une caméra aveanalyseur linéaire devant I'objectif Figure
.12 (a). Les deux images obtenues en co-polatis®rdre-polarisé permettent de calculer
'image du DOP. La barre absorbante est placé&é&rehtes profondeurs pour I'évaluation de
la perturbation du DOPADOP) suite a la présence de la barre Figure 1.12L@s résultats
pour des coefficients de diffusion réduitsgs cm?, pg=12 cm, ug=14 cm* et =27 cm,
montrent la forte dépendance de la polarisatiagsiie en fonction du coefficient de diffusion
réduit ainsi que de l'influence de la barre absorbgaFigure 1.13). Notamment, on peut
observer grace a ces expérimentations prélimingimeda polarisation diminue d’autant plus
fortement en fonction de la profondeur, la pentelade&ourbe devient plus raide, que le
coefficient de diffusion réduit {taugmente. Par conséquent, le degré de polanisatiatif
(ADOP) devient rapidement tres faible pour une prdéam élevée de la barre. Une variation
du coefficient d’absorption n’entrainera qu’un cgament d’intensité, mais pas de la pente

puisque la dépolarisation dépend uniquement de redibvénements de diffusion.

(a) (b)

Halogen
=

=— +Analyzer y

VWater+Intralipid+ Ink

Figure 1.12: Mesure de la perturbation du DOP linéare rétrodiffusé.

32



0.40 -
z.
0.35 1 £ =«
“cy
& x
] hr §
0.30 ﬁi T
{5 x
0.25 1N .z
S 0.20 is R
Ry \}\ kN R
o.15-—\1f1\ﬁ1\
0.10 S = R
0.0 B - =~ )
. 5 ' S ) S~ R
0.00 T T T T 1 T T T T 1 T I_ -I— _I_lI-_I_I_I—_::i:
0 500 1000 1500 2000

Depth (in pm)

Figure 1.13: Mesure de la perturbation du DOP linéare a différentes profondeurs. Le coefficient
d’absorption est pour toutes les mesures,g0.17 cm'. Le coefficient de diffusion réduit varie : =5 cm’
Y(bleu pointillé), ps= 12 cmi(trait vert), u <= 14 cm*(trait-point marron) et p ¢= 27 cmi’(traits rose).

.4 Techniques d'imagerie polarimétriques des tissus blogiques

La question que nous choisissons d’explorer datie thése est le comportement de la

polarisation circulaire et elliptique en ce qui ceme la pénétration en profondeur.

1.4.1 Notion de « mémoire » de polarisation

La propagation de la lumiere en milieu diffusafaceompagne d’'une perte de
polarisation liée aux interactions multiples eérehamp électromagnétique et les diffuseurs,
impliquant des changements d’amplitude et de doeatu champ (Tuchin 2000; MacKintosh
et al. 1989; Bicout and Brosseau 1992; Bicout.e1294; Yoo and Alfano 1989). De la méme
facon que pour le filtrage temporel, l'utilisatiate filtres polarisants permet néanmoins,
jusqu’a un certain point, de sélectionner les phetdont I'état de polarisation est maintenu.
On comprend bien gu’au-dela d’'une certaine épaisggique, liée au nombre d’événements
de diffusion, a l'anisotropie de diffusion, et bisdr a I'absorption, les photons auront
totalement perdu la mémoire de leur polarisatidtiaie : on ne détectera plus de photons au
travers de ces filtres.

(MacKintosh et al. 1989) présentent une discussianla notion de “mémoire de
polarisation” de différents types de polarisatiGet effet décrit la fagcon dont une polarisation
initiale est maintenue lors de la variation du noenttévénements de diffusion, et ceci pour

une polarisation donnée. Il est notamment montes aai effet dépend beaucoup dddile
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du diffuseuy autrement dit du coefficient d’anistropie g. laegeurs montrent que des milieux
constitués de diffuseurs de fort diameétre (grandadela longueur d’onde, diffusion de Mie),

la polarisation circulaire se maintient sur destagises plus grandes que la polarisation
linéaire. Si les particules sont tres petites (@itbn Rayleigh) c’est lI'inverse qui se produit,

du fait des nombreux changements d’hélicité lorsmildtiples réflexions de la polarisation

circulaire.

Ce concept a été utilisé dans divers travaux dberehe pour la localisation ou
'analyse de régions spécifiques dans des échamill(Schmitt, Gandjbakhche, and Bonner
1992) utilisent ces avantages dans un systeme gérnea en transmission, utilisant une
illumination en balayage ponctuelle, dans lequelesé&a lumiére polarisée circulairement est
détectée. Le but ici est de réduire la contributies photons multiplement diffusés, dont la
trajectoire s’écarte de la trajectoire balistigaéin d’améliorer la détection de structures
absorbantes subsurfaciques. Pour une gamme d&ripeopriétés optiques, ils montrent que
le DOP est plus faible pour la polarisation linéaiNéanmoins, la résolution obtenue en
polarisation linéaire est meilleure du faite deplampagation rectiligne des photons, avec
cependant un tres faible rapport signal-a-bruitndde but d’améliorer cela, (Emile,
Bretenaker, and Floch 1996) proposent de modulpolarisation linéaire et d’effectuer une
détection en mode lock-in : ils montrent que letaste peut étre ainsi amélioré d’un facteur
5. Ces méthodes sont destinées a des analysesiemission.

Morgan et Ridgeway (Morgan and Ridgway 2000) oeinéndes recherches sur le
maintien de polarisation en géométrie de réflexppns adaptée a l'étude de tissus
biologiques. Ills montrent que le DOP maximal enageétion linéaire est obtenu lorsque
I'épaisseur optique est minimale : augmenter lusién résulte en une diminution de DOP.
En revanche, pour la polarisation circulaire, ke ge DOP est obtenu au-dela du minimum de
I'épaisseur optique, montrant ainsi qu'une détectiasée sur la sélection de la polarisation
circulaire sondera une région sub-surfacique, tera surface elle-méme.

Pour aller plus loin dans I'examen du comportentendifférents états de polarisation
et pour confirmer le raisonnement derriere I'effiet mémoire de polarisation présenté par
(MacKintosh et al. 1989), (Hielscher et al. 199@j (Rakovic et al. 1999) ont analysé la
répartition spatiale bidimentionnelle de la lumig&étrodifffusée. lls vérifient I'effet de la

taille des diffuseurs sur la polarisation de laikma rétrodiffusée.

l.4.2 Techniques d’imagerie polarimétriques
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Pour le moment, les techniques basées sur I'angdgtmimétrique de la lumiére
rétrodiffusée sont largement réservées a un exasugrerficiel. Il existe deux types
d’examens : l'un consiste a effectuer la soustactie deux mesures en polarisations
rectilignes perpendiculaires pour i) s’affranchir gpéculaire et sonder plus profondément ; ii)
pour au contraire sélectionner les photons spé&eslaDans cette derniére configuration, on
peut sophistiquer I'analyse par I'imagerie des esa@mmposantes de la matrice de Mueller
décrivant I'état de polarisation du signal diffusge qui permet de rendre compte de
modifications de propriétés optiques des tissus, dae des effets de dépolarisation, ou de

biréfringence.

- Imagerie de contraste: examen des surfaces

Ceci a été realisé par (Demos and Alfano 1997)uemere linéairement polarisée.
Des images du dos de la main ont été acquises,axergpour s’affranchir de la réflexion
spéculaire, a l'aide d'un analyseur en positionaligle et perpendiculaire au plan de
polarisation. Une simple soustraction entre lesag&rco-polarisés et cross-polarisés montrent
la possibilité¢ d’isoler la contribution surfaciquet ou faiblement sub-surfacique de la
contribution diffuse des grandes profondeurs. Letraste de I'image de surface est ainsi
amélioré d’'un facteur 4.5.
- Imagerie sub-surfacique

Cependant, lorsqu’il s’agit d’examiner des stroesusub-surfaciques, on souhaite
précisément s’affranchir de cette contribution acique. Une technique largement utilisée,
suggérée initialement par (Anderson 1991) pourale&n des tissus, pour s’affranchir de la
réflexion spéculaire consiste a effectuer une diéecross-linéaire de la lumiére. Appliquée
a I'examen de la peau, les mesures réalisées sosibtes a des profondewsspérieuresa
300 um sous la surface comme démontré par Jactjuas (dacques, Ramella-Roman, and
Lee 2002).

Les études de (Jacques, Ramella-Roman, and L&e 28jues, Ramella-Roman, and
Lee 2000) portent sur le filtrage de la composalte a la diffusion multiple comme dans
(Demos and Alfano 1997) mais également de la rigitegpéculaire des échantillons, dans le
but d’obtenir une sensibilité aux zones sub-sugiaes. L'extraction de la lumiere polarisée
est toujours obtenue en soustrayant les image®tcoross-polarisées (Demos and Alfano
1997). La contribution de la surface est néanmsupprimée par I'application d’'une plaque
de verre avec un liquide d’adaptation d’indice ete udétection hors-axe. De plus, ils

~

cherchent a s’affranchir de linhomogénéité delditination et des effets dus a la
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pigmentation en normalisant les images par I'imagee en lumiére non-polarisée. Ceci
permet d’obtenir une image des variations de diffusmais supprime également toute
variation liée a I'absorption, ce qui est importérsqu’il s'agit d’examiner la pigmentation

de la peau par exemple.

L’'imagerie de polarisation a également été udlipéur effectuer de la spectroscopie
localisée par (Backman et al. 1999) et (Bartlett diang 2002) afin d’extraire des signatures
surfacigues. La technique utilisée dans la préséntge offre potentiellement la possibilité
d’effectuer une spectroscopie sub-surfacique.

Une autre approche est apparue trés recemmentg&€e@eumié, and Amra 2007). Il
s’agit d'appliquer un nouveau principe d’annulateglective des sources de diffusion, par
contrble des propriétés polarimétriques. En commiirestucieusement les angles entre un
analyseur pour polariser rectilignement le faisceande, et un retardateur optique (lames
qguart d'onde) (Figure 1.14), il est par exemplegioie d’annuler soit la diffusion de surface

pour sonder le volume, soit la diffusion de volupeair détecter un objet enfoui.

Sensor or
camera

Polarizer (45°) d

Figure 1.14 : D'aprés (Georges, Deumié, and Amra ZI¥) : a gauche, schéma décrivant un exemple type de
montage pour I'analyse polarimétrique ; a droite eemple d'images obtenues sur un objet diffusant en
surface et en volume avec différentes combinaisods doublet (analyseur-retardateur) pour obtenir a)
I'annulation de la diffusion du volume pour une melleure visualisation de la surface ; b) I'annulation de la
diffusion de surface pour visualiser le volume difisant.

- Imagerie polarimétrique pour la détection de stures

Les études présentées dans ce paragraphe fombtHgse de tissus passifs du point de
vue de la polarisation. Or, du fait de I'aspecuctnré de certains tissus (peau, muscles),
certains tissus sont biréfringents. Cet effet dstadla nature fibreuse du collagene. Il est
particulierement intéressant dans la mesure oigiiament de I'axe rapide de I'échantillon
(Hecht 1998) avec l'axe du polariseur incident petrrle déterminer le comportement en
polarisation de I'échantillon. La propagation déumiére polarisée circulairement en milieux
biréfringents est également particulierement irstgsate dans la mesure ou la symétrie

circulaire est modifiée. Ces propriétés sont disesippar (Wang and Wang 2001) a travers des
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simulations Monte Carlo résolues en temps. (de Bbat. 1997) présentent un examen de la
biréfringence de tissus examinés in vitro a l'aélen OCT circulairement polarisés. Plus
précisément, (Yang et al. 2003) montrent des régitenvariation de la biréfringence a l'aide

d’'un balayage en profondeur.

- Conclusion:

Aprés examen des principales technigues d’'imageol@rimétriques, on peut en
conclure qu’elles ne satisfont pas I'étude en prdéur de tissus, a I'échelle mésoscopique
(zones sub-surfaciques). Les techniques de résoltemporelle pourrait également apporter
une solution dans la sélection du trajet des plsptorais c’est une technologie relativement
chere (utilisation de détecteurs hautement résmogpte-tenu des faibles trajets).

En matiére d’examen polarimétrique, il y a globa@t deux voies d’examen: d’'une
part, les techniques locales qui permettent unalisation et une caractérisation a travers les
propriétés optiques; d’'autre part, les techniquiesadjerie de surface.

Parmi ces techniqgues, la technique développéeg(argan and Stockford 2003),
décrite en détaille ci-aprés, nous parait partralnent intéressante dans la mesure ou elle
permet de s’affranchir a la fois de la réflexioréegpaire de I'échantillon, examiné sans
préparation particuliere comme dans (Jacques, RafReman, and Lee 2002; Jacques,
Ramella-Roman, and Lee 2000), et de la diffusiontiple. L'utilisation de la lumiére
polarisée circulairement permet de sonder lesdissu des profondeurs plus importantes que

la polarisation linéaire.

1.5 Principe du filtrage polarimétrique pour le sondage en profondeur des tissus
biologiques

Morgan et Stockford (Morgan and Stockford 2003)isgnt dans leur technique de
sondage en profondeur une source polarisée sa@titement soit circulairement pour
illuminer le milieu diffus. La détection de la luéne rétrodiffusée se fait d’'une maniere
permettant de sélectionner les photons ayant nmain&r polarisation (Figure 1.17 et Figure
1.17). L'image co-polarisée et contre-polariséet @ie analysée a cette fin, ce qui conduit a

un protocole d’analyse de deux canaux linéairgeex canaux circulaires :

Canal | lllumination Détection Terminologie

1 Linéaire (Horizontal) Linéaire (Horizontal) Co-linéaire
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2 Linéaire (Horizontal) Linéaire (Vertical) Cross-lineaire

Circulaire (Droite) Circulaire (Droite) Co-ciraite

Circulaire (Droite) Circulaire (Gauche Contreecilaire

Tableau 1.3: Protocole d’analyse pour le sondage gmofondeur.

[.5.1 Principe d’extraction de la lumiere polarisée

En rétrodiffusion, la lumiére détectée présentexdmmposantes distinctes: celle dont
I'état de polarisation est maintenu et celle quitetalement dépolarisée du fait du grand
nombre d’événements de diffusion. De maniere gémnécalle dont I'état de polarisation est
maintenu aura sondé un volume superficiel, préasdna zone qui nous intéresse. Nous
souhaitons donc isoler cette contribution. Cependias images obtenues en co-linéaire
(canal 1) et cross-linéaire (canal 2), font appegaine différence tres faible, montrant que la

lumiére multi-diffusée est la composante principddms les canaux de mesures de lumiére

polarisée (Figure 1.15).
(a) (b)

200 400 600 800 1000 1200 200 400 600 800 1000 1200

Figure 1.15: Mesures en rétrodiffusion d’un milieudiffusant en mode co-linéaire (a) et en contre-lirgére

(b).

Les figures 1.16 et 1.17 illustrent schématiquemda filtrage de la lumiere
linéairement polarisée.

- Le canal 1 (co-linéaire) collecte : i) les phd qui ont voyagé dans les faibles
profondeurs en gardant leur état de polarisatidtiain au travers de diffusions «vers
'avant » (Fig .16 A): c’est précisément ces pmst@ue I'on souhaite extraire ; ii) mais est
egalement présente dans ce canal une composante ldwiffusion multiple, dont I'état de
polarisation est aléatoire, et dont une partieet®uve avec une composante linéaire dans le
méme plan de polarisation de l'illumination.

- Le canal 2 (cross-linéaire) rejette optiguemends les photons dont I'état de

polarisation est maintenu: il ne reste que la caapte due a la diffusion multiple, de
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polarisation aléatoire (Fig 1.16 B), et dont unertipa statistiguement identique a la
précédente, se retrouve avec une composante énédirogonale au plan de polarisation de
Pillumination.

Du fait de la nature aléatoire de la diffusion tplg, I'intensité est distribuée de
maniere identique entre les canaux 1 et 2. Paréquesit, si I'on soustrait les mesures des
deux canaux, la composante résultante est la lengiéra maintenu sont état de polarisation
initial, et qui a donc sondé la zone superficiellmtérét. Pour préciser les choses, on peut
ecrire de maniere simplifiée les relations suivante

I

polar_lin = lera = Tenz

+ 1 (1.12)

= (l polar_maintenue multiple) -1 multiple

=1 polar _maintenue

Cette technique est la technique standard, largendisée et décrite dans la littérature
(Demos and Alfano 1997; Jacques, Ramella-Romanl.aad?000; Demos and Alfano 1996;
Walker, Chang, and Hopcraft 2000; Morgan, Khongl, 8omekh 1997).

Figure 1.16: La lumiére rétrodiffusée par un échantllon illuminé en lumiére polarisée linéairement se
divise en deux catégories distinctes : (A) la lumié qui a maintenu sont état de polarisation aprésmufaible
nombre de diffusions; (B) la lumiere multidiffuséeavec un état de polarisation aléatoire.
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Figure 1.17: La lumiére rétrodiffusée par un échantllon illuminé en lumiére polarisée linéairement se
divise en deux catégories distinctes : (A) la lumié qui a maintenu sont état de polarisation ; (B)d

lumiere multidiffusée dépolarisée (avec un état dgolarisation aléatoire). La discrimination obtenueavec
le canal de mesure 1 collecte la lumiére de catégmA et statistiquement 50% de la lumiére de catégie
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B. Le canal 2 contient donc les autres 50% de la @myorie B.

L'extraction de la lumiere polarisée circulairerneayant maintenue son état de

polarisation initiale est beaucoup moins trivialees différentes catégories de lumieres

présentent dans les canaux 3 et 4 sont illustrees lds figures 1.18 et 1.19.

Lorsque lillumination est circulairement polarséla description des canaux de
mesures est un peu plus complexe. Une séquencénddents de diffusion vers l'avant,
permettra au photon de garder son état de polansatitial (Fig 1.18 B), cette lumiére sera
détectée dans le canal 3, avec également une plartle lumiere aléatoirement polarisée
(statistiquement 50%). L’'autre moitié est déteataas le canal 4, avec toutefois la lumiéere
spéculaire ayant subi un changement d’hélicitér@fexion. Ceci rend I'extraction exclusive
de la composante polarisée circulairement impasssbl’'on procéde par analogie avec le

linéaire :

polar_circ

= ( I polar_maintenue

Pour s’affranchir de la pollution spéculaire, Bsteurs font une approximation: la
lumiére multidiffusée, polarisée initialement lim@éanent, est égale a la lumiére multidiffusée,

polarisée initialement circulairement. En réalib&tte contribution n’est pas identique et

=|ch3_|ch4
+ |

polar_maintenue
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demanderait une étude plus approfondie. La juatiboa donnée est que, en terme de
simulation ou l'on peut artificiellement éliminea Icontribution spéculaire, si I'on ne

s'intéresse qu'a la profondeur de pénétration dedgms, les résultats sont les mémes, seule
change l'intensité du signal diffusé. Ce point\exifié et discuté au chapitre Ill, paragraphe
l11.5.2. Ceci est difficilement vérifiable expérim@lement. Néanmoins, dans cette

approximation, on peut écrire :

I polar _circ = l ch3 ~ I ch2 = (I polar_maintenue+ I muItipIe_circ) - (I multiple_lin)
I multiple_circ = I multiple_lin (|'14)
I polar _circ = l polar _maint enue

Les mesures du canal 4 ne seront donc pas néesssair

Figure 1.18: La lumiére rétrodiffusée par un échantllon illuminé en lumiére polarisée circulairementse
divise en trois catégories distinctes : A-la lumiér ayant subi une rétrodiffusion simple (réflexion
spéculaire essentiellement), ce qui résulte en uhangement d’hélicité ; B-la lumiére dont la polarigition
est maintenue aprés une série de diffusions veravant ; C- la lumiére multidiffusée dépolarisée (agc un
état de polarisation aléatoire).
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Figure 1.19: La lumiére rétrodiffusée par un échantillon illuminé en lumiére polarisée circulairement se divise en
trois catégories distinctes : A-la lumiére ayant doi une rétrodiffusion simple (réflexion spéculaireessentiellement), ce
qui résulte en un changement d’hélicité ; B-la lunére dont la polarisation est maintenue aprés une $é de diffusions

vers I'avant ; C- la lumieére multidiffusée dépolarsée (avec un état de polarisation aléatoire). Lagtirimination
obtenue avec le canal de mesure 3 collecte la lungééle catégorie B et statistiquement 50% de la lurdre de catégorie
C. Le canal 4 contient donc les autres 50% de la @gorie C et la lumiére de catégorie A avec changemel’hélicité.

1.5.2 Résultats des travaux de référence de Morgan ekfial

Les travaux de Morgan et Stockford (2002 et 208&) ainsi montré, de maniere
théorique (Stockford et al. 2002), avec des sinmuat Monte Carlo, et expérimentale
(Morgan and Stockford 2003), que, dans certaingéreals de détections, la polarisation de la
lumiére permet de récupérer des informations a&mifftes profondeurs d'un milieu diffusant
(diffusion de Mie).

Simulations Monte Carlo
Pour conserver un caractere général aux restatiss les dimensions sont exprimeées

en MFP (mean free path, libre parcours moyen deisiiin) selon la relation suivante : 1
MFP=14s, ou ps est le coefficient de diffusion du milieu. Les milx sont supposés non
absorbants. Le trajet de chacun des photons dandiéal est sauvegardé. En procédant de la
sorte, I'absorption peut étre prise en compte @ld'ale la loi de Beer-Lambert en post-
traitement. Le milieu considéré est composé deiqudes de Mie monodisperse, supposé

semi-infini, illuminé en incidence normale et a ¢esactéristiques suivantes :

Indice de réfraction 1.4

Parametre de taille des diffuseurs|Ke8.9

Coefficient d’anisotropie g 0.92

Dans la méthode utilisée ici, on suit les modifmas de I'état de polarisation des
photons dans le formalisme de Stokes décrivardtld polarisation a I'aide d’'un vecteur a 4
composantes [| Q U V] Dans ce formalisme, les intensités mesurées ldarguatre canaux

de détection sont décrites de la fagon suivante :
_I+Q_I _I—Q_I —I_V'I _1+V

I e = Ny =l gy =——— .15

chl 2 ch2 2 ch3 2 ch4 2 ( )

En suivant le trajet de chaque photon, un histograrde la profondeur maximale sondée par
les photons rétrodiffusés peut étre construit pohaque canal. La soustraction des
histogrammes obtenus pour les canaux co-polarisésomtre-polarisés permet ensuite

d’établir les histogrammes de la profondeur maxénsandée par les photons ayant maintenu

leur polarisation initiale (linéaire ou circulaire) les photons dépolarisés (Figure 1.20).
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Figure 1.20: Profondeur maximale sondée par les photons ayamaintenu la polarisation initiale linéaire (marqueurs
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triangulaires), la polarisation initiale circulaire (marqueurs carrés) ou dépolarisés (marqueurs rongs

Les résultats sont synthétisés dans le tableawsiuauquel sont ajoutés quelques

équivalences pour certains tissus biologiques cettgrtu des données de la littérature:

Profondeur maximale sondée par les photons rétrodifisés

e Coefficient Facteur A
. . Canal Canal Diffusion ; . o . | Référ-
Tissus, MFP (um) unitq .~ . . . . d’absorption] d’anisotropi€}
linéaire | circulaire| multiple ences
moyen pa g
Epiderme a 633 nm: MFP ] 2 MFP 7 MFP 10 MFP 0 0.92 [1]
1 MFP=100pm pm | 200 pm 700 pm 1000 png '
Peau humaine a 633 nm MFP
3.2 0.81 2,3
1 MFP=59.3m pm 117 um 408 um 583 um [2.3]
Peau de porc a 633 nm MFP 1 0.95 [4]
1 MFP=20.3m um | 40.6 um| 142 pum 203 um
Aorte a 633 nm: MFP
0.52 0.87 5
1 MFP=31,6pm pum| 63.2pum] 221 pum 316 um [5]
Matiére grise a 633 nm MFP
2.7 0.94 6
1 MFP=28um pum | 56.1 pum| 196 pm 280 um [6l
Matiére blanche & 633 nm: MFP
2.2 0.82 7
1 MFP=18.7um pm 37.4 um 131 pm 187.2 um [7]
Utérus & 633 nm MFP
0.35 0.69 8
1 MFP=25.4um um 50.7 um| 177.5 png 253.6 Ui (8]

Figure 1.21: Profondeurs correspondantes dans desssus biologiques pour la profondeur maximale

sondée par les photons rétrodiffusés. Les référereeont [1] : (Tuchin 1997), [2] : (Beek 1993),]3
(Jacques, Alter, and Prahl 1987), [4] : (Yoon 1988])5] : (Marchesini et al. 1989).

Nous avons ajouté dans le tableau pour chaque bigdogique également le coefficient
d’absorptiony, et le facteur d’anisotropig. Ces parameétres permettent d’estimer I'évolution
des histogrammes qui, nous le rappelons ont éEnobtpour un milieu sans absorption et
avec un g=0.92. Comme nous le verrons au chagitreii facteur d’anisotropie agit en
faveur de la maintenance de la polarisation imtiel un coefficient d’absorption va réduire

les profondeurs associées aux polarisations maiagen
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Résultats expérimentaux

Le banc expérimental pour réaliser le filtrage polétriqgue est composé d’une source
laser (633 nm) filtrée avec un diffuseur tournanumpéliminer le speckle. Un polariseur
linéaire, placé devant le faisceau et un l'analyseéaire devant la caméra CCD permettent
d’obtenir les mesures des canaux 1 et 2. Pour éssiras des canaux 3 et 4, deux lames quart-

d’onde sont placées apreés le polariseur linéaideednt I'analyseur linéaire.

Diffuseur POL  A/4 Echantillon

\
|
rd

Figure 1.22: Schéma du banc d’expérimentation poutimagerie polarimétrique.

Le banc d’expérimentation permet la mesure d’inténdes trois canaux et leur
analyse donne acces a l'information provenantaie triveaux de profondeurs :

« superficiel » : image issue de la soustractioh-Ch2

« sub-surfacique » : image issue de la soustraCiit@iCh2

« profond » : image obtenue avec Ch2
Pour chaque mesure, le temps d’exposition est cotgé4 us) et les images directement
soustraites sans normalisation.

Une validation expérimentale est obtenue sur utbfaa : le milieu diffusant est constitué
d'une suspension aqueuse de microsphéres de podystr (g=0.97,pu=200cm* >
1IMFP=5@im). Un objet totalement absorbant est introduitsdé milieu : il s’agit d’'un
empilement d’un film plastique (Perspex) de diam&mm transparent sur un film totalement
noir le tout placé au bout d’'une tige transparelitenéme matériau. L’ensemble est placé a
2, 10 et 22 MFPs (soit 100, 500 et 220@) selon différentes manipulations de clichés
obtenus a partir de polarisations colinéaire, chogsire et cocirculaire (Chl, Ch2, Ch3).

Les profondeurs ont été choisies selon les résula simulations Monte Carlo. Dans
l'image de « surface » I'objet n’est visible queskpu’il est & 2 MFP (ni a 10 ni 22 MFPs),
dans I'image « milieu » il est visible a 2 et 10 Rimais pas a 22 MFP. Dans I'image de
profondeur, I'objet est visible a toute position.

Ne sont pas reportés ici les résultats obtenusaspeau car ils sont purement

gualitatifs.
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Figure 1.23: Sondage polarimétrique a différentes pfondeurs (2, 10, 22 MFP) d'une inclusion a partide
3 canaux de mesures différents (Chl, Ch2, Ch3).

Commentaires

En ce qui concerne les résultats théoriques, sotpre les valeurs reportées sont
obtenues sur I'histogramme de la profondeur maxnateinte par les photons. Cela ne
signifie pas que les photons détectés proviennertéiment de cette profondeur. Un
indicateur plus pertinent serait peut-étre la pmdfsur moyenne de pénétration des photons,
indiguant qu’une majorité de photons détectés assd effectivement par cette profondeur.
Nous introduisons cette quantité aux chapitresasuss Une étude extensive sur la question
est présentée au chapitre 3. Notons égalementeguaaleurs annoncées seront modifiées en
tenant compte de l'absorption des tissus et duficaeft d'anisotropie. Par ailleurs, la
modélisation est faite pour une illumination pormtiee; et les résultats sont extrapolés pour
une illumination en champ plein.

Dans la réalisation expérimentale, I'angle d’imcide n’est pas précisé: comme il n'y
a pas de réflexion spéculaire dans le canal dasu#dt que le temps d’exposition est le méme
pour chaque mesure, on suppose qu’il y a effectargmn angle. S’il y a un angle, que ce
soit pour l'illumination ou la détection, la polsaition circulaire est, en pratique, difficilement
réalisable : soit l'illumination est inclinée etpalarisation illuminant la surface est elliptique,

soit la détection ne permet pas d’effectuer unectiéin parfaite de la polarisation circulaire.

.6 Conclusion

45



Ce premier chapitre nous a permis de discutehdixae la méthode d’'imagerie pour
effectuer un sondage en profondeur des tissusdigples. Nous avons tout d’abord présenté
un état de l'art des techniques d’'imageries didpeni et discuté des avantages et des
particularités des techniques optiques. Parmi eelsniques, nous avons exposeé les raisons
qui ont motivé notre orientation vers I'imagerielgsométrique : cette technique conserve la
souplesse d'utilisation d’'une imagerie de réflectanlassique mais offre la possibilité d’'un
filtrage de la lumiére détectée en fonction devfeglieur des trajets parcourus.

Nous avons décrit également les bases théorigeddnteraction entre la lumiere
polarisée et les tissus biologiques qui vont noesnettre de décrire la modélisation du
phénomene physique. La propagation lumineuse @angskus est principalement contrainte
par leur forte absorption et surtout leur fortdudifon. La propagation de la lumiére polarisée
est dans le cadre de notre étude modélisée démsrialisme de Stokes. Nous définissons les
guantités nécessaires a notre étude en détait &diet utilisées dans le chapitre suivant pour
décrire la propagation lumineuse de la lumierens®a en milieu diffusant (tissu biologique).

Nous avons discuté spécifiquement des différenteshniques d'imagerie
polarimétriques en la lumiere rétrodiffusée. Ellmmt largement réservées a un examen
superficiel. Il existe deux types d’examens : leonsiste a effectuer la soustraction de deux
mesures en polarisations linéaires perpendiculaoes i) s’affranchir du spéculaire et sonder
plus profondément ; ii) pour au contraire séleatemles photons spéculaires. A notre
connaissance seule I'approche de Morgan&Stockferchpt d’accéder a une information sur
la profondeur sondée. Elle est ici décrite de nranapprofondie et nous présentons une
discussion éclairée de ces travaux nous permeatacerner les limites de la méthode et la
justification de notre approche. Dans ce travailhise, nous sophistiquons cette technique en
introduisant la polarisation elliptique pour un dage continu entre la surface du milieu
(ellipticité nulle ou polarisation linéaire) et ungrofondeur maximale définie par la
polarisation circulaire. Ceci a été proposé etfiéaxpérimentalement sur milieux fantbmes
par Morgan (Morgan and Ridgway 2000) et testé récentin vivo au laboratoire pour

imagerie du cortex cérébral du rat (Da Silva, Bee, and Vanzetta 2012).
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ll. Modélisation de la Propagation de la Lumiere Polagsée en
Milieux Diffusants : Développement d’'un Outil de Smulation
Basé sur la Méthode Monte Carlo
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[1.1 Introduction

Dans le chapitre précédant, nous avons posé $es Ilacoriques permettant de décrire
l'interaction lumiére et tissu. Notre but dans ¢mmitre est de présenter le développement
d’un outil mathématique permettant de modéliseprégagation de la lumiere polarisée dans
les tissus biologiques.

Dans la premiere partie, nous présentons le dhdmrique de I'équation de transfert
radiatif vectorielle (ETR-V) qui permet de modélise propagation de la lumiére polarisée en
milieu diffusant. Ensuite, nous présentons lesediifites méthodes de résolution de 'ETR et
nous justifions le choix de la méthode statistifflente Carlo. Nous présentons ensduite les
différents codes de simulations Monte Carlo libretreeccessibles et nous justifions le choix
du code de référence. Des modifications substéedient été nécessaires pour simuler la
chaine de mesure dans notre application, a salmriagerie de réflectance résolue en
profondeur. Nous les détaillons et présentons lalidations de ce nouveau code de
simulation, utilisable aussi bien en lumiére notegeée que polarisée. Finalement nous

concluons avec une discussion sur les performagtdadiabilité du code.

[I.2 Modélisation de la propagation de la lumiere polasée en milieu diffusant:
Equation de transfert radiatif vectorielle

L’équation du transfert radiatif (ETR) est égal@tneonnue en Anglais sous le nom:
radiative transfer equation (RTE). L'une des press&formulations remonte au I8 siécle
dans les travaux de Lommel et Chwolson (ChwolsoB91&ommel 1887). Elle décrit le
transport du rayonnement de maniére phénoménoleginars du formalisme des ondes
électromagnétiques, et ne prend en compte ni Erigation ni les effets de cohérence.

Depuis la publication de Schuster en 1905 (Schu€65), I'étude de la résolution
analytique de 'ETR est devenue une discipline jreaiélante de la physique mathématique, ce
qui a permis d’établir a de nombreuses techniqoes pesoudre diverses équations intégro-
différentielles. L'ETR a beaucoup d’applications ndales domaines scientifiques et
lingénierie qui traitent de la diffusion multiplde la lumiére par des particules diluées,
aléatoirement et discretement distribuées (peisfyreudres, atmospheres, glaces...).

La facon traditionnelle d’introduire I'ETR est Ig&s sur des principes
phénoménologiques radiométriques simples et dessidémations intuitives du bilan

d’énergie. Ce n’est que tres réecemment que cettatén a pu étre pleinement dérivée a
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partir des principes fondamentaux de I'électroméigme classique appliqué au milieu discret
aléatoire (Mishchenko, Travis, and Lacis 2006) pkiae en compte des effets de polarisation
(ETR-V ou en Anglais VRTE) et/ou des effets de sphéricité et orientation des particules
de L’ETR (Mishchenko 2002; da Silva 2001) devierdstapproximative a cause de ces
postulats. Un progrés significatif a été fait av@otroduction du formalisme d’onde
statistique (Barabanenkov 1975; Ishimaru 1978; te@w and Apresyan 1996; Tsang et al.
2001). Grace a I'électromagnétisme statistique darévation explicite et microphysique de
FETR-V a été démontrée en 2002 (Mishchenko 2002).

Nous introduisons dans le paragraphe qui suit RESans considération de la

polarisation et puis, dans le suivant 'ETR veabe (ETRV).

[1.2.1 Formulation pour la lumiére non-polarisée

L’équation du transfert radiatif (ETR) peut égaésmh étre nommeée équation de
transport de la densité d'énergie radiative puislig’’exprime la variation spatio-temporelle

de la densité surfacique de I'énergie radiative yraté d’angle solide @. Cette énergie est
appelée IuminanceL(?,é) et définie a la positior; avec sa directiors ayant l'unité W.m

2 sr! (Figure 11.1).

Figure 11.1: Schéma pour établir le bilan d’énergiede la luminance.

L’ETR s’établit en effectuant un bilan d’énergiand un élément de volume a la

positionF , en égalisant les pertes et gains d’énergie:
10L
cot
=] [ sy (ss)ds+E(rsY)
ar

(r,5,0) +sOL(r,s,t) + (1, (1) + i (N)L(T, S 1)
(11.1)

ou c est la vitesse de la lumiére dans le miliegss') représente la fonction de phase

normalisée, dans I'approche statistique, elle saprte la probabilité qu’'un photon subissent

une diffusion dans la directi@depuis sa direction initiake.
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10L ~ - L .
Py (r,s,t): la variation temporelle de la radiance,
C

. éﬁL(?,%,t) . le flux de photons le long de la directign
. (ua+uS)L(?,§,t): les pertes de photons a lintérieur de I'élémdat volume par
diffusion et absorption,
. usjj L(»r,»s, ) p(% é‘)dé‘: le gain par diffusion des photons diffusés sétodirection
am

s depuis toutes les directiosispossibles.
« E(r,st): une source locale de photons éventuelle, d’OAité>.sr™.

Notons que si I'on néglige la diffusion, on recomita loi de Beer-Lambert. Cette dérivation

de 'ETR ne permet pas de prendre en compte laipateon.

I1.2.2 Formulation pour la lumiére polarisée

Une adaptation de la théorie du transport perraetédcrire 'ETR en y incluant les
effets de polarisation. On trouve une bibliographiétaillée décrivant les étapes du
développement (Ishimaru 1999; Ishimaru, Yeh, ansseker 1984; Ishimaru and Yeh 1984;

Bordier 2007).
Pour décrire 'ETR-V, il faut remplacer certairgsres de I'ETR de la fagcon suivante

(Ishimaru 1989; Bordier 2007):
- Laluminance (en Anglais « radiance ») est rem@ga¥ le vecteur de Stokes (4x1).
- La fonction de phase est remplacée par la matricetthse qui est la matrice de

Mueller (4x4) dans le régime de la diffusion indégante.

-~

Z

Figure 11.2: Angles pour décrire la diffusion.
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Nous définissons le vecteur de Stokes inci@&mvec sa direction' et le vecteur de Stokes

aprés la diffusiorBavec sa directior :

S= tS= 11.2
Ul (11.2)
V' \

ou I',l représentent lintensité total®’,Q la partie polarisée linéairemendt;,U la partie
polarisée a 45° &',V la partie polarisée circulairement.

On peut définir une matrice de phase comme :
M(y.giy.¢') = L(rr=i,)PO)L(-iy) (11.3)

ouy=cod et PP) est la matrice de diffusion qui est définie pleucas d’'une diffusion par
une particule sphérigue comme suit:
R, R, O O

P(©) = , .
(©) 0 0 P, P, (11.4)

0 0 Py Py
avec© I'angle de diffusion.

L(teiy) et L(-iy) sont des matrices permettant d’effectuer lestiota du vecteur de Stokes

dans le plan méridien avant diffusion puis dandada de diffusion apres la diffusion.

1 0 0 0

. O cos2i sin2i O
L@i)= L . (1.5)

0 —-sin2i cos2i O

0 0 0 1

Suite a ces transformations, on peut écrire 'ETRe¥hime (Bordier 2007):

cosd dS(t, 8, §)
- q Tt [B(t,6.¢)

e (11.6)
- uS“S(t,H',qﬁ') M 6.9.6',¢') dQ+E(t,6,8)

0-1

1.3 Méthodes de résolution de I'Equation du Transfert Rdiatif

Il existe trois groupes de méthodes pour résollifER : Le groupe des méthodes
analytiques, numeériques et statistiqgues. Nous ptéss ici brievement les méthodes les plus

connues et justifions le choix de la méthode retgmur notre étude.
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[1.3.1 Méthodes analytiques

La difficulté des méthodes analytiques réside darisrme de cette équation intégro-
différentielle. 1l est impossible de trouver unelusion sans faire d’approximations. La
solution analytique la plus simple est la loi deeBeambert, qui considere un milieu avec un
coefficient de diffusion égal a zéro. D’autres apmations moins fortes, s'appliquant aux
tissus biologiques, permettent de résoudre 'ETRm@dmiere analytique ou semi-analytique
comme par exemple :

La méthode des momenégalement connue sousntgethode des ordonnées discretes
ou méthode multi-fluxpermet de séparer la dépendance angulaire dépkendance spatiale
de la luminance. Il s’agit de faire une discrétmatingulaire de I'espace et un développement
en polynébmes de Legendre de la fonction de phasguigpermet de remplacer 'ETR par une
eéguation aux valeurs propres (équations aux déripéetielles pour la variable de position)
pour la luminance (da Silva 2001; da Silva et 8D4). La méthode \Pest un cas particulier
de la méthode des moments qui consiste dans langémition de la fonction de phase, et par
conséquent de la luminance, en série d’harmonigpégriques jusqu’a l'ordre N. Pour
obtenir plus de précision du calcul, le nombre N étre relativement grand ce qui conduit
également a des calculs plus complexes. Une dgdifsiations de la méthodeyFes plus
utilisées est la méthodg.RComme son nom l'indique, il s’agit d’'une approxziton avec les
seuls termes d’ordre 0 et 1 de la série d’harmasqua luminance est ainsi décomposée en
un terme isotrope et une contribution anisotrop@&e Wapproximation qui découle de
lapproximation R est I'approximation de la diffusion largement igsge en imagerie
biomédicale optique, car valable pour les tissuwEse[klle est cependant limitée a la lumiére
non-polarisée et des propriétés optiques ayanbafiicient de diffusion réduit beaucoup plus
grand que le coefficient d’absorptions&>u,) (Patterson, Chance, and Wilson 1989), ce qui
est le cas de la plupart des tissus biologiques dmmrouge et le proche infrarouge. Les
dérivations de ces différentes approximations d€TR jusqu’'a I'approximation de la
diffusion sont détaillées dans (Ducros 2009) et fiiea 2011)

La méthode spectrale de Chebyshenopose une solution semi-analytique. Une
approximation de la dépendance spatiale de lintensst faite par une expansion des
polyndmes de Chebyshev. Cela conduit a un systédgeations intégro-différentielles pour
le coefficient d’expansion qui dépend de I'angleletemps (Bonilla 2008).
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[1.3.2 Méthodes numériques

Deux méthodes numériques sont classiguementaadipour résoudre I'ETR :

- Laméthode des éléments fiig®nnue sous FEM en Anglais) basée sur une disatién du
domaine de calcul avec un maillage adapté aux mégiintéréts. Le calcul s’effectue aux
nceuds du maillage. On cherche les solutions sdiasntee de projections sur des fonctions de
base (polynbmes en général). Son principal avardagsa rapidité (Arridge 1999; Arridge et
al. 1993).

- Laméthode des différences fini@M en Anglais) utilise, comme la méthode desnéléts
finis, un maillage qui au contraire est réguliex,qui fait de la FDM un cas patrticulier de la
FEM. En conséquence, cette technique offre I'aygmtiiune solution plus facile, méme s’il
est plus difficile d’adapter la FDM a des géométiemplexes (Arridge 1999).

Ces méthodes numériques permettent ainsi de rareepeobleme a linversion d’'un
systeme linéaire, dont la dimension dépend du agall Elles permettent d’étudier de
nombreux cas (géométries complexes, forts conggstenais deviennent souvent
impraticables en terme de temps de calcul ou d&spamoire du fait de la dimension des
matrices mises en jeu, d'autant plus que la p@tisiu calcul dépend bien entendu du
maillage. De plus pour 'ETR, se pose le problémene& discrétisation angulaire pour

I'évaluation de l'intégrale.

[1.3.3 Meéthodes statistiques

Une résolution statistique de 'ETR est souverddal moyen pour des milieux ayant
une surface complexe ou un milieu fortement hégmeg

La méthode duchamp aléatoire de Markoyen Anglais: Markov random field
method) est une méthode stochastique basée sanktion des probabilités (Grunbaum and
Zubelli 1992). Cette méthode donne les probabilit€gransitions internes du milieu étudié.
Comme le modéle attend des données non-bruitée& ibpas été appliqué a des données
réelles (Arridge and Hebden 1997).

La théorie de la marche aléatoigonnue dans la littérature sous son nom Anglais:
« Random walk theory ») décrit le comportementisiquie des marches aléatoires dans
'espace dans une grille discrete et cubique. $phcation a la propagation des photons dans
des tissus a été faite par A. Gandjbakhche (Gakkigbe et al. 1993). Il a montré que cette
méthode est en accord avec les résultats de leogette Monte Carlo qui est la méthode de

référence parmi les méthodes statistiques.
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En dernier lieu nous présentons la méthode laqansue et appliquée pour décrire la
propagation de la lumiére de maniéere stochasti@iette méthode numérique s’'appelle
méthode de Monte CarldSon fonctionnement est détaillé par la suite, snpuecisons
cependant brievement le principe de cette méthom@ropagation de la lumiere est simulée
avec des photongui sont lancés dans le milieu étudié. Leur pragiag se fait par sauts
discrets de longueur aléatoire pondérée par ladéoBeer-Lambert, et, a chaque saut, la
direction aléatoire de propagation du photon dansilieu est également pondérée par la
fonction de phase. Celle-ci peut étre calculéeaild’ de la théorie de Mie (Mie 1908).
Certains codes de Monte Carlo utilisent la fonctienphase de Henyey-Greenstein (Henyey
and Greenstein 1941), version approximée de laépderte, dont I'expression n’est établie
gue pour la lumiere non polarisée. Comme il s’dgine méthode statistique le nombre des
photons utilisés détermine la précision du résuléala simulation. Le rapport signal sur bruit
dépend ainsi de la racine carrée des photons la@eft® méthode trés simple sur le principe
s’avere souvent trés lourde au niveau du tempslidelc

Le choix de la méthode de Monte Carlo (MC) pousuée de notre étude est motivé
par le fait qu’elle ne fait aucune approximation lsugéométrie ou les propriétés optiques du
milieu. Parmi les méthodes statistiques, nous tassons pour sa capacité d’adaptation a
des milieux complexes. Le grand inconvénient deéhode MC est le temps de calcul qui
nécessite de fortes capacités informatiques. Mag abmpromis peuvent étre trouvés en
parallélisant les processus grace a des serveutsamaurs ou des algorithmes permettant
d'utiliser la carte graphique (GPU) (Alerstam, Sssmn, and Andersson-Engels 2008). Dans
le paragraphe suivant nous présentons les codddodee Carlo librement accessibles sur
internet. Le code Monte Carlo choisi doit cependrd adapté a notre étude. Ceci a nécessité
un certain nombre de modifications du code inittal,qui a également influencé le choix du

code.

II.4 Modélisation de la chaine de mesure par la méthodéonte Carlo

Le but de notre étude est de simuler une chaimeedeire permettant une illumination

en lumiere polarisée et une détection en rétrogliffu Le code Monte Calo que nous

® Le terme photon n’est pas trés correct ici a caese prise en compte partielle de I'absorptiodesta
diffusion pour certains codes de Monte Carlo. Nchmisissons quand méme ce terme, largement uliiss la
littérature, par soucis de simplicité.
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choisissons doit donc satisfaire un certain nondlerspécifications que nous retrouvons dans
la chaine de mesure :

- La source de polarisation doit étre modifiable @ntne polarisation linéaire,
différentes polarisations elliptiques et la polatisn circulaire.

- Certaines informations doivent étre rendues adalesspar la simulation pour
une analyse post-simulation: l'intensité rétrods#ie, I'état de polarisation de la lumiére
rétrodiffusée en fonction de la position de détettia profondeur maximale et moyenne
sondées par les photons rétrodiffusés, la distabutle la densité spatiale des photons
dans le milieu et le volume sondé par les photétrediffusés.

- Le code de Monte Carlo doit également montrer agdité la modélisation de
milieux hétérogenes (zones localisées de propriégtgues différentes du milieu
environnant).

Nous présentons dans les paragraphes suivardgfiaents codes Monte Carlo mis a

libre disposition par leurs auteurs, parmi lesquelas avons choisi le plus adapté a notre

étude.

I1.4.1 Différents Codes Monte Carlo

Du fait de sa capacité a résoudre les équatiaégrim-différentielles, une multitude de
codes Monte Carlo ont été définis pour diversesliegiipns dans les domaines des
mathématiques, de la physique, de I'économie, demaes de l'ingénieur et autres. La
premiere application de la méthode Monte Carlo mmaux années 1940 ou elle a été
introduite a Los Alamos par Metropolis et Ulam (kbgtolis and Ulam 1949). La méthode
Monte Carlo a été utilisée pour des simulationtueriére polarisée pour la premiere fois par
Kattawar et Plass (Kattawar and Plass 1968). Erb,1%@anget al. (Wang, Jacques, and
Zheng 1995) ont présenté le code appelé « Montk Géultiple Layer » (MCML) qui est
devenu la référence pour la simulation de la lueni@m polarisée dans les tissus biologiques.

Dans le domaine de la bio-photonique actuellegtand nombre de codes Monte
Carlo existent. Pour notre étude, nous avons chgoiscode Monte Carlo permettant de
simuler la lumiere polarisée parmi trois codes raida disposition de la communauté

scientifique. Nous présentons ces trois codes &m@wnt pour justifier notre choix.

Code Monte Carlo pour le champ électrique Electrical Field Monte Carlo, EMC, Min Xu
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Le code Monte Carlo pour le champ électrique (ewlais: Electrical Field Monte
Carlo, EMC) a été développé par Min Xu et permesifiaulation de la lumiere polarisée dans
un milieu diffusant (Xu 2004). Le code EMC suitM@ution des composantes parallele et
perpendiculaire du champ électrique complexe aude vecteur de Stokes comme c’est le
cas pour les autres codes simulant la propagatemadumiére polarisée. EMC permet
également de simuler des phénoménes cohérents, edenspeckle. Cette méthode a été
utilisée avec succes pour étudier la matrice dellguestrodiffusée et le motif du speckle
rétrodiffuse.

Le code a été utilisé pour des études dans upession aqueuse composé de sphéres
de polystyréne (régime de Mie)(Xu, Sawicki, and t§a2008; Xu 2004). Le milieu étudié est
une lame a faces paralleledap en Anglais) avec un coefficient de réfractiofgedsl.33,
ayant une épaisseur de 4 « libre parcours moyaetifilision ». Le libre parcours moyen de
diffusion étant égal a 2.8um, cela donne un coefit de diffusion du milieu d’environ 360
mm™, donc relativement fort. La taille des diffusedrsmilieu est de 0.46 pm avec un indice
de réfraction g,=1.59. La source utilisée ayant une longueur d’odde630 nm, on peut
s’attendre a un facteur d’anisotropie autour de.§=@dmme dans les tissus biologiques. Le
temps de calcul pour obtenir des images de réfusitih en simulant fophotons sur un
processeur de 1 GHz est inférieur a 2 heures (XAR0Compte-tenu de I'épaisseur du
milieu, il faut s'attendre a des calculs beaucolys gonséquents en temps pour la méme
simulation. Pour des calculs plus récents (Xu, Saywand Kastor 2008), le temps de calcul
est inférieur & 24 heures pour une simulation 86*10° photons sur un processeur de 2.33
GHz, le milieu étudié étant un slab de 20 « libeecpurs moyen de diffusion » avec des
diffuseurs de petite taille de 0.1 pm.

Ces résultats obtenus avec le méme code souligoenie temps de calcul dépend de
I'épaisseur du milieu étudié ainsi que du coeffitide diffusion. Pour un milieu semi-infini,

le temps de calcul de ce code devrait devenir espaht prohibitif.

Code Monte Carlo pour la polarisation :Polarization Monte Carlo » (Pol-MC) Cété and
Vitkin 2005

Le code Monte Carlo « Polarization Monte CarloPel{MC) a été développé par
Daniel C6té (Coté and Vitkin 2005) pour étudier dedécules optiquement actives dans un
milieu diffusant. Pol-MC suit I'évolution du vecteule Stokes lors de la propagation du

photon dans le milieu. Les photons rétrodiffusésratsmis sont comptés en respectant les
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lois de Fresnel aux interfaces. Le code a été coingpales expérimentations et au code de
référence MCML pour la lumiére non-polarisée.

Le temps de calcul annoncé pouf 20LG* photons varie entre quelques heures & trois
jours (Co6té and Vitkin 2005). Ce code est intensigpt validé et promet un temps de calcul
raisonnable pour une géomeétrie de type slab. Cepenaucune indication n’est donnée pour

les résultats dans un milieu semi-infini.

Code Monte Carlo choisi:Ramella-Roman, Prahl, and Jacques 2005

Un code Monte Carlo en trois versions a été d@gE@ar Jessica Ramella-Ron&n
al. (Ramella-Roman, Prahl, and Jacques 2005) permektasuivre I'évolution du vecteur de
Stokes quand un photon se déplace dans le milifusant. Parmi les codes présentés, ce
code est notre favori. Les trois versions de sale & distinguent dans la maniére d’effectuer
les rotations du systéme de référence décrivanlirkction de propagation. Les rotations
peuvent étre effectuées par la méthode des plangliems, initialement proposée par
Chandrasekhar (Chandrasekhar 1960), par une mtatiec des angles d’Euler, méthode
développée par Bartel et Hielsher (Bartel and Hel®2000) ou la méthode de rotation basée
sur I'algébre des quaternions (Craig 2004).

Le code a été comparé avec la méthode « Addingblidmu», initialement utilisée
pour calculer la propagation de la lumiére polaidans I'atmosphere. Les résultats obtenus
sont trés peu différents avec une différence radatiférieure a 0.1% (Ramella-Roman, Prahl,
and Jacques 2005). Le code a été extensivemedévalimeériquement et expérimentalement.
Différentes images rétrodiffusées de la matricévideller, obtenues expérimentalement, ont
également été comparées a la simulation et unérentbhérence a été obtenue. Ce code
présente egalement I'avantage d’'avoir une base cmanavec le code MCML (Wang,

Jacques, and Zheng 1995) de référence largememtn@éoté pour la lumiére non polarisée.

Les trois versions de ce Code Monte Carlo sontiteéécen détail dans l'article de
Ramella-Romanet al. (Ramella-Roman, Prahl, and Jacques 2005). Nousem@ns ici
brievement les différences dans le but de justifare choix parmi ces versions.

La Figure 1.3 montre la direction de propagatiawvant I'événement de diffusion,
décrite par le vecteus,let la direction aprés diffusion, propagation @égpar le vecteur,l
L’angle @ et I'angle® décrivent la direction aprés I'événement de diffnsLe plan méridien
initial est décrit avec les positions COA. Apréefudiion, le nouveau plan méridien COB est

atteint, ce qui se traduit géomeétriquement par detations.
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Figure 11.3: Exemple des angles impliqué pour décre une diffusion. Image de (Ramella-Roman, Prahl,
and Jacques 2005).

La méthode d’Euler utilise un triplet de vecteurstaires pour décrire le plan de
référence de la polarisation. Celui-ci est soumidea rotations suite aux événements de
diffusion. Ce triplet est modifié selon les angiSuler qui décrivent trois angles de rotation,
chacun autour d’'un autre axe du systeme de référécavicco and Siciliano 2001). Ces
rotations se réalisent grace a des matrices dseftranation. Une seule rotation est nécessaire

pour mettre a jour le vecteur de Stokes apréssiiffu

La méthode du quaternion est basée sur I'algebrgudternions, avec I'avantage de
permettre des rotations directement autour un amdcgnque. Cette méthode a beaucoup
d’applications notamment dans la mécanique spatalghysique et I'analyse vectorielle. Les
guaternions sont des nombres complexes généréisésstein and Semendjajew 2008). lIs
ont une dimension réelle et trois dimensions corgdest sont représentés par quatre nombres
scalaires:

w+ix+jy+kz (1.7)

La multiplication des nombres complexes obéit agtas suivantes :

i2=j2=k2=-1, ij=k=Aji, jk=i=-kj, Ki=j=-ik.

On peut visualiser cette multiplication selon uiartgle (Figure 11.4): si la multiplication
s’effectue dans le sens trigonométrique (sensldebds), la multiplication a un signe positif,
sinon le signe du résultat de la multiplicationresgatif.

59



k

/ N\

]

Figure 11.4: Schéma de multiplication entre nombrescomplexes pour un signe positif.

On peut écrire des quaternions comme des nhombpsdgmplexes avec une partie scalaire

do et la partie vectoriellg:

q=0q,+ix+jy+kz=q,+q (11.8)

Dans cette algebre, toute transformation (rotati@mslation, ...) d’un vecteur dans un espace
tri-dimensionnel s’exprime sous forme de multiplicas de quaternions. Pour une rotation

d’axe décrit par le vecteur R=(x,y' Bt d’anglea, on définit le quaternion:
a) . (a . (a (a
=co§ — |[+i| X[$in| — | [+ [$in — | |+ K| z[$in — 1.9
seof el g oG ()] oo

Pour réaliser une rotation du vectedir de I'anglea, autour de I'axe R=(x,y,2)il faut
effectuer les multiplications suivantes pour oltémvecteur finaV:
V =qlV'lconj(q) (1.10)

ou conj(q) est le complexe conjugué dp La norme du vecteuy doit étre égale a un.

Schématiquement on pourrait illustrer la rotatianvécteur \'=(1,0,0) autour de I'axe du

vecteur de rotation R=(1//§,1/\/§ ,0)" aveca=180° défini par le cette opération comme

ceci:
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Figure 11.5 : Schéma pour illustrer une rotation par quaternions du vecteurV' aV par I'axe décrit par le
vecteurR et I'angle a.

L'utilisation des quaternions permet d’effectueautres opérations encore aisément comme
des réflexions dans un plan, la translation ou ilatation des vecteurs. La rotation par

guaternions est beaucoup plus efficace que leesautréthodes de rotations présentées
(Méridiens et Euler), car elle ne nécessite qusede opération pour faire pivoter un vecteur
dans la position souhaitée. Les autres méthodssmées ont besoin de plusieurs opérations.
Nous choisissons alors la méthode « Quaternioarladransformation du vecteur de Stokes

suite a un événement de diffusion peut étre ré@ahséc peu d’'opérations mathématiques.

11.4.2 Description du code Monte Carlo choisi

Une description détaillée du code Monte Carlo essita Ramella-Roman se trouve
dans sa thése (Ramella-Roman 2004) ainsi que éarartcles (Ramella-Roman, Prahl, and
Jacques 2005; Ramella-Roman, Prahl, and Jacqué&$. 206us donnons ici une description
rapide sur le fonctionnement de ce code, ce quutdst pour comprendre les modifications
apportées.

Le but du code est de suivre la luminance et larfgation dans un milieu diffusant
représenté par des particules sphériques. Le si@sideux quantités est réalisé avec le
« poids » et le « vecteur de Stokes » associés phaton. Le code initial propose quatre
polarisations d’illumination : linéaire horizontaldinéaire verticale, linéaire a 45° et
circulaire.

Un photon est lancé perpendiculairement a la serffans un milieu de dimension
finie mais d’extension quelconque. Il est doté dpaids w initial égal un. La longueur de
propagationAs du photon dans cette direction initiale est détege en fonction des
propriétés optiques et du nombre aléatgihoisi dans I'intervalle J0 1] As=-InQ)/(s+Ha),
avec |4 et s comme coefficient d’absorption et de diffusion.

Apres avoir parcouru cette distance, un événenhemtiffusion est simulé, produisant
un changement de direction de propagation du ph&brutilisant la théorie tres générale de
Mie, une matrice de diffusion (« matrice de Muelgrpeut étre calculée qui décrit les
propriétés de la polarisation avec une matrice sygue pour le cas des diffuseurs sphérique.
Une fonction de phase est définie d’apres le veaelBStokes et des éléments de la matrice de
Mueller. Grace a cette fonction de phase et ad'aldine méthode de rejection (Press et al.

1992) pour générer des variables aléatoires, Igtesng, p) de diffusion sont obtenus
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(Ramella-Roman, Prahl, and Jacques 2005; RamehaaR®004) [cette méthode est décrite
dans (Rakovic et al. 1999)].

Le poids du photon est également mis a jour au embrie I'événement de diffusion
en fonction de la longueur du chemin parcouru. imairdution du poids suit la loi de Beer-
Lambert. De méme, le vecteur de Stokes est actugiice a une pondération de ce dernier
avec la matrice de diffusion.

La propagation du photon se termine soit par spadition par absorption (ceci se
produit quand le poids du photon est inférieur a aartain seuil), soit par €éjection
(transmission ou rétrodiffusion) du milieu. Dansckes du présent code de calcul, pour les
photons rétrodiffusés, les quatre parametres dievede Stokes final sont sauvegardés dans
guatre matrices de détections qui donnent quatageés d’'une fenétre a la surface du milieu
(100x100 pixels). Les contributions des photonsectés hors de cette fenétre sont
sauvegardées dans le dernier pixel de I'image eqtiide trop plein (« overflow » en Anglais),

ce qui permet de conserver un bilan d’énergie juste

Cependant, les lois de Fresnel ne sont pas misesmpte dans ce code Monte Carlo,
qui n'est donc valable que pour un milieu sansriates (air). De plus, seul le vecteur de

Stokes rétrodiffusé est sauvegardé a la surface.

11.4.3 Description des modifications apportées au code Mo€arlo

La structure simple du code permet une adaptdtioile selon notre besoin. Nous
rappelons que nous cherchons au travers de catte atmodéliser une chaine d’examen des
tissus biologiques en rétrodiffusion. La source ihguse doit pouvoir illuminer la surface
selon différentes polarisations et la détectiont qmrmettre d’'analyser ces différentes
polarisations.

Dans toute notre étude, nous considérons un mdémi-infini. Le code de calcul
étant fini, le milieu sera considéré semi-infinidque I'épaisseur est suffisamment large pour
gu’aucun photon ne soit transmis, autrement dityr e la probabilité pour qu'un photon
traverse le slab soit quasi nulle. L’étendue |dédar milieu est également considérée comme
infinie, mais la position latérale du photon loes sh propagation est limitée dans le code par
la valeur maximale du type de la variadtmuble(+/- 1.7e+/- 308). Les propriétés optiques du
milieu considéré sont variables mais restent danimaine des propriétés optiques des tissus
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biologiques. Le volume est maillé en voxels cubgydescrets dont la taille est définie par

I'utilisateur.

Prise en compte de l'interface du milieu

L’illumination du tissu s’effectue depuis I'extéir. Le photon simulé va donc passer
de I'air dans un milieu diffusant, ce qui impliqua changement du coefficient de réfraction
lié au contraste d'indice. De ce fait, il est nése@® de prendre en compte les lois de Fresnel a
l'interface entre l'air et notre milieu semi-infinNous avons intégré ces lois comme proposé
par Jaillonet al. (Jaillon and Saint-Jalmes 2003). Quand le phatavetse une interface, le
vecteur de Stokes est corrigé par une matrice flexign ref(g4,8) ou de transmission
trans(@,4) en fonction de I'angle de réflexiofh ou transmissior® par rapport a la normale a
l'interface.

La matrice de réflexion se définit selon:

a+b a-b 0 O
a-b a+b 0 O

ref (6,,6,) = 0 0 ¢ 0 (I1.11)
0 0 0O c

Avec

o= llen@-8) | _1lsn@-6)  _1sin@ -6)tan@ -6)
2ltan@ +6)°  2[sin@ +4)  2sin@ -8)tan@ - §)

Et la matrice de transmission:

a+b' a-b' 0 0
a-b' a+bh' 0 O

tranyg,6,) = 0 0 ¢ 0 (1.12)
0 0O 0 c

1 [2sin@)cos@,) b,:1|23in(6t)cos(6i)|2 oo dsin’(g)cog(6)

Avec a'= - 7 > =
2/sin@ +8,)cos@ - 6,)| 2 |sin@ +86,)| sin“(g +6,)cos@ - &)
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Nous avons implémenté ces matrices qui nous pamete calculer 'angle aprés une
réflexion ou transmission. F. Jaillon souligne @qas matrices ne peuvent pas directement
s’appliguer au vecteur de Stokes pour calculer & m jour suite a une réflexion ou
transmission. Il faut d’abord exprimer le vectear@tokes dans le plan ou les lois de Fresnel
sont valides, autrement dit la composante horizerda champ électrique doit étre dans le
plan de réfraction. La lecture de (Jaillon and 8aatmes 2003) est conseillée. La rotation du
vecteur de Stokes s’effectue dans notre code égakepar 'utilisation des quaternions.

L’intégration des lois de Fresnel nous permet iaohes simuler correctement le
comportement des photons a l'interface, la valaaprésentée dans le paragraphe 1.5 permet

de le vérifier.

Modeélisation de la source d’illumination

Nous avons également modifié la maniére de sintallgource d’illumination.

Le code initial utiliseune source infiniment petjitperpendiculairement & la surface.
En réalité, une source lumineuse est de taille fihiest possible de simuler une source finie
grace a une distribution aléatoire sur une surfata@s au prix d’'un temps de calcul long
(Wang, Jacques, and Zheng 1997). Nous avons impténeette solution numérique en
lancant les photons aléatoirement a une positi@mtalgs coordonnés x et y dans un cercle
ayant un rayon r prédéfini par I'utilisateur. Ledaurs aléatoires pour x et y varient entre 0 et
r avec la conditiorr2 = x? + y2. Le probléme principal avec cette méthode est'gquage de
rétrodiffusion contient beaucoup plus de bruit ge#e produite par une configuration avec
une source ponctuelle. Ce probleme provient dudfaét la surface des photons détectés est
plus grande, donc la densité du flux des phototesctis est réduite si le méme nombre des
photons est simulé pour les deux méthodes (Fidufe Pour obtenir la méme résolution que
pour une source infiniment petite, on devrait dlamcer a chacune des positions discrétes de
image de détection le méme nombre de photons.

(@) (b)
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Figure 11.6 : Schéma de l'illumination avec une sorce ponctuelle (a) et d’'une source de diamétre fir(b) ;

et images de rétrodiffusion correspondantes (c) €tl). La surface de collection des photons varie &l la
méthode.

L’angle d’illumination était perpendiculaire a la surface ce qui ne spoedait pas
toujours aux configurations des situations expémiaes. Nous avons de ce fait réalisé dans

le programme une option qui permet de choisir fang d’illumination (Figure I1.7).

L'utilisation de I'algorithme du quaternion est pawlierement intéressante ici car elle facilite

cette implémentation par simple rotation de ladion initiale des photons.

(@)

1.05
o 21
Lo
=
315

43

1.05 21 315 43
X (MFP?)
Figure 1.7 : Schéma et exemple d'image de rétrodifision pour une illumination inclinée.

L’illumination par des fibres optiques supposeréalité une ouverture numerique
Nous avons introduit I'ouverture numérique pourcés d’une illumination perpendiculaire.
La direction initiale du photon dans le milieu dshc choisie aléatoirement dans la limite de
I'ouverture numérique.

() (b)
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Figure 11.8: Schéma et exemple d'image de rétrodiffsion pour une ouverture numérique non nulle.

Structures et informations relatives au milieu difusant

Nous avons également intégré la possibilité dsinmulation d’'un milieu contenanin
objet totalement absorbadians le milieu sondé. Tous les photons diffusés davolume de
I'objet absorbant sont directement absorbés. lidaieur peut donc définir la position et

I'’étendue du volume totalement absorbant dans lieumi

Le code initial ne permettait que la sauvegardmelimage rétrodiffusée contenant le
vecteur de Stokes des photons rétrodiffusés. @5 @amesure ou nous cherchons a étudier le
volume effectivement sondé par la lumiere danstande polarisation donnégvolution du
vecteur de Stokes dans le miliem fonction de la polarisation initiale nous ietse
particulierement. L'implémentation d’'une matricedimensionnelle est pour cela nécessaire,
ce qui limite le volume d’intérét a un nombre liénide voxels. Les résultats obtenus grace a
cette quantité sauvegardée ont été présentés anfarence « European Conferences on
Biomedical Optics » (Figure 11.9) (Rehn et al. 2D10
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Figure 11.9 : Coupe transversale d’un milieu tri-dimensionnel représentant la distribution du dégré de

polarisation (Rehn et al. 2010).

Nous nous intéressons particulierement a l'infagerde la polarisation sur la

profondeur sondée par les photons ayant mainteeuceartaine polarisation apres avoir été

rétrodiffusés (mesurés). Idéalement, il faudraitvegarder les trajets parcourus par chacun

des photons, ce qui, compte-tenu des ressourcasniatiques n’est pas envisageable. Nous

avons implémenté la construction des histogrammesgmfondeurs maximalest moyennes

sondées par tous les photons rétrodiffusés. Lar&igulO représente schématiquement ces

guantités. Ces informations sont sauvegardéesligmsemble des photons rétrodiffusés sous

forme de vecteurs dont chaque composante représeaterofondeur donnée avec le nombre

de photons correspondant. Le chapitre Il est codsa une étude approfondie de cette

guantité.
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Figure 11.11 : Schémas du trajet d’'un photon rétrodffusé pour obtenir les positions moyenne (a) et
maximale (b) des événements de diffusion. Histogranmes des positions moyennes (c) et maximales (d).

De maniere similaire, nous introduisons égalenti@rgauvegarde d’'une matrice tri-
dimensionnelle représentdrtvolume moyesondé par tous les photons rétrodiffusés (Figure

[1.12). Le chapitre IV est consacré a I'étude dpammetre.

Figure 11.12 : (a)Schéma illustrant la sauvegarde d volume sondé par un photon rétrodiffusé. Exemplde
résultat issu d’'une simulation Monte Carlo pour levolume sondé par des photons non polarisés (b).

Nous cherchons également a connaitre la denstgliEons diffusés dans le milieu.
Pour obtenir cette information nous avons impléméat«fonction de densité de la diffusion
des photons» (connue plutét sous son nom anglais : Photottesitay density function,
PSDF). En suivant la description de Bevilacqetaal. (Bevilacqua et al. 2004) nous
introduisons le calcul explicite de cette fonctaans le code. Chaque position dans le volume
discrétisé ou un événement de diffusion se prodejiieésenté sur le schénmg(re 11.13) par
un «x » est pondérée par une fonction qui prend en c®rgipoids finalw, le nombre
d’événements de diffusion totlet le vecteur de Stokes firal

(@) (b)
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Figure 11.13 : Schéma illustrant la prise en comptale la fonction de densité de diffusion de photora}.
Exemple coupe transversale de calcul d'une fonctiode densité de diffusion des photons non polarisgar
la méthode Monte Carlo(b).

La configuration d'une source et un détecteur ponctual été implémentée,
I'utilisateur peut choisir la position du point détection. De méme I'utilisateur peut définir
'ouverture numérique de la source ainsi que adligooint de détection. Cette configuration
est particulierement utile quand on cherche a stagher de la tomographie. Nous expliquons

cette configuration au chapitre 1V.

(a) (b)
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Figure 11.14: Schéma d’'une paire source S et détemtir D avec une ouverture numériquax et (a).
Exemple de calcul de PSDF issu de simulation Mon€arlo pour une paire source et détecteur avec
respectivement une ouverture numérique NA=0.37.

Le code initial ne permet de simuler la propagatdes photons dans un milieu
diffusant que pour des propriétés optiques bieriigges. Quand on cherche a simuler une
large gamme de propriétés optiques, il faut doscsienuler séparément ce qui peut, par
conséquence, demander beaucoup de temps de dlatoaste une méthode appeléd\khite
Monte Carlo» (Alerstam, Andersson-Engels, and Svensson 2Q0Bpermet de faire des

simulations pour un milieu dont le coefficient dsalpption n’a pas besoin d’étre spécifié, car
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la méthode consiste a sauvegarder la longueuragkt ttes photons rétrodiffusés. L’idée est
de faire une simulation de référence avec une ptieornulle. L'absorption du milieu, que
'on peut faire varier a souhait, est ensuite pesecompte post-simulation pour calculer
'image de rétrodiffusion, en appliquant la loi Beer-Lambert sur I'’histogramme sauvegardé
du trajet des photons. Chaque pixel (x,y) de léaserde détection contient un histogramme
de tous les photons détectés avec la longueurspameante du trajet dans le milieu (Figure
11.15).

‘
o B
R L

A
Nl

Figure I1.15: Schéma de la sauvegarde des photonétrodiffusés en fonction de leur longeur du trajetS
dans un histogramme permettant la prise en compteedl’absorption post-simulation.

Dans un milieu infini, une absorption nulle sigeiffjue les photons vont subir un grand
nombre de diffusions. En conséquence un nombre maxil’événements de diffusion est
introduit. L'intensité détectée au pixel (x,y) paure certaine absorption peut étre obtenue par
application de la loi de Beer-Lambert sur I'histogume de la longueur des trajetsles
photons, avec le coefficient d’absorptiondonné et de I'intensité détectgelé la simulation
initiale & w=0cmi™.

L xy) (S) = 1o €XPEH, [5) (1.13)
Cette méthode permet d'accélérer le calcul pour oeéeux ou seul le coefficient
d’absorption varie. Nous l'avons implémentée mais putilisée dans les simulations
présentées dans ce mémoire. Nous présentons udatioal de cette approche au paragraphe
(chapitre I1.5).

Amélioration de la performance du code
Il existe des méthodes permettant d’accéléreefioent les calculs Monte Carlo grace
a une parallélisation des processus et I'utilisatie la carte graphique de I'ordinateur (GPU)

(Alerstam, Svensson, and Andersson-Engels 2008jer@s de calcul peut étre diminué par
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un facteur mille grace a cette technique. L'implétagon de cette méthode n’est pas triviale,
c’est pourquoi nous avons trouvé une alternativénsnperformante, mais qui nous permet
une réduction du temps de calcul d’un facteur dedie de soixante. Pour chaque simulation,
grace a un générateur de nombres aléatoires (ddnglais : Random Number Generator,

RNG), un chiffre appelé « semence » (seed en As)glpermettant lui-méme de générer une
suite de nombres aléatoires, est initialisé. Caiite aléatoire va étre utilisée pour pondérer

pendant la simulation la taille du pasdu photon pendant sa propagatidn €1/, avecys

comme coefficient de diffusion). Elle est égalemgtilisée pour I'angle de diffusion aprés un
événement de diffusion et également dans une fimappelée « Roulette » qui a comme réle
de décider quand le photon est absorbé. Quand H@enésemence » est donnée au RNG au
début d’'une simulation, la séquence des nombregoiés peut étre parfaitement reproduite.
Nous avons implémenté une option qui permet aibateur de changer la « semence » pour
chaque simulation. Les résultats issus de simulatggnérées avec des semences différentes
sont parfaitement indépendants et peuvent doncétrenés pour augmenter le nombre total
des photons lancés par simulation. Ceci nous pedeetlistribuer les calculs sur divers

processeurs et exploiter au mieux les ressourtasnatiques du laboratoire.

Organigramme du code Monte Carlo développé

Le code de base (Ramella-Roman, Prahl, and Ja@fi#s qui a été choisi nous
permet d’intégrer les adaptations nécessaires r@ @tide. Les modifications apportées au
code de base ont permis d’améliorer certaines ifamtalités du code initial et surtout de
réaliser différentes configurations de simulatigrace a la sauvegarde d’informations
nécessaires pour notre étude. Dans I'organigrameng@rdgrammation (Figure 11.16), le
fonctionnement du code est représenté et les matidns apportées au code de base y sont
mises en évidence par la couleur bleue.

La description du code de base a déja été détailiés le paragraphe 11.4.2, mais pour
une meilleure compréhension des modifications migasivons ici les procédures suivies pour
la simulation de la propagation du photon (Figurg6) : Le photon est « généré » avec une
semence spécifique, sa position, son poids, saewede Stokes, I'angle d’illumination et la
taille du diametre de la source sont initialisésisPle photon va se propager (« move ») sur
une distance pondérée par le libre parcours moyeselen une direction pondérée par la
fonction de phase : sa position, sa direction dgggation, son poids, et son vecteur de

Stokes sont mis a jour. Pour chaque étape « mowea»eérifie si le photon a dépassé
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l'interface, a rencontré I'objet totalement absotbau si son poids est inférieur a un seuil
éliminatoire. Si toutes ces conditions sont négativa position du photon est sauvegardée et
le photon continue a se propager. Dans le cas phd®n rencontre l'interface, on évalue la
probabilité pour un photon d’étre réfléchi ou tmas en considérant les lois de Snell-
Descartes. Pour un photon réfléchi, la propagatmminue comme précédemment dans le
milieu avec une direction définie par la réflexidtour un photon transmis, on vérifie si la
position du photon correspond ou non a une positiendétection, en particulier, si le
détecteur est ponctuel. Si le photon est déteeséddnnées actuelles sont sauvegardées dans
la matrice de rétrodiffusion en fonction de sa posi: le vecteur de Stokes, la profondeur
moyenne et maximale sondées ainsi que la fonctiodemhsité de diffusion des photons. Si,
apres cette sauvegarde, le nombre maximal de phat@muler est atteint, la simulation se

termine, sinon elle continue avec linitialisatidiun nouveau photon.

|:| Basicversion

Launch photon =
with individual seed

v

Initialize position, |
weight, Stokes vectar |

Setillumination angle,
heam size

¥
Move; update
» position, direction,
weight, Stokes vector

Ponctual
detection?

Correct
position?

Atinterface? Transmitted?

Save data for
surface detection:
Stokes vector

Update direction Save data for

ponctual detection:
Stokes vectar,

Save mean positions, mean positions,
Aksorbed maximum positions, | | maximum positions
by ohject? density function density function
|
v Y
Delete
Save photon Ahsorhed temporarily > r|1_at8t )
positions tempararily by medium? positians pHolamn :

Figure 11.16: Organigramme de programmation pour le code Monte Carlo simulant la propagation de la
lumiere polarisée avec les modifications en couleet la version de base en blanc.
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Pour le cas particulier ou I'utilisateur voudrs@tuvegarder une paire source détecteur,
la position du photon émergeant a la surface egtée Si cette position est fausse, le photon
est réinitialisé; sinon, les données sont sauvégargour le trajet parcouru: positions
moyennes, maximales, vecteur de Stokes et la tfomde densité de diffusion de photons.

Tout photon qui rencontre I'objet absorbant (stgent) ou qui atteint, pendant sa
propagation dans le milieu, un poids inférieur asenil, est considéré comme absorbé. Les
positions sauvegardées temporairement ne sonopgstabilisées. Enfin, si le dernier photon
est lancé, la simulation se termine, sinon un nauyeEoton est lance.

Nous possédons maintenant un outil pour simuférdntes configurations d’un banc
d’expérimentation réaliste, ces configurations semgétaillées dans les chapitres suivants.
Dans le paragraphe suivant, nous présentons lietrahs des modifications effectuées.

[1.5 Validations

Le code de base a déja été validé avec d’autrdsscde simulation ainsi que des
expérimentations (Ramella-Roman 2004; Ramella-Rofeahl, and Jacques 2005; Ramella-
Roman, Prahl, and Jacques 2005). Nous présentoles icalidations des modifications que

nous y avons apportées.

[1.5.1 Validations en lumiere non-polarisée

[1.5.1.1 Prise en compte de l'interface et de la propagatephotons non-polarisés

Apres l'intégration de l'interface, la validatialu code peut s’effectuer en comparant
la quantité des photons réfléchis a la surface.nQua photon rencontre une interface la
réflexion ou la transmission du photon dépend desfficients de réflexion,ret & qui
représentent le champ électrique paralléle et peipelaire au plan d’incidence. Les indices
de réfractions du milieu de provenance et du mitlewdestination du photon étantet rp,
I'angle de transmission éta@{ nous obtenons et K
.= n, cosg, —n, cos,
®  n,cosB +n,cosb,

(11.14)

_ N, cosd, —n, cosb,
n, cosg, +n, coss,

0 (11.15)

Dans le cas d’'une illumination perpendiculairaténsité réfléchi®R est indépendante

de la polarisation. Nous obtenons donc :
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L =N, _

rg=——2=-r (1.16)
* on +n, P
n n ?
R=r?=|-+ 2 (11.17)
n1+n2

Supposons que le milieu de destination d’'un phasinsemi-infini et a un coefficient de
réfraction n=1.4 (classique pour les tissus biologiques) etraieu de provenance est l'air,
n,=1, 2.7% des photons devraient étre réfléchis daement par l'interface pour une
incidence normale. Notre simulation a donné exaetegrfa méme valeur pour une statistique
de 16 photons ou plus. Quand le nombre de photons sigsiléduit, la quantité des photons
réfléchis commence a s’écarter de la valeur atendu

Nous validons le bilan total des photons rétrodiéfs non-polarisés avec un autre code
de simulation. Le code « Monte Carlo Multiple Laye(MCML) est le code de référence
pour la simulation de la propagation de la lumigoe-polarisée (Wang, Jacques, and Zheng
1995). Nous avons compilé ce code librement disggenau grand public pour valider
lintégration de linterface du milieu semi-infinainsi que la quantité de [lintensité
rétrodiffusée de la lumiere non-polarisée. A titlexemple, nous présentons les résultats pour
un milieu de coefficient d’absorption deg2cmit, un coefficient de diffusion ps=11,56¢m
et un facteur d’anisotropie g=0.91, et d’épaissed4 cm (soit environ 4 libre parcours
moyens de diffusion) permettant de supposer leemiiemi-infini (on vérifie qu’il N’y a pas
de photons transmis). Nous simulons pbotons et sauvegardons l'intensité rétrodiffusée
radialement depuis la position de la source. Figui& montre cette intensité rétrodiffusée,
normalisée par le nombre total de photons simul@arela surface d’'un pixel, en fonction de
la distance a la source. La courbe rouge représemtesultat du code MCML et la courbe
bleue montre le résultat de notre code Monte Cavlec I'intégration de linterface. La
cohérence entre les deux courbes est trés forteusyoour des intensités rétrodiffusées
proche a la position de la source. Quand on comiearetensités obtenues a une distance
radiale plus éloignée de la source le bruit delatee augmente, mais malgré ce bruit, il n'y a
pas de divergence entre les courbes. Avec unstgiat plus élevée le bruit des courbes peut

étre diminué.
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Figure 11.17: Comparaison entre le code MCML et note code Monte Carlo pour I'intensité rétrodiffusés
des photons non-polarisés.

Cette comparaison entre l'intensité rétrodiffusééenue par le code MCML et notre
code Monte Carlo confirme la validité de I'approctigisie pour la prise en compte de
l'interface pour notre code en ce qui concernglestons non-polarisés. Elle n’est cependant
pas vérifiée pour des photons polarisés.

Pour vérifier la propagation des photons non-pgdar dans le milieu nous pouvons
suivre pour chaque photon rétrodiffusé la profomd@aximale atteinte pendant son trajet
dans le milieu. Le code MCML, tel que, ne dispoase @e la possibilité de sauvegarder cette
information. Nous avons intégré la sauvegarde die cpantité dans le code MCML afin
pour pouvoir comparer le résultat avec notre sitiarla Les propriétés optiques sont les
mémes que pour la simulation précédente. Le nomiésephotons est cette fois égale & 10
photons. La Figure 11.18 montre la comparaison mssiltats pour le code MCML (courbe
bleue) et de notre simulation (losanges rouges)r pdustogramme de la profondeur
maximale atteinte par I'ensemble des photons rétosés. Nos résultats sont tres proches
des résultats du code MCML. La différence essdateitre les deux codes est l'utilisation de
la fonction de phase de Henyey-Greenstein pouodie MCML alors que notre code utilise
une fonction de phase calculée par la théorie de (Ramella-Roman, Prahl, and Jacques
2005).
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Figure 11.18: Comparaison de la profondeur maximaledes photons rétrodiffusés. Le résultat du code de
référence (MCML) est la courbe bleue et le résultatle notre simulation Monte Carlo est en losange rae.

[1.5.1.2 Validation de la prise en compte de I'absorptiorspsimulation

Différents codes Monte Carlo existent qui fonctient avec une prise en compte de
'absorption en post-simulation (Alerstam, Svenssomd Andersson-Engels 2008; Stockford
et al. 2002). La validation de cette prise en campbst-simulation peut étre réalisée en
étudiant lintensité totale rétrodiffusée. Nous pelons que pour la prise en compte de
'absorption post-simulation, une seule simulatiest nécessaire qui s’effectue sans
absorption. La longueur du trajet de chaque phoé&rodiffusé est sauvegardée dans un
histogramme. Apres la simulation, cet histogrammermet de calculer [lintensité
rétrodiffusée en fonction de I'absorption graceaddi de Beer-Lambert. Le Tableau II.1
montre une comparaison entre notre code Monte @arde code de référence (MCML). Le
code de référence prend en compte I'absorptiongurd simulation, tandis que notre code
permet une prise en compte de I'absorption pendasimulation ou/et post-simulation. Nous
comparons la prise en compte de I'absorption pandasimulation et post-simulation, ainsi
gue le nombre des photons rétrodiffusés en fonatierla polarisation et en fonction de
I'absorption. Le nombre total des photons simulés égale & 1D Le milieu simulé est
considéré comme semi-infini et ses propriétés apsgsont : un coefficient de diffusion

réduit avec p= 10 cm’ et un facteur d’anisotropie de g=0.91.
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Nombre des photons rétrodiffusés pour:
Code utilisé Polarisation Prise en compte de l'atisord p,=0(cm’) p,=1(cm’) p,=10(cm’)
Ce code linéaire post-simulation 9695 2410 232
Ce code linéaire pendant la simulation 9696 2419 279
Ce code non polarisé pendant la simulation 9730 2367 267
Ce code non polarisé post-simulation 9730 2403 223
MCML  non polarisé pendant la simulation 9695 2479 326

Tableau I1.1: Comparaison de la prise en compte dBabsorption entre ce code de Monte Carlo et le cad
de référence (MCML). Le nombre des photons rétrodiusés est étudié pour différentes coefficients
d’absorption .

La comparaison de la quantité des photons réfusdi$ montre que pour un milieu
sans absorption le nombre des photons rétrodiffuségarie quasiment pas selon le code de
calcul utilisé. Entre le code de référence MCML nettre code qui prend en compte
I'absorption post-simulation I'erreur est de 0.380,rappelant que les fonctions de phase sont
différentes. L’erreur augmente pour un coefficidiatbsorption croissant. Pour un coefficient
d’absorption de g1cm?, I'erreur moyenne augmente & 3% et pour uglficnit, I'erreur
moyenne arrive méme a 31%. Entre la prise en codgt@absorption pendant la simulation
et post-simulation notre code donne exactement@menrésultat pour le cas sans absorption.
Pour un coefficient d’absorption dealcni’, I'erreur moyenne augmente a 0.6% et pour un
H=10cm’, l'erreur arrive & 17%. L'augmentation de lI'erreavec une croissance de
'absorption peut étre liée a la statistique destpihs qui est tres faible pour une grande

absorption du milieu diffusant.

11.5.1.3 Validation par rapport a I'’Approximation de la Qiffion

La densité de photons est une quantité qu’on géfihir comme l'intégrale sur la
luminance divisée par I'angle solide et divisée pamergie du photon. La luminance est
définie comme I'énergie par unité de surface et y@té d’angle solide (Vo-Dinh 2003).
Généralement, les codes de Monte Carlo simulgmtdpagation des photons et donc on peut
également décrire la densité comme le nombre de®pd par unité de volume (photons mm
% (Vo-Dinh 2003). Bevilacquat al. propose une procédure de simulations de MonteoCarl
pour générer cette fonction appelée « fonction elesiié de la diffusion des photons » (en
Anglais : Photon scattering density function, PSDBevilacqua et al. 2004). Nous
présentons une étude approfondie sur ce sujetldarmpitre IV, pour la lumiére polarisée.
Une validation de notre implémentation est possil@aleux maniéres : avec la comparaison

de nos résultats avec les résultats obtenus palaBguwaet al. ainsi qu’avec une comparaison
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avec la solution analytique. Notons que, dans Faximation de la diffusion, la notion de
fonction de phase n’apparait plus qu’a traversatgdur d’anisotropie g.

Pour réaliser la comparaison de notre simulatisecaa solution analytique, la
fonction de densité de diffusion des photons egtiémentée par Matalb®. La fonction est
adaptée a un milieu semi-infini avec une sourcecpuatle a la positiony=(0,0,0) décrite par
le systeme de coordonnées X, Y et Z. Le point deatién est défini a la positiog=(d,0,0)
avec d=20mm. La densité de diffusion des photolss @osition r'=(x,y,z) peut ensuite étre
dérivée analytiguement grace a la « I'approximatienla diffusion » avec les « conditions

aux limites extrapolées » (Feng, Zeng, and Cha@8&;lHielscher et al. 1995):

explhy X+ Y +(2-20)° _ explky[Xe +yP +(z+22,+22,)°

P(r') O
V3 +y2 + (2= 25)° X+ Y2+ (24 25 +22,)?

(11.18)

_exp(—/(\/(x—d)z +y?+7° exp(—/(\/(x—d)2 +y?+(z+22)°
Jx=d)2+y? +7° JOx=d)? +y? +(z2+22,)?

Avec K =,/3u, (M, T ) s Zo =il et z une distance permettant de prendre en compte les
M

s
conditions aux limites. Le coefficient d’absorptiest 4=0.1cni', le coefficient de diffusion
est égal & g50cni’ et le facteur d’anisotropie est g=0.8, ce qui @opri=10cm’( >> p,
pour une validité de I'approximation de la diffusjo L'indice de réfraction du milieu est
Nme~1.4. La distance entre la source et le détectaugale a d=20mm. Le volume étudié est
limité a 100x100x100 voxels. La Figure 11.19 montirge coupe transversale sur I'axe défini
par la position de la source (x=51 mm) et du détec{x=71 mm). L’échelle d’intensité est
logarithmique. La simulation de la fonction de deénsde la diffusion des photons par Monte
Carlo est réalisée avec les mémes propriétés @stigtila méme distance source détecteur.
Figure 11.20 montre une coupe transversale dame It la position de la source (x=51 mm)

et du détecteur (x=71 mm). L’échelle d’intensitélegarithmique.
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Figure 11.19: Coupe transversale de la PSDF calcuééanalytiquement pour une paire source détecteur
d’'une distance de 20mm.
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Figure 11.20: Coupe transversale de la PSDF simulévec notre code de Monte Carlo pour une paire
source détecteur d'une distance de 20mm.
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En comparant les contours des deux résultats, pougons effectivement voir une
tres bonne cohérence entre les résultats obteralgtignement, représentés par des lignes
parfaitement elliptiques, et les contours d’intégsissus de la simulation de Monte Carlo. La
Figure 11.21 montre cette comparaison avec la soarta position x=51 mm et le détecteur a

la position x=71 mm. L’échelle d’intensité est logamique.
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Figure 11.21: Comparaison des résultats analytiquegt numériques pour les contours d’intensité d’'une
coupe transversale de la PSDF.

Nous effectuons la comparaison des résultats 8SRF a mi-plan entre source et détecteur.
Les contributions sur ce plan sont sommées, ceanduit a une courbe PSDF en fonction de

la profondeur. La Figure I1.22 montre la comparaigntre nos résultats simulés (en carrées
rouges), les résultats simulés par Bevilacgjual. (en étoiles bleus) et les résultats des calculs
analytiques (en tirets noirs). La PSDF est norraaliavec le nombre des photons simulés,
I'échelle d’intensité est logarithmique et I'axe ldeprofondeur est pondéré par le coefficient

de diffusion réduit (§=10cmi?).
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Figure 11.22: Comparaison des résultats pour la digibution de la PSDF a mi-plan entre la position dda
source et du détecteur. En carrés rouges sont regéntés les résultats de notre simulation Monte Car] en
étoiles bleus les résultats de Bevilacquet al. et en tirets noirs la solution analytique.

Nous observons un trés bon accord entre les aésulle notre simulation et les
résultats de Bevilacquet al. ainsi que les résultats de la solution analytipoer de faibles
profondeurs. Pour des profondeurs plus importdetesésultats de notre simulation montrent
gue la PSDF décroit plus rapidement que les résulle la méthode analytiqgue. Ce
comportement est observable également pour le#tatssdes simulations Monte Carlo de
Bevilacquaet al. La divergence entre les résultats de la simulagiola méthode analytique
sont expliqués par Bevilaqua par le fait que lest@is qui pénétrent plus profondément ont
des trajets plus longs et donc une probabilité fhisle d’'étre détectés a la position du
détecteur (Bevilacqua et al. 2004).

[1.5.2 Validation de la prise en compte de la polarisation

Il nous reste a présent a valider la prise en ¢ere la polarisation de la lumiére dans
le code de calcul développé. On suppose toujounmmilieu semi-infini. Stockford et al. ont
présenté des résultats avec leur code Monte Cariopgend en compte les quantités
intervenant dans notre étude (Stockford et al. ROQ2s résultats représentent ainsi la
référence pour notre validation. Les données daegte ont été extraites de l'article original
en version digitale grace a un logiciel d’extractaes graphes.

Nous présentons dans les Figure 11.23 et Figu?d Ih comparaison entre les résultats

obtenus par Stockford pour quatre types de canauxabure : co-linéaire, contre-circulaire,
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cross-linéaire et co-circulaire. Les intensitég@éspntées ont été obtenues par une intégration
radiale a la surface. La position de la sourceaest0 MFP. Nous représentons seulement

deux courbes par figure pour permettre une meélelistinction entre les courbes.
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Figure 11.23: Comparaison entre les résultats de ré&rence et nos résultats pour 'intensité rétrodiffisée
des photons en polarisation colinéaire (noir) et atre-circulaire (vert).
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Figure 11.24: Comparaison entre les résultats de f&rence et nos résultats pour I'intensité rétrodifisée
des photons en polarisation contre-linéaire (rougegt co-circulaire (bleu).

La Figure 11.23 montre lintensité rétrodiffuséas dlux des photons polarisés,
normalisée par le nombre total de photons simuiéfection de la distance a la source. La
courbe noire en pointillés représente les donnéegéferences (polarisation colinéaire

82



rétrodiffusée) avec leur écart type rajouté suie @ncertitudes sur les extractions des
données. Les cercles noirs montrent nos résultats Ips mémes données. La courbe verte
représente les données de référence (polarisatintreecirculaire rétrodiffusée) avec son

ecart type. Les losanges verts montrent nos résyltaur la méme quantité.

Sur la Figure 11.24 , la courbe rouge représeasedonnées de référence (polarisation
contre-linéaire) avec son écart type suite auxstmitractions des donnés de l'article. Nos
résultats correspondants sont représentés en eotlges. La courbe en traits bleus montre
l'intensité des photons ayant gardé une polarisat@circulaire aprés avoir été rétrodiffusés.
L’écart type suite aux trois extractions des doresisegalement indiqué. Le résultat issu de
notre simulation est marqué en carrés bleus.

L’'accord entre nos calculs et la référence estiquéierement bon pour de faibles
distances radiales. Sur le reste de la courbe, emeur constante semble persister.
L’extraction semi-manuelle influence tres certaireeinla fiabilit¢ de la courbe de référence.
L’ensemble des comparaisons pour les photons ifitreéls semble toutefois suivre le méme
comportement que les résultats figurant dans dlartde Stockfordet al. (Stockford et al.
2002).

Dans la suite nous examinons le comportement flgopropagation des photons dans
le milieu. Pour cela nous enregistrons pour chapheton rétrodiffusé la profondeur
maximale atteinte. La Figure 11.25 montre la diattion de I'histogramme de la profondeur
maximale normalisée a son maximum pour I'ensembke ghotons rétrodiffusés. La courbe
rouge représente la soustraction de l'intensitdrediméaire de co-linéaire pour les données
de référence avec leur écart type représentardumij’incertitude d’extraction des données
(Nos résultats sont représentés avec des croiesduda courbe en traits bleus représente la
distribution de la profondeur maximale pour la $@action des intensités cross-linéaire et co-
circulaire (Nos résultats respectifs sont en csrtleus) ; la derniere courbe en point-tirets

noirs représente l'intensité cross-linéaire (nasitéts sont en losanges noirs).
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Figure 11.25: Comparaison entre les résultats de f&rence et nos résultats pour la profondeur maximai
des photons rétrodiffusés.

Nos résultats suivent globalement la méme évaiujiee les données de référence. La
courbe noire en point-tirets montre une trés bonokérence de nos résultats avec la
référence. Pour la courbe bleue en tirets, un Iégart s’installe entre la référence et nos
résultats. L’écart devient plus grand pour la ceurtuge en trait plein, surtout a de faibles
profondeurs. Une raison de cet écart peut étreudinid de ne pas posséder les données

originales exactes.

[1.6 Conclusion

Nous avons choisi dans ce chapitre un code deéViBatlo de base ayant le potentiel
de pouvoir étre adapté a notre étude. Dans califiérentes modifications ont été nécessaires
pour obtenir un code plus performant, plus flexilde adapté. Nous avons validé les
différentes modifications pour avoir une garante ld fiabilité du code et pour pouvoir
travailler avec un outil performant et en adéqua#vec notre étude.

La performance du code Monte Carlo développé depers fortement des quantités
que l'utilisateur souhaite tirer de la simulatide. code est écrit d'une maniére qui permet de
prendre en compte le besoin de l'utilisateur aeebut de minimiser le temps de calcul qui
est, par définition de la méthode Monte Carlo, tesséquent. Le temps de calcul dépend
avant tout des propriétés optiques du milieu. Pegipropriétés optiques utilisées, I'obtention

de linformation de I'image rétrodiffusée du mili@emi-infini correspond a un temps de
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calcul limité (de I'ordre d’'une heure). Ensuite, dalcul permettant une représentation tri-
dimensionnelle du volume sondé demande plus destéd®pl’ordre de plusieurs heures). Et
enfin, la méthode qui utilise une paire source aéte est extrémement gourmande au niveau
du temps de calcul (de l'ordre de plusieurs joutgfs ordres de temps se rapportent a une
guantité de photons suffisamment grande pour abber résolution raisonnable.

Dans les chapitres suivants, nous exploitons dgmaités du code développé pour
mener une étude originale sur l'opportunité de ilisgtion de la lumiere polarisée
elliptiguement dans le sondage des tissus biolegiqCe code de calcul nous permet en
particulier d’examiner en trois dimensions I'ext@msdans le volume de la distribution des
photons polarisés, quelle que soit leur polarisatme qui, & notre connaissance, n'est pas
rapporté dans la littérature.
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[11.1 Introduction

Dans les chapitres précédents, nous avons déatiétail et illustré par des simulations
Monte Carlo le formalisme basé sur la résolution '8 RV permettant de décrire la
propagation de la lumiere polarisée en milieu didiei. Dans le présent chapitre, nous
introduisons ce modele de propagation dans unenehdé détection, afin de simuler un
systeme d’'imagerie polarimétriqgue. Nous montrons [utilisation de la lumiére polarisée
elliptiguement apporte de nouvelles possibilités papport aux techniques d’imagerie
polarimétriques conventionnelles, a savoir, un ageddu milieu en profondeur, avec une
profondeur intrinsequement liée a I'ellipticité pelarisation et aux propriétés optiques. Nous
proposons ainsi une méthode de sondage sélectimillau diffusant, permettant une
exploration continue entre la surface, analyséeaarisation linéaire, et une profondeur
maximale définie par I'utilisation de la polarigaticirculaire.

Dans ce chapitre, nous commencgons par un rappelrétedtats publiés relatifs
essentiellement a la polarisation linéaire et da&ice, peu de travaux se rapportent a
I'utilisation de la lumiére polarisée elliptiquentgoour le sondage des milieux diffusants.
Apres description de la chaine de mesure, une fatron permettant de décrire les canaux de
mesure elliptiques est établie. Elle dépend deménés optiques utilisés pour générer et
analyser la lumiére polarisée. Cette formule esisé pour la réalisation d’'une étude
théorique des possibilités de la méthode de sondalggimétrique. Afin de couvrir le plus
grand spectre d’applications possibles dans le dwmde I'imagerie biomédicale optique,
'étude couvre une gamme de propriétés optiqgues laege. De plus, les résultats sont
présentés, dans la mesure du possible, dans d&s (libre parcours moyen de transport)
permettant aisément d’adapter les résultats arg'sawtgpes de milieux diffusants. Les résultats
de cette étude sont suivis d’'une discussion coaoérla réalisation expérimentale et les
approximations utilisées. Enfin, nous insistons &application a I'examen des tissus

biologiques et sur la sensibilité de cette techaiqu
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l1l.2 Rappel sur I'état de I'art

Nous avons vu dans le Chapitre | que la plupag techniques d'imagerie
polarimétrique sont basées sur l'utilisation deddarisation linéaire. A notre connaissance,
seuls les travaux de Morgan (Morgan and Ridgway0OR06troduisent I'utilisation de la
polarisation circulaire pour imager les tissus dgidues. Ceux-ci se basent sur des études
théoriques (MacKintosh et al. 1989; Schmitt, GaaKjithe, and Bonner 1992) et aussi
expérimentales (Morgan, Khong, and Somekh 1996nhdekquelles la polarisation circulaire
est maintenue sur trajet plus long que la poladgedinéaire dans un milieu diffusant. C’est
ce que I'on a appelé la « mémoire de polarisati¢roi¥ chapitre 1 paragraphe 1.4.1). Le sujet
reste cependant toujours un sujet de controverses da mesure ou les données
expérimentales ne sont pas toujours en accordlavbéorie (Sankaran et al. 1999; Morgan
and Ridgway 2000; Sankaran, Walsh, and Maitland2RORBous reviendrons sur ce point
spécifique au paragraphe 111.5.1, afin de donnedéivut d’explication a cette polémique.

Stockford et Morgan (Stockford et al. 2002), adéade simulations Monte Carlo
illustrées par des mesures expérimentales, ont rénaqie les polarisations linéaire et
circulaire permettent de sonder différentes proéamsl en suivant la profondeur maximale de
pénétration de chaque photon rétrodiffusé. Danss létudes, le milieu diffusant sondé ne
comporte cependant pas d’'absorption, et posseganametre d’anisotropie élevé (g= 0.92)
mais conforme a ce que I'on peut mesurer sur $ssi$i biologiques. Dans ces conditions, ils
obtiennent une profondeur maximale de pénétratmladumiere polarisée linéairement de 2
libre parcours moyen de diffusion (« Mean Free Pathoté MFP dans la suite, inverse du
coefficient de diffusionus). Pour la polarisation circulaire, ils obtienname profondeur
maximale de pénétration de 7 MFP, une profondgimés a 100Qum pour la peau est ainsi
annoncée. Comme nous l'avons déja précisé, nousngdans ce qui suit que les résultats
doivent étre interprétés avec précaution car ilpeddent beaucoup du coefficient
d’absorption et du paramétre d’anisotropie.

Actuellement, la polarisation elliptique n’a pasere trouvé beaucoup d'utilisations;
néanmoins elle a été utilisée dans le cadre deelsura du degré de polarisation pour une
détection du flux rétrodiffusé (Morgan and Ridgwa@00). L’'auteur a montré que la
polarisation elliptique conserve sa polarisatioggjua une profondeur intermédiaire entre
celles des polarisations linéaire et circulaire.

Nous sommes partis de ces constations pour mesteg gtude afin d’étudier les

possibilités, avantages et limitations, de la tespine
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[11.3 Principe et formulation de la méthode

Dans ce paragraphe, nous présentons une formulgtionous permet d’exprimer les
mesures d’intensités obtenues grace a un bancievgréal au moyen des composantes du
vecteur de Stokes. Le vecteur de Stokes S=[I, Qy]U,a déja été introduit au chapitre I,
rappelons cependant que ses quatre composantekirgensité (1), la partie représentant la
polarisation horizontale (Q), la partie représentanpolarisation a 45° (U) et la partie
représentant la polarisation circulaire (V). Lesutéats des simulations peuvent de cette
maniere étre interprétés pour différentes configoma d’orientation axiale entre une lame
quart-d’'onde et un analyseur linéaire. Nous nougréssons plus spécifiquement aux
alignements qui permettent de mesurer les canaureseire co-polarisés et contre-polarisés

pour les polarisations linéaire, elliptiques etuaiaire.

[11.3.1 Définition des canaux de mesure elliptiques

Nous voulons sonder différentes profondeurs d’utiemibiologique en utilisant la
lumiere polarisée. Le banc expérimental correspoindgprésenté dans la Figure 1ll.1 peut
étre composé d’'une source de lumiere, et, par eleerdjun polariseur et d’une lame quart-
d’onde pour le coté illumination. C’est le choix demposants que nous avons adopté car le
plus simple et le plus répandu, mais on peut égaieémtiliser des lames a cristaux liquides
pour générer le déphasage. Par souci de simpliddas tout ce qui suit, l'illumination
s’effectue perpendiculairement a la surface, coetreent a ce qui est représenté sur le
schéma de la Figure lll.1. La détection s’effeatgalement perpendiculairement a la surface
et comprend un doublet symétrique de lame-quarieioet polariseur (ou lame a cristaux

liquides).
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Figure 111.1: Banc expérimental simulé qui montre les angles pour différentes configurations d’orientéon
axiale des éléments optiques pour la réalisation deanaux co-polarisés et contre-polarisés (ce quemnet
une sensibilité a différentes ellipses de polarisan). L'illumination et la détection sont en pratique
perpendiculaires a la surface.
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Pour générer la lumiere polarisée et pour la détecin alignement spécifique des
éléments optiques est nécessaire. On appelle igatalent spécifigue uoanal de mesure
Nous nous intéressons particulierement aux cordigans du polariseur et de la lame quart-
d’onde du coété illumination ainsi que du coté diébecqui produisent les canaux co-polarisés
et contre-polarisés. Selon les angles des élénoptitues €', a,3’, ), différentes ellipses de
polarisation peuvent étre créées [Figure 111.2.(A)us définissons I'angle de rotation d’un
élément optique positif avec le sens trigonométrign regardant le faisceau arrivant.

- Pour pouvoir détecter le canal en-polarisé la conditiona’=-a et 3’=f doit étre
remplie [Figure 1.2 (b)].

- Pour la détection du canabntre-polaris¢'angle de I'analyseur linéaire doit remplir

la conditiona=a’ et I'alignement axial des lames quart-d’onde resthangéd’=p.

() (b)

Figure 111.2: (a) Génération de la polarisation eliptique avec I'ellipticité € en fonction de I'anglea’ du
polariseur linéaire et de I'anglef’ de la lame quart d’'onde. (b) détection de I'ellipticité &' (canal co-
elliptique) en fonction de I'anglep d’'une lame quart-d’onde et de I'anglea d'un polariseur linéaire.

Quant a la génération de la polarisation linéd@eolariseur et la lame quart-d’'onde
doivent étre alignés a'=[3'=0°. Une polarisation linéaire a 45° demande ugn&ment de
a’'=p'=45°. Pour la génération de la polarisation ciaind droite, seul le polariseur est orienté
aa’'=-45° la lame quart-d'onde esifZ3=0°. Une polarisation circulaire gauche est géa&ié
le polariseur est aligné @'=45°. Si le polariseur est aligné entre 0°<45°, différentes
polarisations elliptiques droites peuvent étre gée® Pour une polarisation elliptique

gauche, le polariseur est aligné entrec0&<45°.
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Nous résumons les configurations pour la génératles polarisations et de la
détection de ces canaux co-polarisés et contreip@bapour les cas de figures auxquels nous

nous intéressons particulierement dans ce chajatre le Tableau Ill.1.

Polarisation d'illumination a (°) B'(°) Détection a(°) B(°)| Canal en polarisation
linéaire (horizontal) 0 0 linéaire (horizontal) 0 0 parallele
linéaire (horizontal) 0 0 linéaire (vertical) 20 0 croisée

linéaire (45°) 45 45 linéaire (45°) 45 45 paralléle
linéaire (45°) 45 45 linéaire (-45°) -45  -45 croisée
elliptique ( €=0.05n) 9 0 elliptique ( €=0.05n) -9 0 paralléle
elliptique ( €=0.05n) 9 0 elliptique ( €=-0.05m) 9 0 croisée
elliptique (€=0.1m) 18 0 elliptique (e=0.1m) -18 0 paralléle
elliptique (¢=0.1n) 18 0 elliptique (e=-0.1m) 18 0 croisée
elliptique (e=0.15n) 27 0 elliptique (€=0.15m) 27 0 paralléle
elliptique (e=0.15n) 27 0 elliptique (=-0.1571) 27 0 croisée
circulaire (droite, €=0.25m) 45 0 circulaire (droite, €=0.25m) 45 0 paralléle
circulaire (droite, €=0.25m) 45 0 circulaire (droite, e=-0.257) 45 0 croisée

Tableau IIl.1: Exemple de différents canaux pour ls polarisations linéaire, elliptique et circulaire.Les
angles d’orientation du polariseur et de la lame gart-d’onde pour I'illumination sont a’ et ' ; et pour la
détectiona et . L'ellipticité de la polarisation est exprimée pare.

[11.3.2 Formulation de l'intensité rétrodiffusée

Les canaux co-polarisés et contre-polarisés doigantexprimés a l'aide du vecteur
de Stokes car c’est la quantité simulée par la od&thtMonte Carlo. (Bickel and Bailey 1985)
donnent un tres bon condensé pour décrire difféserdonfigurations d'un ensemble
polariseur linéaire et lame quart-d’onde avec letexer de Stokes. Les éléments optiques se
définissent mathématiquement sous la forme d’'ungiceade Mueller, en fonction de I'angle
de rotation de I'élément optique.

D’une maniére générale, nous pouvons décrire laripeur ou analyseur linéaiR{a)

par la matrice (Ill.1) et la lame quart-d’onld@) par la matrice (n.2) :
1 cos(a) sin(2a) 0
(P(a)] = 095Qa) co§(ga) cos@a)sin(2a) O 1)
sin(2a) cosa)sin(2a) cos’ (2a) 0
0 0 0 0
1 0 0 0
[L(b)] = 0 cos’(2b)  cos@hb)sin@b) -sin(2b) 12)

0 cosb)sin(2b) cos’ (2b) cosb)
0 sin(2b) —cosb) 0
avec a=ft’,a] et b=[3’,]. Nous appelons’et B’ les angles du coté de l'illumination etet 3
les angles du c6té de la détection (Figure 111.3).

A la sortie de la chaine de détection, nous obterdervecteur de Stokes de sortie

Sou=[lout Qout Uout Voul |- Ce dernier est lié au vecteur de Stokes rétnasffa la surface du
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milieu, noté $=[lin Qn Uin Vin]", puis transmis & travers les éléments optiquesr Rocas

d’'une lame quart-d’onde et d’un polariseur linéaieda se traduit par la relation suivante:

Sout =[L(A]TP(a)] (B, (I11.3)

Le vecteur de Stokes de sortie dépend ainsi detigmssangulairesa et 3 des éléments
optiques.

Expérimentalement, la quantité mesurable estefisité §,; du vecteur de Stokes de
sortie Sut. Nous pouvons donc développer I'expression déekisité mesurée en fonction des

angles de rotation et3 comme suit:

1@, B)out = (I +cOS(2B)cos[26:- BIQ,
+sin@B)cos[26- AUy +sin2(a- AV, )12
Cette relation nous permet d’exprimer les intessitétectées de tous les canaux co-polarisés
et contre-polarisés possibles avec une lame quartdd et un analyseur linéaire. Elle est
indispensable pour toute interprétation des sirariatau niveau du canal en polarisation co-
elliptigue et contre-elliptique. Dans le chapitre(daragraphe 1.5.1), le lien entre les
composantes du vecteur de Stokes et la mesurembité pour le canal en polarisation co-
linéaire et contre-linéaire ainsi qu’en polarisatioo-circulaire et contre-circulaire a été

établi ; cette relation est ici généralisée awapsations elliptiques.

lll.4 Mise en oeuvre de la méthode de sondage polariméjue sur données synthétiques

Dans ce paragraphe, nous cherchons a évaluerdé&mgeurs de sondage possibles
dans un milieu de propriétés optiques similaireselles des tissus biologiques. Les tissus
biologiques sont préférentiellement analysés avex longueur d’onde de la fenétre NIR
(Near InfraRed) a cause de la faible valeur dufmeft d’absorption, spécifique a I'eau et a
I’'hémoglobine dans cette gamme du spectre. Celagiadonc une pénétration plus profonde
de la lumiere. Nous avons choisi une longueur déodeA=785nm appartenant a la fenétre
NIR. Les propriétés optiques typiques pour desusigsiologiques sont les suivantes (Tuchin
2002):

- coefficient d’absorption g (0.5-5cn),
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- coefficient de diffusion g=(0.2-400 crit)

- facteur d’anisotropie g=(0.8 — 0.99).
Nous savons que la polarisation initiale est maunedans les tissus biologiques uniquement
pour des profondeurs de I'ordre de quelques MFiR paragraphe 111.2). Pour cette raison, le
sondage polarimétriqgue est utile surtout pour degli@tions superficielles, a I'échelle
mésoscopique. Le diagnostitvivo des cancers superficiels, comme le cancer deda, pe
I'utérus, de I'oesophage et d’autres semblent &tecapplication possible pour cette technique
de sondage. Suite a ces réflexions, nous nousess@ns speécifiguement aux propriétés
optiques qui sont typiques pour la peay=(HLO - 50 crit) et u=(0.5 - 5 cnt) (Tseng et al.
2009). Pour simplifier le cas a étudier, nous ab@gins un milieu homogéne, semi-infini.

Dans cette étude, qui vise a simuler une mesurérimentalein vivo effectuée en
surface, seule la mesure des photons rétrodiffeségpossible. La question est donc de
connaitre l'origine du signal mesuré et donc denaiine la profondeur accessible par les
différentes polarisations d’illumination. Grace asixnulations de Monte Carlo nous avons
acces a cette information. Notre objectif est ddaaelier I'intensité mesurée en surface a la
profondeur d’'interrogation accessible en fonctias golarisations et des propriétés optiques
du milieu. Pour pouvoir relier les deux quantitémus définissons dans la suite des
descripteurs de la courbe d’intensité mesurée teodiffusion et de la courbe représentant la

profondeur moyenne parcourue.

[11.4.1 Définition et calcul de la profondeur sondée

La méthode Monte Carlo permet de suivre le traglt chaque photon
individuellement. Cependant, compte-tenu du nondlerehotons nécessaire pour obtenir une
statistique suffisante, nos capacités de stock#@gematique ne permettent pas la sauvegarde
de toutes les positions individuelles. Il est damressaire de recourir a un indicateur
statistique sur la position de I'ensemble des pmt&tockford et Morgan (Stockford et al.
2002) ont fait le choix de sauvegarder I'histograante la profondeur maximale atteinte par
les photons rétrodiffusés. Il permet de montreqyes quelle profondeur les photons peuvent
sonder le milieu, mais n'est pas représentatifctiérment du milieu sondé par les photons
rétrodiffuses.

La profondeur maximale obtenue par Stockford etddarse calcule pour chaque photon i
rétrodiffusé avec le vecteur de Stokes finallméme photon. Ce vecteur de Stokes final est
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comptabilisé sur un histogramme a la profondeurimalxz nax relevé par le trajet effectué

par le photon i [Figure 111.4 (a)].
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Figure 111.4: Schémas du calcul de la profondeur maimale sondée (a) et de la profondeur moyenne
sondée (b) par le photon i rétrodiffusé. Le vecteude Stokes final $est comptabilisé sur un histogramme a
la profondeur relevée par la méthode respective.

Nous avons cependant fait le choix de sauvegasd@rdfondeur moyenne de pénétration
pour chaque photon rétrodiffusé, car nous l'estisnatavantage représentative de la
profondeur effectivement sondée par la majoritépiedons rétrodiffusés (Tseng et al. 2009).
Cette profondeur moyenne sondée par les photomsliffisés se calcule pour chague photon
I avec le vecteur de Stokes finaldtt méme photon [Figure 11.4 (b)]. Ce vecteur dek8s
final est comptabilisé sur un histogramme a lagrdéur moyenne; zean Cette profondeur
moyenne est calculée en considérant I'ensembleptefondeurs z des événements de

diffusion j du photon i.

[11.4.2 Description des simulations

La géométrie du milieu étudié est considérée safimie avec les limitations réelles
spécifiées dans le Chapitre 11.4.3. La source wdiiination est infiniment petite et
perpendiculaire a la surface. La détection s’effe@n surface, elle s’effectue dans une région
d’intéret (matrice de détection avec 100x100 pixsfgcifiée a I'avance. Les photons ayant
dépasseés cette fenétre sont sauvegardés dans elndpixiébordement (« overflow ») pour
garantir un bilan d'énergie correct. Le nombre plestons est égal & 4photons pour chaque
simulation. La surface de comptage des photongdifitisés est égale a 400 x 400 pixels. Les
données volumiques sont sauvegardées dans unear@dgrdimensions 100x100x100 pixels.
La taille d’un pixel en direction x et y a été atipselon le milieu étudié. Un milieu ayant un

facteur d’anisotropig élevé va permettre une propagation plus profongeleg méme milieu
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ayant ung plus faible. Ces dimensions ont été définies &is pour garantir une bonne
résolution et pour pouvoir représenter |'étenduéadtistribution des photons dans le volume.

Les simulations effectuées sont :

Simulations
Variationde :  pa(cm™) Hs (cm™) g
5 50 0.8
2.5 50 0.8
= 1 50 0.8
0.5 50 0.8
0.5 10 0.8
Hs 0.5 100 0.8
0.5 200 0.8
0.5 50 0.1
0.5 50 0.2
0.5 50 0.4
0.5 50 0.5
g 05 50 0.6
0.5 50 0.7
0.5 50 0.85
0.5 50 0.9
0.5 50 0.93

Tableau 111.2: Ensemble des simulations du Chapitrdll.

Le temps de calcul pour les simulations a été ddqges heures a quelques jours en
fonction des propriétes optiques. Sachant qu'urfficamt d’absorption faible, également un
coefficient de diffusion fort et un facteur d’anispie fort vont augmenter le temps de calcul.
Les processeurs pour effectuer les calculs étaiergerveur de calcul quadri Itanium dual
core 1,6 GHz 256 Go de RAM (Altix 450, SGI) et wrvweur de calcul 4 x 12 core AMD
Magny-Cours 6176 a 2,30 GHz 2,3 GHz 320 Go (Opto48)

[11.4.3 Evolution de la profondeur sondée en fonction desprietés

optiques

En examinant I'évolution des courbes en fonctiors geopriétés optiques, nous
constatons une modification de la position du maximdes courbes ainsi que des pentes
apres le maximum. Nous montrons dans la suite [i#iom de la profondeur moyenne sondée
(notée MVD, pour Mean Visitation Depth) par les fns rétrodiffusés pour les polarisations

maintenues suivantes : linéaire (bleu foncé), tdjije €=0.051) (bleu clair), elliptique
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(e=0.1m) (turquoise), elliptique&E0.15m) (vert), circulaire €=0.25m) (orange) et la lumiere

dépolarisée (rouge foncé). L’échelle des abscissiesn centimétres.

- influence du coefficient de diffusion g

Figure 11I.5 montre l'influence de la modificatiothu coefficient de diffusion & pour la
courbe (a) g10cm?, pour (b) w=50cm®, pour (c) u=100cm’® et pour (d) E=200cm’. La
courbe (a) est représentée sur une échelle diplaessgrande pour pouvoir visualiser tous les
maxima des courbes. La profondeur moyenne sond@&nuk lorsque le coefficient de
diffusion croit. Ce comportement s’explique pan¢enbre croissant de particules de diffusion
lorsque | croit dans le milieu. La probabilité de diffusiamgmente pour le photon, c’est
pourquoi un photon détecté en rétrodiffusion a subinombre d’événements de diffusion
plus important. La polarisation initiale se perdgtapidement. Les positions des maxima de
courbes sont pour cette raison déplacées versilglesd profondeurs et les pentes apres les

maxima sont plus raides.
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Figure 111.5: Evolution de la profondeur sondé moyane (MVD) en fonction des propriétés optiques : (a)
Hs=10 cm?, (b) u=50 cm’, (c) =100 cm" et (d) =200 cm’. Pour toutes les courbes g=0.8 et50.5 cm’
restent constants.

- influence du coefficient d’absorption |4
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La Figure I11.6 montre l'influence de la modificati du coefficient d’absorption,f pour (a)
Hs=0.5cm®, pour (b) 4=1cm?, pour (c) |4&=2.5cm’ et pour (d) g=5cmi’. Les courbes (c) et
(d) de la Figure IIl.6 sont représentées sur umeléx plus petite pour mieux visualiser les
maxima des courbes.

En ce qui concerne l'influence de la modificatchncoefficient d’absorptiongsur les
différentes courbes, nous constatons qu’elle wastdu méme ordre que dans le cassdEm
effet, 'absorption est prise en compte dans lesatbel calcul par la loi de Beer-Lambert :gl=I
exp[-(A)X], ou | est l'intensité finaleglest I'intensité initiale, ple coefficient d’absorption
en fonction de la longueur d’'ondeet x la longueur totale du trajet du photon danshilieu.
Une croissance de;jaugmente la probabilité d’absorption des photehs,autant plus celle
des photons ayant un trajet total long dans leemilLes photons ayant perdu leur polarisation
initiale (photons dépolarisés) ont le trajet le splong dans le milieu et sont ainsi plus
sensibles a un changement delia Figure 111.6 montre clairement cette influenbéeen que
les courbes soient normalisées par leur maximuntolabe relative aux photons dépolarisés
ressemble fortement aux courbes relatives aux pBotpolarisés quand l'absorption
augmente. Son intensité est réeduite a cause dsolption. Les courbes avec une polarisation
maintenues sont également modifiées, mais surtans ¢a zone relative aux profondeurs

sondées les plus grandes (donc aux trajets ledquigs).
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Figure 111.6: Evolution de la profondeur sondé moyaine (MVD) en fonction des propriétés optiques : (a)
H,=0.5 cm®, (b) pe=1 cm?, (c) w=2.5 cm" et (d) =5 cm’. Pour toutes les courbes g=0.8 et350 cm*
restent constant.

- influence du facteur d’anisotropie g

La Figure 1.7 montre I'influence du facteur diaatropie g, pour (a) g=0.05, (b)
0=0.1, (c) g=0.2, (d) g=0.4, (e) g=0.5, (f) g=0&) g=0.7, (h) g=0.8, (i) g=0.85, (j) g=0.9 et
(k) g=0.93.

Pour une variation de g, une variation de la pmsitlu maximum et de la pente aprés
le maximum des courbes est observable. Une augtitentde g déplace le maximum des
pentes a une position plus profonde et la décnoigsales courbes est moins forte. Ce
phénomeéne s’explique physiquement par la diredies photons qui est plus anisotrope. La
probabilité de sonder des profondeurs plus proferalggmente donc avec un g croissant.
Pour des valeurs faibles de g, les maxima desreliftés polarisations sont tres proches, ce
qui ne permet pas de faire des distinctions erdee dolarisations. Cette limitation est
surmontée quand g atteint des valeurs de g=0.dpérigures, ce qui est majoritairement le

cas pour les tissus biologiques.

(b)

14 14
208 2048
(7] (7]
S S
208 =
o] o]
N N
Nopg Nog
(o] (o]
£ £
So2 So2

(=)
(=)

002 004 008 008 0.1 002 004 006 008 0.1
MVD (cm) MVD (cm)

(©) (d)

L]
L]

100



g.,.f.f,l ‘
— e © = o
o o o o
AliSus1U| pazi|euwlon

— @ = o
o o o o
AlSus]u| pazi|ewloN

0.08
cm)

0.04

0.1

0.08 0.08
MVD (cm)

0.04

0.02

0.1

0.08

MVD (
(e)

0.02

— © @ = o

- @© © = o
o

AliSus1U| pazi|euwlon

o o o o
AliSus1U| pazi|euwlon

0.08

0.08

0.1

008 01

0.08

(=} (=} o o
AliSus1U| pazi|euwlon

0.08

0.04
MVD (cm)

0.02

0.04 0.08

0.02

0.1

0.08

0.1

0.08

0.04 0.08

0.02

MVD (cm)

w9 = o
o o o o
AliSus1U| pazi|euwlon

0.04 0.0

0.02

o @ < o
o o o o
AlISUS1U| PSZIjRWION

0.1

0

08

[]
S
=
S
(]
pd
s
(o]
—
= o
N 1
S
S
E
S
(]
=
s
o



—_

I

< o o
»~ o) fa2)

Normalized Intensity

o
o

(]

0 002 004 008 008 0.1
MVD (cm)
Figure 111.7: Evolution de la profondeur sondé moyane (MVD) en fonction des propriétés optiques : (a)

0=0.05, (b) g=0.1, (c) g=0.2, (d) g=0.4, (e) g=00=0.6, (g) g=0.7, (h) g=0.8, (i) g=0.85, (j¥0.9 et (k)
9=0.93. Pour toutes les courbes 50 cm' et ,=0.5 cm’ restent constants.

- Evolution du MVD en fonction des propriétés optjjues : récapitulatif
Le Tableau 111.3 résume l'influence d’'une variaidu coefficient de diffusion, du
coefficient d’absorption et du facteur d’anisot®gur la profondeur sondée moyenne par les

photons rétrodiffusés.

Propriété optique Variation de la propriété optique arigtion de la profondeur sondée
Coefficient de diffusion croissante en baisse
Coefficient d'absorption 4 croissante en baisse
Facteur d'anisotropie g croissante croissante

Tableau 111.3: Résumé de l'influence d'une variation des propriétés optiques sur la profondeur sondée
moyenne.

[11.4.4 Choix des descripteurs

Pour aller plus loin dans l'analyse de ces histognes, nous introduisons ici un
descripteur (ou signature), not&, permettant de suivre de maniére synthétique ces
évolutions. En paralléle, nous cherchons a corrédsr variations en profondeur avec les
variations visibles et mesurables en surface. lidian globale de lintensité rétrodiffusée
est également suivie a travers I'évolution d’uncdigseur, notéR., défini ci-apres.

- Descripteur de la mesure rétrodiffusée

Nous avons fait le choix d'utiliser le descriptadéfini par (Liu et al. 2005) dans le
cadre restrictif d’'une étude de la profondeur deép@tion de la lumiére polarisée
linéairement. L'intensité rétrodiffusée se défipar le nombre de photons détectés dans
chaque pixel surfacique. Un masque est alors @atébuant les pixels de surface a des
anneaux concentriques autour de la position deuacs. La totalité de I'intensité des pixels
de chacun des anneaux est sommée afin d’obtenpraifil d’intensité radial surfacique.

L’intensité rétrodiffuséa,(r,¢) peut donc étre décrite en fonction de la distaadealer a la
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source et de l'angleg vers l'axe x de limage montrant lintensité rétifusée. Une
normalisation qui se fait par division de l'inteiésirétrodiffusée par le nombre de tous les
photons rétrodiffusés et par la surface des piprdsents dans un anneau permet de formuler
la probabilité d’émergence(R) d’'un photon au rayor :

P(R)= | Irl,(r,@)drdg (I1.5)

r=0¢=0

La Figure 111.8 (a) montre I'évolution de la probiEe d’émergence des photons en fonction
de la polarisation maintenue et du rayon d’émergebe code couleur utilisé est le suivant:

- La polarisation linéaire est représentée en blauép

- la polarisation elliptique d’ellipticité=0.05test en bleu clair,

- la polarisation elliptique d’ellipticité=0.11t est en turquoise,

- la polarisation elliptique d’ellipticité=0.15t1est en vert clair,

- la polarisation circulaire ayant une elliptic#€0.25test en orange,

- les photons qui ont perdu leur polarisation iniiabnt en rouge fonce.
La probabilité qu’'un photon émerge a un rayon dodé@gend fortement de sa polarisation
initiale. La polarisation linéaire est maintenuaupane faible longueur de trajet du photon,
c’est pourquoi nous trouvons une intensité dommartaibles distances de la source. Pour les
polarisations elliptiques, la polarisation initiadst maintenue pour un trajet plus long, ce qui
permet aux photons polarisés elliptiquement d’émergvec un niveau de polarisation
maintenu plus élevé que la polarisation linéair@urPla polarisation circulaire, un
retournement de I'hélicité de polarisation se pibdars des premiers événements de
diffusion du trajet. Ce retournement de la poldiiga produit ensuite une baisse de
probabilit¢ pour une faible distance d’émergences dghotons. Apres un nombre
d’événements de diffusion suffisant, la polarisatiaitiale est restaurée a nouveau, mais
décroit également avec le nombre croissant d’éventarde diffusion. Apres un tres grand
nombre d’événements de diffusion, la polarisatish@mplétement aléatoire. Les photons
ont fait le trajet le plus long dans le tissu emtspar conséquent détectés a la surface aux
distances radiales les plus éloignées de la sobmar. les courts trajets de propagation, la
polarisation initiale est encore maintenue et démgrobabilité de photons dépolarisés

émergents est relativement faible pour des distaragtiales courtes.

- Descripteur de la profondeur moyenne sondée
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Les simulations nous permettent d’obtenir un lgiiome des profondeurs moyennes
parcourues par les photons rétrodiffusés [Figut8 [b)]. Pour chaque photon rétrodiffusé,
son vecteur de Stokes de sortie est sauvegardarsuristogramme a la position qui
correspond a la profondeur moyenne de pénétratiophibton. Grace a la sauvegarde du

vecteur de Stokes, la profondeur moyenne pourifé&ehtes polarisations maintenues peut

étre calculée.
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Figure 111.8: (a) Exemple de I'intensité rétrodiffusée radiale. (b) Exemple de la profondeur moyenne
visitée (mean visitation depth MVD). L'échelle estelle du libre transport moyen réduit (MFP’=[p, +(1-
g)ud . Les polarisations représentés sontinéaire (e=0), elliptique (£=0.05), , elliptique
(e=0.15m), circulaire (e=0.25m) etdépolarisé L'ellipticité est exprimé avece. Le milieu exemplaire a les
paramétres optiques suivants : 0.5 cm*, ps=100 cm’ et g= 0.8.

Parmi la multitude de descripteurs possibles, metiendrons le plus sensible a la
polarisation de la lumiere, autrement dit celui guarmettra de mettre en évidence le
maximum de différence entre les différentes paddioss. Au regard des courbes d’évolution
de l'intensité surfacique et de la profondeur maoyennous avons examiné différents
descripteurs dans I'objectif de trouver le meill@mompte tenu des différentes propriétés
optiques examinées. Les descripteurs suivantstérxaminés :

i) La position a 90% de I'aire sous la courbe
i)  La position a 10% du maximum d’intensité
iii)  La position a 50% du maximum d’intensité
iv)  La position du maximum de la courbe
v) Le moment d’ordre 1 de la courbe
vi)  Le moment d’ordre 2 de la courbe

vii)  L’aire sous la courbe jusqu’a son maximum

viii)  L’aire sous la courbe aprés son maximum
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Figure 111.9: Schéma des descripteurs examinés : Ia position a 90% de l'aire sous la courbe, i) la
position a 10% du maximum de l'intensité, iii) la psition a 50% du maximum de l'intensité
iv) la position du maximum de la courbe, v) la posion du premier moment de la courbe. Les valeurs
suivantes ne peuvent pas étre représentées sur uehelle en MFP’ : vi) le deuxieme moment de la cole,
vii) I'aire sous la courbe jusqu’'a son maximum, vii I'aire sous la courbe aprés son maximum.

Dans la suite, nous présentons une comparaistoudées descripteurs précédemment
mentionnés pour finalement choisir le meilleur dggeur de la profondeur moyenne sondeée.

Le choix d’'un descripteur plutdt qu’un autre résihns sa capacité a étre sélectif et
stable vis-a-vis de variations des propriétés otsq Un descripteur doté d’'une bonne
sélectivité permet d’obtenir une valeur précisdadpolarisation. Il permet de distinguer sans
erreur possible les diverses polarisations. Unenéostabilité du descripteur lorsque les
propriétés optiques varient est également recherdhéitre d’exemple de notre sélection des
« bons descripteurs » nous montrons dans la Figut® uniqguement la comparaison des
descripteurs de la profondeur moyenne sondéenZonction du coefficient de diffusion.u
La Figure I111.10 (a), (b), (c) et (e) montre undesévité explicite entre les polarisations, ce
qui permet de classer les descripteurs corresptsmd@nii), iii) et v)] comme des « bons
descripteurs ». Les autres descripteurs sont égngar manque de sélectivité, ce qui se
manifeste par une ambiguité pour une profondeucifigge ou bien par la confusion de
'ordre de la profondeur sondée des différentesanmations en fonction du coefficient de
diffusion . Pour trouver le meilleur descripteur, nous corapates « bons descripteurs » et
choisissons celui avec I'écart maximal entre leknEations, ce qui garantit la meilleure
sélectivite.

(@) (b)
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iii) Zc (MFP?)

vii) Zc (MFP'3)

2.5

o
1.5¢
4
ir &
—
—
0.5 h hd T g
50 100 150 200
Mg (1/cmy)
(©)
1.81
1.47
1t
0.8
06—
0.4
02 55 160 150 260
Mg (1/cm)
(e)
121
1t
0.8r
o S
f
0.47
0.2
50 100 150 200
p, (1/em)
(9)
0.4r
0.3r
\/‘ /
017
0 ‘ ‘ ‘ ‘
50 1 150 200

2.51
—~ 2r
o
[V
=
N 15t
= 4
1t
—
05 5:) 160 150 260
yg (17cm)
(d)
0.57
0.4
E'c 03— T
=
O
N -
30.2/‘\./
017
0 . . . )
50 100 150 200
y, (1/cm)
V)
401
301
o
L
220’
O
N
.’;‘
10%
0 . . . ,
50 100 150 200
p, (1/cm)
(h)
1.2r
1t
B 08
=
&)
N
=086]
— -
o4 . O
0.2 - -

106



Figure 111.10: Etude de différents descripteurs enfonction d’'une variation du coefficient de diffusio .
Les descripteurs étudiés sont : (a) i) la positioa 90% de I'aire sous courbe, (b) ii) la position 40% du
maximum de l'intensité, (c) iii) la position a 50%du maximum de l'intensité, (d) iv) la position du
maximum de la courbe, (e) v) la position du premiemoment de la courbe, (f) vi) le deuxieme moment de
la courbe, (g) vii) I'aire sous la courbe jusqu’aen maximum, (g) viii) l'aire sous la courbe aprésan
maximum. ). Les polarisations représentées sorinéaire (€=0), elliptique (¢=0.05m),
elliptique (e=0.15m), circulaire (¢=0.25m) etdépolarisé L'ellipticité est expnmee avece. Le milieu etudle a
les paramétres optiques constants suivants ;0.5 cni' et g= 0.8.

Le meilleur descripteur retenu pour la profondaayenne est le descripteur ii), car il
est le plus stable parmi tous les descripteurs poervariation des propriétés optiques. Le
descripteur ii) est appliqué sur les courbes qui @& normalisées par leur maximum
d’intensité. Cela ne change pas les valeurs traupéear la profondeur moyenne sondée des
différentes polarisations. Cependant, il permetidealiser plus clairement la différence entre
les profondeurs sondées par les polarisations.ddrptbblémes rencontrés est de choisir entre
une bonne résolution (discrétisation fine) des loesiret une tracabilité profonde des photons.
Pour les photons polarisés, la pénétration n’giasttres profonde, on peut donc pencher pour
une haute résolution. Par contre, pour les phatauisiples diffusés, une discrétisation moins
fine est obligatoire pour pouvoir utiliser les iodieurs a 90% de l'aire sous la courbe.

Pour l'intensité rétrodiffusée le descripteunifté retenu comme descripteur. Pour le
descripteur i), l'aire sur laquelle s’effectue laesare de l'intensité surfacique doit étre
suffisamment grande pour que l'intensité sur sortaur soit nulle, sinon une estimation de la

position radiale a 90% n’est pas possible.

Remarque : Choix de I'échelle

Différentes échelles peuvent étre choisies pourefaésentation du rayon et de la
profondeur moyenne sondée. Nous nous sommes dt@aressés a la question suivante: une
échelle présente-t-elle des avantages par rappameaautre pour la représentation des
données? Une échelle en micrometres a I'avantaggodeer une représentation « vraie »,
plus parlante, de la position radiale et de lagrdéur moyenne des photons rétrodiffusés.
Par contre, les courbes obtenues étaient tres daps des propriétés optiques. L'échelle en
« libre parcours moyen » [MFP=1/s)] prend en compte le coefficient d’absorption et d
diffusion, ce qui est un avantage pour la stabdiés descripteurscZt R quand |4 et &
varient. Une échelle en «libre parcours moyen rdasport » (transport mean free path
[MFP'=1/(1a + Us¥(1-9))]) prend en compte tous les parametres opscgetudiés, ce qui est un
avantage quand ces parametres varient. La Figufd Iprésente un exemple de résultats
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obtenus avec (a) I'échelle MFP et (b) avec I'éeh&lIFP’. On peut constater que I'échelle

MFP’ est bien I'échelle la plus stable.

(a) (b)
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Figure 111.11: Comparaison de I'échelle MFP et MFP’pour le descripteur iii) de la profondeur moyenne
sondée Zc en fonction du coefficient de diffusiongp

Dans la suite, nous allons examiner les résultatesnois avec les deux descripteurs
choisis pour une variation du facteur d'anisotropiel coefficient d’absorption et du
coefficient de diffusion. Ceci nous a amené a ragéer 'ensemble des résultats dans un
unigue graphe permettant de mettre en évidencerelagon linéaire entre le descripteur
surfacique et le descripteur de profondeur.

1.4.5 Evolution de la profondeur sondée en fonction despriétés optiques

[11.4.5.1 Variation du facteur d’anisotropie

Nous nous intéressons maintenant a I'influenceadatiation du facteur d’anisotropie
sur les descripteurs de l'intensité surfaciqueiaju® sur les descripteurs de la profondeur
moyenne sondée. Pour beaucoup de tissus biologiteiéacteur d’anisotropie varie entre
0=0.6 et g=0.9, et peut méme atteindre g=0.995 powang (Tuchin 1997). Nous avons
choisi d’examiner un facteur d’anisotropie compmrgre g=0.05 et 0.93, ce qui dépasse les
propriétés optiqgues des milieux biologiques, magsmet d’évaluer I'application de nos
descripteurs au-dela de leur application usuellesde but de mettre en évidence ses
limitations. Le parameétre de taille correspondastt: &ka= (0.53—-7.55) ce qui couvre donc le
régime de diffusion Mie ainsi que celui de Rayleigl coefficient d’absorption est maintenu
a 1,=0.5 cm' et le coefficient de diffusion est égal &H0cm’.

La Figure 111.12 (a) et (b) représente les évolusi des descripteurs i) pour l'intensité
surfacique et ii) pour la profondeur moyenne encfiom du facteur d’anisotropie g. Les

différentes polarisations sont représentées dansolie couleur suivant: bleu foncé
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(polarisation linéaire horizontale), bleu clair Igrisation elliptique §=0.051), turquoise
(polarisation elliptiqued=0.11]), vert (polarisation elliptiquesg0.151), orange (polarisation
circulaire E=0.251) et rouge foncé (dépolarisé). Les comportemeassdkux descripteurs i)
et ii) sont trés similaires, c’est pourquoi nouswglons une interprétation commune dans la
suite de I'étude. Pour une variation croissantéadteur d’anisotropie, nous nous attendons a

une position d’émergence radiale croissante ain& gne profondeur de pénétration plus

grande.
(a) (b)
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Figure 111.12: Comportement du descripteur (a) radial a 90% de la surface et (b) de la profondeur
moyenne a 10% du maximum pour une variation du faaur d'anisotropie g. Les polarisations
représentées sontlinéaire (¢=0), elliptique (€=0.05m), , elliptique (¢=0.15m), circulaire
(e=0.25m) etdépolarisé L'ellipticité est exprimée avece.

Sur la Figure [Il.12 nous constatons que, pourpdketons ayant perdu leur polarisation
initiale, les courbes décroissent pour un factéanidotropie croissant. Cette évolution peut
étre trompeuse, car elle est due a I'échelle en’ME&tte échelle prend en compte g, ce qui
influence fortement la position du descripteur éspntée. Sur une échelle en um I'évolution
serait inverse. Nous constatons un changement dgartement pour les courbes ayant
maintenu leur polarisation initiale. Ce changendwit étre lié au passage du régime de Mie
au réegime de Rayleigh. Pour les photons dépolanussforte dépendance de g existe tout au
long de la gamme de variation. Cependant, les pso&yant maintenu leur polarisation
montrent une dépendance plus faible pour la paiegégime de Mie. Dans la partie du
régime de Rayleigh, seule la polarisation circelgjarde une faible dépendance de g tandis
gue les autres polarisations sont quasi indépeeslatg g. Concernant la sensibilité, il faut
reconnaitre qu’il semble difficile de distingues ldescripteurs Ret Z dans le milieu de
Rayleigh, surtout pour les polarisations linéaietselliptiques. Le milieu de Mie est en

'occurrence plus favorable a une distinction etd® polarisations. Les descripteurs pour la
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lumiere dépolarisée semblent ne pas étre influepeésun changement de régime et se

distinguent largement des descripteurs de la lwepélarisée.

[11.4.5.2 Variation du coefficient d’absorption

Ici, nous cherchons a savoir comment une variation coefficient d’absorption
influence les descripteurs de l'intensité surfaeigt de la profondeur moyenne sondée. La
gamme de variation choisie est de=Qu5 — 5 crit ce qui correspond aux coefficients
d’absorption trouvés dans la peau humaine (Tseady 8009). Le facteur d’anisotropie g est
maintenu a 0.8 et le coefficient de diffusion egalé u=50cm. La Figure 111.13 (a) et (b)
représente les évolutions des descripteurs i) @biir I'intensité surfacique et la profondeur
moyenne. Les évolutions des deux courbes sontsinéaires, c’est pourquoi nous allons
donner une interprétation commune dans la suite.pbetons dépolarisés montrent une forte
dépendance du coefficient d’absorption tandis @sephotons ayant gardé leur polarisation
initiale montrent une dépendance négligeable daokdlle MFP’.

() (b)

e * I
T oo — o —e - S — s
o 1 . 2 .3 a4 s o 1 . 2 . 3 4 _ s
Absorption Coefficient M (1/ecm) Absorption Coefficient 'R (1/cm)

Figure 111.13: Comportement de du descripteur (a) rdial a 90% de la surface et (b) de la profondeur
moyenne a 10% du maximum pour une variation du coéitient d’absorption. Les polarisations
représentées sonttinéaire (e=0), elliptique (¢=0.05m), , elliptique (¢=0.15m), circulaire
(e=0.25m) etdépolarisé L'ellipticité est exprimée avece.

111.4.5.3 Variation du coefficient de diffusion

La derniere modification des propriétés optique$a#t sur le coefficient de diffusion.
La gamme de variation choisie pousya de 10 & 200 cince qui inclut les coefficients de
diffusion trouvés pour la peau humaine (Tseng e@D9). Le facteur d’anisotropie g est
maintenu & 0.8 et le coefficient d’absorptionest égal & 0.5 ch La Figure 111.14 (a) et (b)
représente les évolutions des descripteurs i) @bir I'intensité surfacique et la profondeur
moyenne. Les comportements des deux cas sontitmgaies, c’est pourquoi nous donnons

une interprétation commune dans la suite. Les misotdépolarisés montrent une forte
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dépendance du coefficient d’absorption alors qeepleotons ayant gardé leur polarisation
initiale montrent une dépendance négligeable daokdlle MFP’.
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Figure 111.14: Comportement de du descripteur (a) dial a 90% de la surface et (b) de la profondeur
moyenne a 10% du maximum pour une variation du coétient de diffusion. Les polarisations
représentées sont linéaire (€=0), elliptique (€=0.05m), , elliptique (e=0.15m), circulaire
(e=0.25m) etdépolarisé L'ellipticité est exprimée pare€.

-4

[11.4.6 Lien entre le descripteur en profondeur et le degteur en

surface

La Figure 111.15 montre I'évolution des descriptepour une variation du facteur
d’anisotropie (cercles), une variation du coefintie’absorption (croix) et une variation du
coefficient de diffusion (triangles). L'échelle powutes les positions est en MFP’, ce qui est
en accord avec la relation linéaire trouvée emsedescripteurs surfaciques et les descripteurs
de la position moyenne de profondeur. Cette linéast valable pour les photons avec leur

polarisation initiale maintenue ainsi que pourghstons dépolarisés.
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0 2 4 [ 8 10
Re (MFPY)

Figure 111.15; Relation entre le descripteur de laprofondeur moyenne et le descripteur de l'intensité
surfacique pour une variation des propriétés optiges. Les polarisations représentées sonlkinéaire (€=0),
elliptique (¢=0.05m), , elliptique (e=0.15m), circulaire (e=0.25m) etdépolarisé L'ellipticité
est exprimée avee.
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[11.4.7 Evolution des descripteurs en fonction de lellipiieé de
polarisation

Dans cette partie nous examinons I'évolution ducdeteur Zc représentatif de la
profondeur moyenne sondée en fonction de I'ellifgticCompte-tenu de la relation linéaire
entre les deux (Figure 111.16), les conclusionseobes pour I'examen de Zc seront les mémes
pour Rc. L'idée ici est d’étudier la possibilité si@ectionner une profondeur d’intérét a l'aide
du seul choix de I'ellipticité de polarisation.

- influence du paramétre d’anisotropie g. Effet de la nature des diffuseurs (Mie ou
Rayleigh) sur les profondeurs sondées

Les résultats de simulation obtenus pour différdgses de diffuseurs, Rayleigh
(faibles g) ou Mie (forts g) sont reportés sur igure 111.17 représentant I’évolution de Zc a
mesure que l'ellipticité de la polarisation augnee(dllipticités dee=0.0rt, €=0.057, €=0.1,
€=0.15t1 ete=0.251 correspondant respectivement aux polarisatiogsiia 45°, elliptiques et
circulaire et le méme code couleur a est le méme pp@écédemment. Les valeurs Zc,
calculées pour un coefficient d’absorptiog@L5 cm’ et un coefficient de diffusionga50cmi

! sont représentées avec des styles de traiésefitls selon la nature des diffuseurs.
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Figure 111.17: Evolution du descripteur Zc (évaluéa 10% du maximum de la profondeur moyenne sondée)

en fonction de I'ellipticité et du facteur d’anisotopie. Les traits montrent I'évolution des différerts facteur
d’'anisotropie : noir en trait plein (g=0.93), noiren tirets (g=0.9), noir en point-tiret (g=0.85), nio en
pointillé (g=0.8), bleu en trait plein (g=0.7), bla en tirets (g=0.6), bleu en point-tiret (g=0.5), leu en
pointillé (g=0.4), rouge en trait plein (g=0.2), rage en tirets (g=0.1) et rouge en point-tiret (g=05).
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Nous constatons qu'un changement de I'ellipticiiédifie fortement la valeur du
descripteur. Par ailleurs, une variation de g é@m&raine modification de la courbure de la
courbe d’évolution. Ce changement de comportens&manifestement di au changement de
régime de Mie a Rayleigh. Pour le milieu de Miefdeteur d’anisotropie g est élevé, ce qui
inclut les valeurs représentées par les courbessnde la Figure II1.17. Pour un g élevé, la
courbure est convexe, mais a mesure que g dimomuebserve la courbure se modifie en
faisant apparaitre un point d’inflexion. Ce changeirde forme commence a partir de g=0.85
et est visible jusqu’a g=0.5. Plus g diminue, pbrs s’approche du régime de Rayleigh
(particules de petites tailles); la courbure detvemmcave pour des valeurs de g variant de 0.4
a 0.05. On peut appeler le milieu situé entre kegxdrégimes un « régime intermédiaire »
(Bicout et al. 1994) pour lequel la courbe devipnésque plate (autour de g=0.5). Ces
simulations montrent que le descripteur Zc (et dBog compte-tenu de la relation linéaire
entre les deux) dépendra beaucoup de la natureilchw rondé, ce qui était déja visible sur
les courbes de laigure 111.18. Avec la présente représentation, nous mettorévielence de
maniéere plus spécifique le comportement de ce patranen fonction de I'ellipticité de
polarisation.

En ce qui concerne la sensibilité de I'évaluatitenla profondeur, il est a noter que
pour le régime de Mie, donc pour des valeurs denportantes (courbes en noir), une
polarisation avec une ellipticité inférieureea0.151 est la plus favorable. Au-dela de cette
limite, la sensibilité devient moins bonne. Autremdit, il sera difficile de distinguer entre
une polarisation elliptique d&=0.15t et une polarisation circulaire£0.25t). Pour le régime
de Rayleigh, donc des valeurs de g faibles (coushe®uge), le comportement est inversé. |l
est trés facile de distinguer entre une polarisaétiptique dec=0.151 et une polarisation
circulaire €=0.251). En l'occurrence, il est tres difficile de digjirer entre des polarisations
ayant une ellipticité nulle (polarisation linéaia) une petite ellipticitée€0.1m). La meilleure
sélectivité est obtenue pour des valeurs de g au®W.8 et pour des ellipticités autour de
€=0.125t1, donc a mi-chemin entre les polarisations linéeireirculaire.

Il est également a noter que la profondeur relgwéer un descripteur croit avec
I'ellipticité. Ceci est vrai pour toutes les valeude g, ce qui confirme encore que la
polarisation linéaire sonde la profondeur la plaible parmi toutes les polarisations, ensuite
les polarisations elliptiques sondent plus profoneit et finalement la polarisation circulaire
permet de sonder un milieu diffusant le plus prdfament. Cependant, pour avoir une

indication sur la profondeur, il faut examiner lasure rétrodiffusée.
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- influence du coefficient d’absorptionp,
De la méme facon, nous étudions linfluence de kriation du coefficient

d’absorption sur I'évolution du descripteur Zc emdtion de l'ellipticité (Figure 111.19 pour
€=0.0m, €=0.051, €=0.1m, €=0.151 et €=0.251 représentant les polarisations linéaire 45°,
elliptiques et circulaire, méme code couleur quelesifigures montrées précédemment). Les
valeurs Zc sont calculées pour un paramétre d’amigie g=0.&t un coefficient de diffusion

Hs=50cm’.

Zc (MFPY)

0 0.05 01 0.15 0.2 0.25
Ellipticity ¢ (x rad)

Figure 111.19: Evolution du descripteur Zc (évaluéa 10% du maximum de la profondeur moyenne sondée)
en fonction de I'ellipticité et du coefficient d’atsorption: noir en trait plein (u,=5cm?), noir en tirets
(M=2.5cm?), noir en point-tiret (u,=1cm?), noir en pointillé (u,=0.5cm?).

La valeur de Zc croit avec l'ellipticité, selonauoourbe typique d’aprés ce qu’on a vu
au paragraphe précédent d'un milieu a diffuseurslide La sensibilité est la meilleure autour
d'une ellipticité de €=0.1mt puisque la pente de la courbe est trés importa@igand
I'ellipticité tend vers zéro ou vers=0.25T1, la sensibilité devient moins bonne. On constate

gu’une variation de ga trés peu d'effet sur la valeur de Zc.

- influence du coefficient de diffusionus
Le dernier paramétre optique a étudier est le mefit de diffusion. La Figure 111.19

illustre l'influence de ce parametre sur la courdiévolution de Zc en fonction de I'ellipticité
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de polarisations. Les valeurs Zc sont calculées payparametre d’anisotropie g=@8un

coefficient d’absorption 40.5cm.

1.4
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Zc (MFP')
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Ellipticity € (x rad)
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Figure 111.18: Evolution du descripteur Zc (évaluéa 10% du maximum de la profondeur moyenne sondée)
en fonction de I'ellipticité et du coefficient de éfusion: noir en trait plein (u =200cm®), noir en tirets
(Ls=100cm), noir en point-tiret (us=50cm), noir en pointillé (p=10cm).

La variation de Zc en fonction de [I'ellipticité yole coefficient d’absorption ju
ressemble fortement a celle pour le coefficiendifieision . Pour une variation desjmous

constatons que la forme de la courbe n’évolue querdi pas.

l11.5 Bilan, discussions, et conclusion
Dans ce chapitre, nous avons décrit et étudié ngoement a I'aide de simulations

Monte Carlo une méthode de sondage en profondeumitieux diffusants, la sélection
s’effectuant par filtrage polarimétrique des phatoétrodiffusés. Dans le but d’effectuer un
sondage continu, nous avons introduit I'utilisatetnla polarisation elliptique.

Afin de simuler 'ensemble de la chaine de mesnoeis avons établi une relation
entre le vecteur de Stokes calculé et la mesueetafément réalisée au travers du systeme de
filtrage polarimétrique (lame quart-d'onde et pddadar), en fonction de tous les
positionnements angulaires des différents compssaptiques. La Figure Ill. montre le
schéma qui résume les angles d’orientation axiale pn polariseur linéairen) et une la

lame quart-d’onde[X) pour le c6té illumination. La polarisation régnt des positions

angulaires des éléments optiques est décrite glapticité € qui se définit par la différence en
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valeur absolue entm et 3. Les angles pour le c6té détection §dopour la lame quart-d’onde

eta pour I'analyseur linéaire.

B

.
KA AAT AL /K/W

Figure 111.19: Banc expérimental simulé qui montreles angles pour différentes configurations
d’'orientation axiale des éléments optiques pour laréation des canaux co-polarisés et contre-polarisé¢ce
qui permet une sensibilité a différentes ellipsesedpolarisation). L'illumination et la détection st
perpendiculaires a la surface.

La relation entre le vecteur de Stokes et la mesareespondante nous a permis de
définir différents canaux linéaire, elliptiques @tculaire. Grace a ces canaux nous avons
montré que différentes profondeurs peuvent étredé&mselon le canal de polarisation. Nous
avons examiné pour les différents canaux la pradandnoyenne sondée par les photons
[Figure 111.20 (a) a gauche] et la mesure surfaeigarrespondante [Figure 111.20 (a) a droite].
Les polarisations maintenues représentées samaite (points), elliptique=0.05t (carrés),
elliptiqgue €=0.1rt (triangles), elliptiquee=0.15t (triangles pointés vers le bas), circulaire
(traits horizontaux) et les photons ayant perdu pelarisation initiale (croix).

L’étude a été réalisée sur un large éventail dprgtes optiques permettant de couvrir
des applications multiples. La réalisation de cangrnombre de simulations nous a ainsi
permis de réaliser une étude quasi exhaustive,gitant de donner une évaluation chiffrée de
la méthode selon le type de milieu examiné.

Nous avons cherché a examiner le lien entre uneinmesirfacique et la profondeur
sondée. Pour cela, nous avons introduit un descriic pour la profondeur moyenne sondée
ainsi qu’'un descripteur Rc pour la mesure surfazidlies descripteurs ont été sélectionnés
selon le critére de sélectivité du canal de pa#ios et de la stabilité a un changement de
propriétés optiques du milieu de propagation. Liegpipétés optiques ont été modifiées pour
un large spectre de tissus biologiques (et mémde&u-en ce qui concerne le facteur
d’anisotropie). Dans un souci d’étude multi-echeliedimentionnelle, une échelle de
représentation en « libre parcours moyen réduil»R’) a été choisie pour montrer au mieux
les variations des descripteurs. Nous avons majteégrace a cette échelle, les descripteurs
sont effectivement quasi indépendants du coeffic@absorption et du coefficient de

diffusion, mais présentent une forte dépendancefomction du facteur d’anisotropie,
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représentatif de la nature du milieu (diffuseurdviie ou Rayleigh) [Figure 111.20 (b) et (c)].
La Figure 111.20 résume I'ensemble des résultatd’étude de I'évolution des descripteurs en

fonction des coefficients de diffusion et d’abs@mptet du facteur d’anisotropie.
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Figure 111.20: (a) Montre a gauche la profondeur mgenne sondée et a droite l'intensité rétrodiffusépar
les polarisations : linéaire (points), elliptiquee=0.05rt (carrés), elliptique €¢=0.17t (triangles), elliptique
€=0.15m (triangles pointés vers le bas), circulaire (trag horizontaux) et les photons ayant perdu leur
polarisation initiale (croix). (b) Evolution de Zc de la lumiére dépolarisée en fonction deyps et g. (c)
Evolution de Zc pour différentes polarisations [corme pour (a)] en fonction de |, s et g.

Cette évolution est similaire pour le descriptdarla profondeur moyenne sondée et
pour le descripteur de l'intensité rétrodiffuséeoud avons comparé I'évolution des deux
descripteurs et montré qu'il est possible d’étabtie relation linéaire entre le descripteur Zc
et Rc en fonction de s et g (Equation 111.6). On peut simplifier cettdatoon avec le

coefficient de diffusion D, qui apparait dans I'’Appimation de la Diffusion :

Z,=R/3+(3 1+ Q- 09)i]) = R./3+D (111.6)

L’étude du descripteur Zc en fonction de I'ellgit® a montré d’'une autre facon la
sensibilité de I'ellipticité a différentes profonds de sondage, indépendamment de la mesure

en rétrodiffusion. Ainsi, le choix de I'ellipticitdoit étre déterminé en fonction des propriétés
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optiques des tissus explorés et de la profondeusamhelage souhaitée. En particulier, le
facteur d’anisotropie joue un grand role dans laskdité d’'une ellipticité donnée a une
certaine profondeur. Pour le régime de Mie, la ibdité est trés bonne pour des ellipticités
comprises entre=0rmt ete=0.1251 La sensibilité décroit quand I'ellipticité apphecdu cas de

la polarisation circulaire ¢€0.251). Quant au régime de Rayleigh, le comportement est
inversé par rapport a celui du régime de Mie. Lzse®lité est tres bonne pour une ellipticité
proche de la polarisation circulaire, mais moinart@dans le cas de la polarisation linéaire.
Pour le régime intermédiaire, la sensibilité esagydinéaire pour toutes les ellipticités entre
linéaire et circulaire.

L'influence de la variation du coefficient de difion sur la sensibilité a différentes
profondeurs de sondage est quasi nulle. De méngeyamation du coefficient d’absorption
n’influence pas la sensibilite.

Nous avons montré que I'évolution des descriptéans d’'un changement de régime
entre Mie et Rayleigh est bien prise en comptecptte représentation. Pour un tissu donné,
nous pouvons distinguer les différents régimesMde de Rayleigh ou intermédiaire) grace a
la courbure des courbes donnant Zc en fonctioretiplicite.

En conclusion, l'analyse de différentes propriétggiques parla polarisation en
utilisant le descripteur Zc permet de sonder dams zone qui se trouve entre les deux

courbes dans la Figure 111.21.
1.4r

1.2r

Zc (MFP)

0.62

0.4 . . . . )
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Ellipticity € (1 rad)
Figure 111.21: Descripteurs Zc en fonction de I'elipticité € qui représentent les profondeurs minimales et
maximales des propriétés optiques examinées.

118



[11.5.1 Discussion sur le degré de polarisation dans ledienix de Mie et de

Rayleigh

Nous rappelons que le degré de polarisation saidtéfimme suit :

\/Qz +U2+V?2
|

Il est bien connu que le degré de polarisationuGice est plus fort que celui de la

DOP = (I11.7)

polarisation linéaire dans le milieu de Mie (MactGish et al. 1989; Bicout et al. 1994). Le
comportement inverse est observé (Bicout et al4)198ur le degré de polarisation dans le
milieu de Rayleigh. Nos simulations peuvent paga@én désaccord avec ces constatations
dans la mesure ou aucun changement de comportereshtobservé en ce qui concerne la
profondeur de pénétration: que le milieu soit gpet Mie ou Rayleigh, malgré un
changement de pente, plus l'ellipticité augmentes p¢ sondage sera profond. Ce qu'il faut
retenir c’est que nos résultats se rapportentxaifen de descripteurs exprimés en unité de
longueur, ne prenant en compte les intensités guaahiere relative (courbes normalisées a
leur maximum pour déterminer Zc ou a leur aire gedy. Le DOP en revanche tient compte
des valeurs d’intensités entre les différents étatpolarisation.

Reprenons quelques résultats et représentons-lesnoimalisés a leur maximum

(Figure 111.22).
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Figure 111.23: Profondeur d’interrogation avec diff érentes polarisations pour différentes propriétés
optiques (a) g= 0.05, (b) g= 0.5 (c) g= 0.8 (d) 693

On observe bien que, a mesure que g augmenteapgorts d’intensité entre la
polarisation linéaire et circulaire changent : téinsité de la polarisation circulaire devient
plus forte que la linéaire quand g est grand. Nomilations confirment donc que le DOP
linéaire est conservé plus longtemps que le DO&ulgire, si le milieu est a diffusion de
Rayleigh, et vice-versa en milieu a diffusion deeMCependant, nous insistons sur le fait que
la polarisation circulaire reste celle qui pénéé&glus profondémentlans le milieu, quelle
gue soit la nature des diffuseurs, méme si l'inténsst trés faible dans les milieux a

diffuseurs de Rayleigh.

11.5.2 Précisions sur la méthode pour une réalisation expéentale
Nos simulations ont été faites sous certaines tiongi qui nécessitent de préciser
certains points surtout s'il est envisagé de complas résultats obtenus par simulation avec
des résultats d’'une réalisation expérimentale. atie partie nous donnons des précisions
sur la détection des canaux simulés et I'approXxonanécessaire pour toute mesure

expérimentale des canaux elliptiques et circulaire.

Génération des canaux simulés: linéaire, elliptiquet circulaire

Dans nos simulations, nous avons utilisé une ilhation linéaire, circulaire et
différentes illuminations elliptiques. Ces illumiitms sont perpendiculaires a la surface.
L’illumination pour la polarisation linéaire horiatale est simulée par le vecteur de Stokes S=
[1 1 0 0]. Lillumination pour la polarisation circulaire testalisée avec le vecteur de Stokes
S=[1 0 0 1]. L'ellipse de polarisation résultante est parfaiéat circulaire et elle est

construite avec un déphasag¢iede 172 entre le champ électrique horizontal et le champ
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vertical qui ont tous deux la méme amplitude. Plillumination avec une polarisation
elliptique, le vecteur de Stokes est S= [1 0 ¢p(n@)]’. Le déphasage pour le champ
électrique varie donc entre <172 et les amplitudes sont les mémes. L’elliptici&dl’ellipse
change pour une variation deet est alignée sur la premiere bissectrice. Petie caison, il
est important de noter que la détection pour lesaea elliptiques simulés doit se faire

€également selon la premiére bissectrice.

Approximation des canaux elliptiques et circulaire

Nous rappelons que pour extraire la polarisationnteaue linéaire, elliptique et
circulaire, d’'une mesure surfacique, nous devonstsaire les photons multiplement diffusés
qui ont perdu leur polarisation initiale (cf chapil pour des explications détaillées). Pour le
cas de la polarisation linéaire, nous mesuronsalelccolinéaire qui contient les photons
ayant gardeé leur polarisation initiale et statisginent 50% des photons dépolarisés. Dans le
canal contre-linéaire nous mesurons uniguement 888%ophotons dépolarisés. Une simple
soustraction du canal contre-linéaire du canaliregaire suffit pour éliminer les photons
multiples diffusés.

Par contre, pour les autres canaux elliptiquedretilaire, la procédure n’est pas si
simple car la polarisation résultante du champtétpe subit un changement de déphasage.
Aprés réfléxion aux interfaces et réflexion sur pesticules, I'hélicité de polarisation du
champ électrique est inversée (Stockford et al220@organ and Stockford 2003; Morgan
and Ridgway 2000). Dans la suite, nous allons nontag@hénomeéne changement d’hélicité
de la polarisation. Les photons qui ont effectuénajet trés court ou qui sont directement
rétrodiffusés apres avoir pénétré dans le mili@ent le sens de rotation de I'hélice de leur
polarisation inversé. L’inverse de cette rotaticm imfluencer la mesure du canal contre-
polarisé. Une soustraction du canal contre-poladsécanal co-polarisé ne va donc pas
aboutir & un filtrage des photons ayant maintenw polarisation initiale. Ce phénoméne a
déja été expliqué au chapitre | paragraphe |.5/dst cpourquoi nous le rappelons ici
seulement par une illustration (Figure 1.19).

121



: (@]
Q
>
Qo
N/ w
Circularlypolarized
input photons C
Polarization
maintaining Depolarized
photons light
B \ :
O
¢ \ Q
jm }
=3
N
Helicity
flipped
photons v\
Depolarized
light

Figure 111.24 : La lumiére rétrodiffusée par un échantillon illuminé en lumiére polarisée circulairement se divise en
trois catégories distinctes : A-la lumiére ayant doi une rétrodiffusion simple (réflexion spéculaireessentiellement), ce
qui résulte en un changement d’hélicité ; B-la lunére dont la polarisation est maintenue aprés une $é de diffusions
vers l'avant ; C- la lumiére multidiffusée dépolarsée (avec un état de polarisation aléatoire). Lasdirimination
obtenue avec le canal de mesure 3 collecte la lumgiéle catégorie B et statistiquement 50% de la luraie de catégorie
C. Le canal 4 contient donc les autres 50% de la @&gorie C et la lumiére de catégorie A avec changemed’hélicité.

La soustraction fausse la courbe d'intensité quirae représenter la partie de la
polarisation maintenue dans la zone des courest$rdps photons, la ou l'inversion de I'hélice
se produit. Sur la Figure I11.25 (a) on observepbénomeéne, car la probabilité des photons
rétrodiffusés radialement a proximité de la sowteeient négative a cause de cette erreur de
filtrage. La Figure 111.25 (b) montre ce méme pabk pour la profondeur moyenne sondée

des photons rétrodiffuses.

(b)

Intensity
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Figure 111.25: Soustraction du canal contre-polari du canal co-polarisé pour (a) l'intensité rétrodifusée
et pour (b) la profondeur moyenne sondée. ). Les [arisations représentées sontinéaire (e=0), elliptique
(€=0.05m), , elliptique (¢=0.15m), circulaire (¢=0.25m) et dépolarisé L'ellipticité est
exprimée avece. Le milieu choisi a les paramétres optiques suivas: p,=0.5 cni', p=50 cm" et g= 0.8.
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Comme dans (Stockford 2004), nous avons choisanle Fapproximation suivante :
la quantité des photons multiplement diffusés asmEme quelle que soit la polarisation
incidente. Par conséquent, le canal cross-linéaiesure entre polariseurs linéaires croises,
sera soustrait de tous les canaux co-polariségukation qui se pose est la validité de cette
approximation pour les canaux de polarisationgtgijiies et circulaire. Nous pouvons vérifier
cela en supprimant tous les photons rétrodiffusésoqt fait un trajet relativement court.
Cette modification nous permet d'obtenir un camahtee-polarisé sans photons ayant une
polarisation avec une hélice inversée.

Il a été proposé de rejeter tous les photons donbrigueur de trajet est égale ou
inférieure a 10 événements de diffusion dans ledaase polarisation circulaire (Stockford
2004). Nous vérifions que la proposition est exautar le canal contre-circulaire pour la
profondeur moyenne sondée. La Figure lll.(a) priessencomparaison de deux polarisations
maintenues obtenue avec différentes soustracti@nsanal contre-linéaire a été soustrait du
canal co-circulaire (en trait plein bleu). Le canahtre-circulaire, qui est approximé par la
suppression de tous les photons rétrodiffusés asanit un nombre égal ou inférieur a 10
evénements de diffusion, est soustrait du canaircodaire (en traits rouges). La différence
d’intensité est due au canal contre-circulaire epant moins de photons multiples diffusés.
Une normalisation des deux courbes montre quedksirs des profondeurs sondées sont les
mémes (Figure lll.[b]). La comparaison entre legst@ctions des canaux nous montre que
l'utilisation du canal contre-linéaire introduitysl de bruit, mais permet d’éliminer les

photons ayant une polarisation avec changementiadtiépour le filtrage de la polarisation

circulaire.
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Figure 111.25;: Comparaison de la polarisation circuaire maintenue calculée avec la soustraction du nal
contre-linéaire (courbe bleu) et avec une soustrach du canal contre-circulaire approximé (courbe rage
avec des traits) (a) non-normalisé et (b) normalisé
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[11.5.3 Application a I'examen des tissus biologiques : s#iilité de la technique

Pour conclure ce chapitre, et cerner les applioatmossibles de cette technique, nous
proposons d’appliquer la technique a des tissukdigues spécifiques. Nous donnons ci-
apres les résultats des calculs de Zc obtenusgeotains tissus pour les polarisations linéaire,
elliptique €=0.1x) et circulaire. Les tissus biologiques choisis tsotépiderme, la peau
humaine, la peau de porc, l'aorte, la matiére gtesenatiere blanche et le tissu de l'utérus.
Par exemple, dans I'épiderme, les médecins cherchetocaliser I'avancement d’un
mélanome précoce. Les profondeurs a examiner wstuja 50um (pour la paupiere) et
1,5mm (pour la plante du pied) (Wikipedia 2012)uSimélanome se trouve a un stade plus
avance, son étendue dépasse I'épiderme de la pégueet atteindre des profondeurs jusqu’a
4 mm pour la peau humaine (Wikipedia 2012). Chacpsel a été simulé séparément avec les
propriétés optiques spécifiques. Pour une integicét immédiate, les résultats sont présentés
en MFP et epum.

Zc (10% du maximum de la courbe MVD)
Tissus, MFP ] Unité | Canal linéairgCanal elliptiquq Canal circulairg¢ Canal diffusign Coefficient Facteur | Référ-
(um) a 45° €=0.1m multiple d’absorption | d'anisotropigq ences
moyen pa g
Epiderme a 63
nm: 1 MFP 7,69 14,76 16,67 67,50
MFP=100um 0 0.92 (1
pm 769,48 1476,34 1667,22 6750
Peau humaine
a633nm1l MFP 3,37 4,58 5,79 8,27
MFP=59 3um 3.2 0.81 [2,3]
pm 200,1 271,8 343,1 490,7
Peau de porc §
633 nm 1 MFP 12,66 23,48 26,04 40,00
MFP=20.3um ! 0.95 [2]
um 256,9 476,6 528,6 812,0
Aorte a 633
nm: 1 MFP 4,50 7,90 9,22 22,75
MEP=31.6y1m 0.52 0.87 [4]
pm 142,3 249,7 291,2 718,9
Matiére grise  MFP 9,10 17,07 18,76 23,10
633 nm 1 2.7 0.94 [2]
MFP=28 um pm 2549 477,9 525,3 646,7
Matiere MFP 3,75 5,50 6,60 13,15
blanche & 633] 29 0.82 2]
nm: 1 pm 70,1 102,8 123,4 245.,9
MFP=18.7um
Utérus a 633| MFP 2,59 3,05 3,48 10,51
nm: 1 0.35 0.69 [5]
MFP=25.4pm pm 65,9 77,3 88,3 267,0

Tableau 111.4: Comparaison de profondeurs moyennesondées par les photons mesurés en rétrodiffusion.
Les références sont [1] : (Tuchin 1997), [2] : @k 1993), [3] : (Jacques, Alter, and Prahl 19874] :
(Yoon 1988), [5] : (Marchesini et al. 1989).

Les valeurs indiquées sont celles extraites de msgrammes représentant la

profondeur moyenne visitée a la position de I'iadéuir Zc (10% du pic de I'histogramme).
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Les valeurs obtenues ici pour Zc sont a companec@iment aux valeurs obtenues pour
Zmax, valeur du maximum de I'histogramme de pro@mdpénétration des photons. Nous
obtenons pour l'indicateur Zc, que nous estimows péprésentatif de la profondeur atteinte
par la majorité des photons, des valeurs supésauelles rapportées dans (Stockford et al.
2002).

Le Tableau Ill.4 nous permet de conclure quantuéilisation de la polarisation
elliptique pour une résolution en profondeur. Ihfione lintérét d'utiliser la polarisation
elliptigue de préférence pour I'épiderme, ce qui peticulierement intéressant pour toute
analyse de la peau en prévention contre des mémdrrsqu’'un mélanome est découvert a
un stade initial, son étendue en profondeur peue¢ &nhalysée grace a limagerie
polarimétrique.

Nous avons montré quelles sont les profondeursinggs par l'utilisation de la
polarisation elliptique et quel est le réle dedétdntes polarisations pour discriminer les
profondeurs sondées. Les milieux étudiés jusquéaent étaient homogenes du point de vue
des propriétés optiques. Dans le chapitre suivents étendons la méthode a un examen en 3
dimensions. Nous étudions également la sensilditda méthode a la localisation d’'une

perturbation enfouie dans le milieu.

Annexe:

Le tableau suivant rappelle les résultats obtermug fpes positions du pic relevés sur les
histogrammes représentant la profondeur maximai¢ei par les photons rétrodiffusés. Les

valeurs indiquées sont plus faibles que celles ahi€gu 111.4 car ici la position a été relevée
sur le pic de I'histogramme (Stockford et al. 2002)
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Maximum visitation Depth | Position du pic : profondeur maximale atteinte parla majorité des photons rétrodiffusés
MFP/Tissus Unité Canal Canal Canal Canal Coefficient Facteur
linéaire a | elliptique | circulaire] diffusion | d’absorption |d’anisotropie ¢
45° €=0.11t multiple moyen pa
MFP 0.3956 5.6699 6.1973 8.5707% 0 0.92
1 MFP=10@um calcul (ce quj pm 39.56 566.99 619.73 857.01
correspond a peut pres &
I' épidermeselon la
référence(V. V. Tuchin 199§y
'tissue optics'), en supposaft
gu’elle n’absorbe pas, voir
extrait ci-dessous).
Peau humaine 2 633 nmL | MFP 0.7587 1.5679 2.6806 3.8944 3.2 0.81
MFP=59.3um
(valeur moyenne extraite dds pm 45.0 93.0 159.0 230.9
références (Beek 1993 ;
Jacques et al. 1987), en tenpnt
compte de I'absorption dans}!
calcul du MFP seul).
Peau de porc & 633 nml MFP 2.2222 8.6868 10.303 13.939 1 0.95
MFP=20.3um
(cf. ci-dessus). pm 45.1 176.3 209.7 283.
Aorte & 633 nm MFP 0.0799 2.9568 3.5961 5.1943 0.52 0.87
1 MFP=31.6um pm 25 93.4 113.6 164.1
Matiere grise a 633 nm1 MFP 0.1564 7.3528 7.9786 11.420 2.7 0.94
MFP=28 pm pm 4.4 205.9 223.4 319.8
MFP 0.9728 1.8883 2.575 4.0627 2.2 0.82
Matiére blanche a 633 nm: L um 18.2 35.3 48.2 76.0
MFP=18.7pm
Utérus & 633 nm1 MFP=25.4 MFP 0.7111 0.9143 1.1852 2.3364 0.35 0.69
pm pum 18.1 23.2 30.1 59.3

Tableau III.5; Profondeurs maximales relevées surds histogrammes représentant la profondeur
maximale visitée par les photons rétrodiffusés.
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IV.1 Introduction

Dans le chapitre précédent nous avons étudié #iorlentre une mesure surfacique
d’'un milieu diffusant, semi-infini et ayant des prigétés optiques telles que celles des tissus
biologiques, ainsi que la profondeur de pénétratienla lumiére polarisée mesurée en
rétrodiffusion. Dans ce chapitre, nous cherchong tbabord a établir le méme type de
relation entre l'intensité mesurée en rétrodiffuset le volume effectivement sondé. Nous
examinons l'influence de l'ellipticité de polarigat sur la forme du volume sondé. Ensuite,
nous discutons de l'adaptation de la technique ogt apport a une technique récente
d’'imagerie tridimensionnelle indirecte appelée Tgnaphie de Projection Optique ou
« Optical Protection Tomography (OPT)». Nous intiedns pour cela la quantité
représentative du trajet des photons dans le mibedensité de diffusion des photons (Photon
Scattering Density Function en Anglais, PSDF), erpe ici, & notre connaissance pour la
premiere fois, en la lumiere polarisée. Nous présenles cartographies 3D de ces densités
de diffusion de photon, permettant de remonter Bbdalisation d’une inclusion dans une
approche perturbative par mesure de I'écart alhoasgéene. Pour cela, nous présentons les
résultats pour deux configurations expérimentaldeus étudions la faisabilité sur la

localisation d’une inclusion totalement absorbante.

IV.2 Sondage polarimétrique tridimensionnel grace a unenesure en rétrodiffusion

Dans le chapitre précédent, nous avons utilisénkesures en rétrodiffusion pour faire
le lien avec la profondeur de pénétration des pisoteetrodiffusés. Ici, nous ne nous
intéressons pas uniquement a I'extension en prefandu volume sondé par des photons
ayant gardé leur polarisation initiale, mais nohgerchons a faire le lien entre la mesure

surfacique et I'extension dans toutes les direstdunvolume sondé correspondant.

IvV.2.1 Mise en relation entre la mesure rétrodiffusée atgropagation dans le
milieu
L’intensité rétrodiffusée mesurée en un point déieé de la surface est fonction des
contributions des photons émergeant a cette positi pixel correspondant inclut la position
de ce point d’émergence. Pour représenter le vokondé dans le milieu, de méme maniere
plus générale qu'au chapitre précédent, nous dsoiss de retenir le barycentre de tous les

points de la trajectoire. La quantité rétrodiffusgé/; du photon i (vecteur de Stokes final
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pondéré par le poids du photon) est affectée asitipn du barycentre, représenté en bleu

foncé sur I&Erreur ! Source du renvoi introuvable..

Figure IV.1: Schéma de principe pour obtenir la posion moyenne du trajet d’'un photon rétrodiffusé. La
guantité SW; (vecteur de Stokes final pondéré) rétrodiffusée esauvegardée au barycentre du trajet,
représenté en bleu foncé.

Nous rappelons ici que la quantité représentédepaecteur de Stokes représente la
polarisation et le poids du photon représente tdatilité que le photon n’est pas absorbé.
Plus le photon a fait un long trajet dans le mijliplus le poids du photon est petit. Une
pondération du vecteur de Stokes final avec le éiithl du photon rétrodiffusé est donc
obligatoire. Nous avons déja utilisé le méme ppac{Tseng et al. 2009) dans le chapitre
précédent pour la profondeur moyenne sondée.

Nous cherchons a trouver une relation entre I'isiténdu flux des photons émergeant
a la surface et la position des barycentres des leajectoires dans le milieu. Regardons en
premier lieu l'intensité du flux des photons émamgea la surface en fonction de la
polarisation d’illumination initiale. La Figure 1'¥.montre une série de courbes obtenues pour
différentes intensités rétrodiffusées. Les propsdaiptiques du milieu diffusant de cette étude
sont : coefficient d’absorption 0.5 cm', coefficient de diffusion 50 cm® et facteur
d’anisotropie g=0.8. Les polarisations considérees différentes ellipticité€: (a) linéaire
€=0, (b) elliptiqgue €e=0.05t1, (c) elliptique €=0.1mr, (d) elliptique €=0.151, (e) circulaire
€=0.251, (f) multiplement diffusés (la polarisation estrghge) et (g) sans polarisation.
L’échelle en x et y est donnée en MFP’ avec sogirei a la position x et y de la source
d’illumination. Les courbes sont normalisées pandenbre de photons lancés dans le milieu
(égal a 18 photons) et I'affichage des courbes est limité mabeurs entre -I0 et 3*10°
(u.a.) avec un pas de iQu.a.) entre courbes de niveau. Cette limitatien’dffichage des
valeurs permet une meilleure distinction par coukmnitre les valeurs positives et négatives.

Les valeurs négatives sont dues a la soustractionpgrmet d’obtenir la polarisation
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maintenue (voir chapitres | et lll). Les photonysra maintenu leur polarisation initiale sont
comptabilisés avec des valeurs positives. L'inténsétrodiffusée représentant les photons
multiplement diffusés et non polarisés ne peuvesd pvoir de contributions négatives

puisqu’aucune soustraction n’est réalisée.
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Figure IV.1: Intensités rétrodiffusées normaliséesvec les polarisations maintenues : (a) linéaire
horizontal, (b) linéaire 45°e=0m, (c) elliptique €=0.05w (d) elliptique €=0.11t, (e) elliptique €=0.15m, (f)
circulaire €=0.25rt, (g) multiplement diffusés (polarisation perdu) et(h) sans polarisation. Les
soustractions des intensités polarisées sont limité sur une échelle de valeurs entre -1*f@t 3*10° (u.a.).

La représentation de lintensité rétrodiffusée @urbes de niveau montre bien
I'influence de la polarisation sur la forme de lage détectée a la surface du milieu diffusant.

Représentation transversale du volume sondé

Nous cherchons a présent a représenter le volundéspar le méme type de
descripteur (Zc) introduit dans le chapitre préoédmur différents canaux polarisés. Nous
rappelons que le descripteur Zc a été défini a ld%maximum de la courbe représentant la

profondeur moyenne sondée. Les calculs sont peEsgaur un milieu semi-infini dont les
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propriétés optiques sont350cm’, P=0.5cm’, g=0.8. Le nombre des photons simulés pour
obtenir les résultats est®l®ar souci d’'une bonne visualisation, les résuikant affichés sur
une échelle logarithmique. La Figure IV.2 montne,ceupe transversale, les volumes sondés
pour les polarisations maintenues : (a) linéaireizbatale, (b) linéaire 45°, (c) elliptique
(¢=0.051), (d) elliptique €=0.1m), (e) elliptique ¢=0.1571), (f) circulaire €=0.251), (Q)
photons dépolarisés et (h) photons non-polarisést R Figure V.2 (a) la coupe est selon
'axe Ox du milieu sondé et les autres représemtatde la méme figure montrent des coupes
diagonales a 45° (vue de dessus) du milieu soridéhelle est représentée en MFP’ et pour

les axes x et yx (I'axe diagonal) centré sur latmosde la source. Suite a la coupe diagonale

des pixels quadratiques, la différence d’échellechaxe x et yx est égale au factel® .
L’échelle d’intensité est limitée entre les valeexp(-18)etexp(-10)pour visualiser au mieux

la différence du volume sondé en fonction de laapstion. Seules les valeurs positives,

correspondant a un maintien de la polarisatiomaleit sont représentées.
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Figure IV.2: Représentation du volume sondé par ldescripteur Zc (10% du maximum). Coupe
transversale horizontale pour la polarisation (a)ihéaire, coupe transversale diagonale pour les
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polarisations (b) elliptique €=0m), (c) elliptique (€=0.05m), (d) elliptique (€=0.1r), (e) elliptique €=0.15m),
(f) circulaire (¢=0.25m), (g) dépolarisé et (h) sans polarisation.

Les coupes transversales de la Figure V.2 perntete visualiser I'ensemble de la
distribution de l'intensité en profondeur et latéraent. Cela permet de ne pas se limiter a la
simple profondeur. Ceci nous améne a la constatatiovante : le volume sondé varie
beaucoup latéralement, mais pas tellement en piefonde pénétration. Cette extension
latérale nous améne a pondérer les conclusionscéasrau chapitre précédant. Surtout en
observant la Figure 1V.2 (b) a (f), on peut se dedea si la profondeur sondée augmente
effectivement entre la polarisation ayant une &#tl une forte ellipticité. Les conclusions du
chapitre précédant étaient basées sur I'exploitadi® I'information sur la profondeur seule,
ce qui revient a une projection sur l'axe z def@ibmation spatiale (Figure IV.3). Les
conclusions du chapitre précédent sont donc jusitésn considére I'information globale,
correspondant a une mesure effectuée a l'aide tHisteau d’illumination homogene et

infiniment large.
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Figure 1V.3: Profondeur moyenne sondée (g50cm?, pu,=0.5cmi, g=0.8), égale a une projection de Figure
IV.2 sur I'axe Z.

IV.2.2 Discussion sur le descripteur du volume sondé

Dans le paragraphe précédant nous avons présantistiibution de l'intensité
représentant le volume sondé par différentes @ataoins dans son ensemble. Nous étudions a
présent, a travers I'exemple de la polarisatioadire, la possibilité de définir un descripteur
du volume sondé Vc permettant de décrire de marsgnéhétique I'extension du volume
sondé en fonction de la polarisation.

Nous recherchons donc un descripteur Vc représefiextension volumique des
photons mesurés en surface. Dans le chapitre @@tétbus avions cherché une valeur seuil
de la profondeur permettant d’'indiquer que la m#gates photons collectés étaient passés par

ce volume. Cette valeur était définie par rappdat position maximale de I'histogramme des
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profondeurs sondées. Dans le cas présent, commengent les coupes de la Figure 1V .4, la
valeur maximale de l'intensité est a la surface. @mprend intuitivement que la valeur
d’intensité relative (10% du maximum) n’est pasediement transposable ici, puisque la
guantité de photons enregistrée dans un voxel deme dx*dy*dz est beaucoup moins
importante que dans une tranche d’épaisseur fimmmais de largeur infinie. Différents seuils

ont été testés (Figures IV.5 a IV.9).
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Figure IV.5: Représentation du volume sondé par |8ux de photons ayant une intensité de la valeur 10
(u.a.). La polarisation maintenue est linéaire etd vue sur le volume s’effectue par I'intérieur du niieu
sondé comme ainsi : (a) en direction de I'axe z, Xatéralement en direction de I'axe y, (c) diagorament.
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Figure IV.6: Représentation du volume sondé par |8ux de photons ayant une intensité de la valeur 30’
(u.a.). La polarisation maintenue est linéaire etd vue sur le volume s’effectue par I'intérieur du nilieu
sondé comme ainsi : (a) en direction de I'axe z, ) katéralement en direction de I'axe y, (c) diagodament.
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Figure IV.7: Représentation du volume sondé par l8ux de photons ayant une intensité de la valeur 10
(u.a.). La polarisation maintenue est linéaire etd vue sur le volume s’effectue par I'intérieur du niieu
sondé comme ainsi : (a) en direction de I'axe z, Xatéralement en direction de I'axe y, (c) diagorament.
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Figure IV.8: Représentation du volume sondé par |8ux de photons ayant une intensité de la valeur 30°
(u.a.). La polarisation maintenue est linéaire etd vue sur le volume s’effectue par I'intérieur du nilieu
sondé comme ainsi : (a) en direction de I'axe z, ) katéralement en direction de I'axe y, (c) diagorlament.
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Figure IV.9: Représentation du volume sondé par I8ux de photons ayant une intensité de la valeur 10
(u.a.). La polarisation maintenue est linéaire etd vue sur le volume s’effectue par I'intérieur du nilieu
sondé comme ainsi : (a) en direction de 'axe z, ) atéralement en direction de I'axe y, (c) diagorament.
Les Figures IV.6 a IV.9 montrent que trouver le li@scripteur Vc n’est ici pas trivial. Nous
avons choisi une valeur d’intensité seuil permettendistinguer facilement les formes des
volumes obtenues pour les différentes polarisatidbans la suite, nous présentons le
descripteur pour une intensité égale &° 10.a.). Cette valeur, arbitraire, nous permet

cependant de montrer I'évolution des volumes sordésnction de divers paramétres.

IV.2.3 Evolution du volume sondé selon la polarisation

Dans le paragraphe 1V.2.1, nous avons montré gie€st pas évident de faire le lien
entre l'intensité mesurée en surface et le voluoreé correspondant dans milieu. Dans ce
paragraphe nous proposons d’examiner le descripfeudtu volume sondé par les photons
rétrodiffusés, défini ci-dessus, et nous étudiangorme de ce volume en fonction de la
polarisation initiale utilisée.

La Figure IV.10 montre le cas du volume sondélpaolarisation linéaire. Une vue
suivant I'axe z (Figure 1V.10 [a]) montre I'enseraliles contours horizontaux présentés dans
le paragraphe précédent. Les vues latérale (Fiyul® [b]) et isométrique (Figure 1V.10

[c]) nous aident a percevoir la forme du volume dgbravec cette polarisation. Pour les
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Figures 1V.10 a V.17, la source se trouve doncdaiiere le volume, (b) et (c) sous le

volume.
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Figure 1V.10: Volume 3D sondé dans le milieu par Igolarisation linéaire avec une vue (a) dans la
direction de 'axe z, (b) latérale et (c) diagonalécliné. Les figures montrent une représentation we
depuis le milieu.
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Figure 1V.11: Volume 3D sondé dans le milieu par lgolarisation linéaire a 45° £€=0.00r) avec une vue (a)
dans la direction de I'axe z, (b) latérale et (c)idgonale incliné. Les figures montrent une représeation

vue depuis le milieu.
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Figure 1V.12: Volume 3D sondé dans le milieu par lgolarisation elliptique (€=0.05m) avec une vue (a)
dans la direction de I'axe z, (b) latérale et (c)idgonale incliné. Les figures montrent une représdation
vue depuis le milieu.
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Figure 1V.13: Volume 3D sondé dans le milieu par lgolarisation elliptique (e=0.1m) avec une vue (a) dans
la direction de I'axe z, (b) latérale et (c) diagoale incliné. Les figures montrent une représentatio vue
depuis le milieu.
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Figure 1V.14: Volume 3D sondé dans le milieu par lgolarisation elliptique (€=0.15m) avec une vue (a)
dans la direction de I'axe z, (b) latérale et (c)idgonale incliné. Les figures montrent une représdation
vue depuis le milieu.
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Figure 1V.15: Volume 3D sondé dans le milieu par lgolarisation circulaire (€=0.25m) avec une vue (a)
dans la direction de I'axe z, (b) latérale et (c)idgonale incliné. Les figures montrent une représeation
vue depuis le milieu.
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Figure 1V.16: Volume 3D sondé dans le milieu par photons multiplement diffusés avec une vue (a) da
la direction de I'axe z, (b) latérale et (c) diagoale incliné. Les figures montrent une représentatio vue
depuis le milieu.
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Figure IV.17: Volume 3D sondé dans le milieu par EEphotons non polarisés avec une vue (a) dans la
direction de 'axe z, (b) latérale et (c) diagonalécliné. Les figures montrent une représentation we
depuis le milieu.

Les différents volumes montrent une forte dépenelatecla polarisation initiale utilisée. La

polarisation linéaire (Figure VI.11) sonde un vo&iulmeaucoup moins volumineux que les
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autres polarisations. On peut constater une cruigsdu volume en passant a la polarisation
elliptigue (Figures VI.11 a VI.15). En augmentasetlipticité € de la polarisation elliptique,
on remarque que la forme du volume elliptique s'appe de plus en plus de celle du volume
sondé par la polarisation circulaire (Figure VI,1&)i est le volume le plus important pour les
photons ayant maintenu leur polarisation initidlette évolution s’observe surtout sur les
vues suivant I'axe z représentées dans les pddjedes figures. Le volume obtenu pour la
polarisation circulaire montre également une syiméér long de I'axe z. Les photons ayant
perdu leur polarisation initiale (Figure VI.16) esoant un volume encore plus important que
celui de la polarisation circulaire. Pour les pimstanon polarisés (Figure VI1.17) le volume
sondé est le plus important.

En ce qui concerne I'évolution de ces volumesogietion des propriétés optiques, les
conclusions du chapitre précédent s’appliquent. Maation des propriétés optiques du
milieu diffusant modifiera la forme du volume sondé/ec un facteur d’anisotropie plus
important, les volumes seront plus étendus en pddor, tandis qu'un coefficient
d’absorption plus important réduira ces volumes.ddefficient de diffusion plus important
diminuera I'étendue en profondeur, mais élargiéehdue latérale des volumes. Le facteur
d’anisotropie est le facteur le plus susceptibleraifier la morphologie de ces volumes.
(Falconetet al 2008) ont d’ailleurs exploité ces modificationsupaléterminer le facteur
d’anisotropie des milieux diffusants. Nous avonsitr® que grace aux différents filtrages en
polarisation, il est possible de sonder un miligffusant avec des volumes de différentes

formes.

IV.3 Vers une imagerie 3D : application a la Tomographige Projection Optique

La tomographie de projection optique (en Anglaigti€al Projection Tomography ;
nous utilisons dans la suite I'abréviation OPT) s méthode d'imagerie 3D récente qui a
ete développée au début des années 2000 et qui geeplus en plus d’importance dans le
domaine biologique et médical. L'OPT peut étre abér®e comme |'adaptation de la
« Computerized Tomography (CT) » dans le domamdadtomographie par rayons X, au
domaine de l'imagerie optique. Elle se place ehdahelle microscopique et macroscopique,
appelée mésoscopique. Les échantillons examinéla fpamiere transmise ont généralement
une taille comprise entre 1 et 10 mm (Rieckherl.e2@l1) et la méthode permet d’obtenir
une résolution de 5 & 10 um (Sharpe et al. 2002jtilikation de I'OPT est réservée
traditionnellement & des spécimens ayant une &ibtefdiffusion, comme par exemple des

embryons car, comme son nom l'indique, elle analggeojection des photons. Il existe des
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variantes de I'OPT avec des méthodes qui permatieatapplication a des milieux turbides
(Vasefi et al. 2009). Elle est actuellement le smutil permettant de collecter a la fois la
l'information morphologique et moléculaire avec mé@me instrument (Birk et al. 2011), ce
qui est un grand avantage pour certaines applicatipar rapport aux techniques

concurrentielles comme la microCT, microMRT ou OGEnsen and Hallgrimsson 2008).
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Figure 1V.18: Banc d’expérimentation pour 'OPT en fluorescence. Pour la mesure en transmission, la
lumiere est dans le méme axe que I'échantillon et bystéme de détection. (Birk et al. 2011)

IV.3.1 Réflexion sur I'application du Sondage Polarimétrig a la Tomographie de

Projection Optique

Une limitation génante de 'OPT peut étre sa restm d'application a des tissus
faiblement diffusants. Une adaptation de cette ogghnommée « ADOPT » (pour « Angular
Domain Optical Projection Tomography »), permet application de I'OPT aux milieux
modéerément turbides. Elle utilise un filtre angrdapour filtrer les photons transmis par
I'échantillon diffusant et ayant gardé un trajetisimue ou quasi-balistique (Vasefi et al.
2009). Cela permet d’exclure les photons ayant suki diffusion importante. La méthode
gue nous proposons, permet de remplacer un filtspgdial par un filtrage polarimétrique,
permettant également de filtrer les photons setotohgueur de leur trajet. Ceci offre la
possibilité d'une instrumentation moins encombrastas balayage spatial. Cependant, ceci
suppose toujours que I'on obtienne une mesureasrrission non nulle. La Figure 1V.19
montre le cas (1) ou la polarisation circulaire egtimale pour la taille et la diffusion de
'échantillon donné. Un échantillon ayant une dfan plus faible ou une épaisseur moins
importante (comme pour I'épaisseur 2) nécessitepdarisation elliptique ou linéaire

('épaisseur 3) pour avoir le moins de photons balstiques lors de la détection.
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Specimen '

Figure 1V.19: Schéma de la polarisation maintenuere transmission de gauche a droite des photons par
un échantillon. Les événements de diffusion / distges qui sont atteintes par les photons ayant comgé
leur polarisation circulaire sont en orange, ceux ygant conservé leur polarisation elliptique sont ewert,
ceux ayant gardé leur polarisation linéaire sont etbleu et les distances ou les photons ont perdu teu
polarisation initiale sont en blanc. Les distanceatteintes par la polarisation linéaire sont égalems
atteintes par la polarisation elliptique et circuldre, les distances atteintes par la polarisation ibtique le
sont aussi par la polarisation circulaire. L'échanillon avec la taille 1 se préte pour la polarisatio
circulaire, la taille 2 pour la polarisation elliptique et la taille 3 pour la polarisation linéaire.

Un sondage polarimétrique en transmission pernmsi die filtrer les photons balistiques ou
serpentiles qui sont nécessaires pour 'OPT. lidstilon des polarisations linéaire, elliptique

et circulaire, devrait permettre d’obtenir des iemgvec une résolution accrue.

IV.3.2 Réflexion sur I'application de la polarimétrie poue reconstruction des propriétés

optiques

La polarimétrie a été utilisée trés récemment pgaue la reconstruction de certaines
propriétés optiques, ceci tétmoigne de I'intérétiactle nos travaux. Il a été montré que grace
a la polarisation linéaire, le coefficient de tnaod p=pa +ls et I'albedo peuvent étre
reconstruits (Soloviev et al. 2012). Pour que self possible, I'équation du transfert radiatif
vectoreille (ETRV) est approximée pour I'imager@miographique en transmission. Il est
supposé que le milieu diffusant contient des régimmtement et faiblement diffusantes qui
different par leur coefficient de transport damsdre de magnitude. Une autre approximation
est l'utilisation de la matrice de phase de Rayleigi est la forme la plus simple de la
matrice de phase, mais qui décrit suffisamment laidai de diffusion dans le cas étudié. Le
terme source de 'ETRV contient I'intensité dedaniere sous la forme d’un vecteur avec les
parameétres du vecteur de Stokes pour la descriplioia polarisation. || montre que les
parameéetres U et V du vecteur de Stokes peuventnégbgés pour la lumiere linéairement
polarisée, ce qui simplifie de nouveau le termer@@ule 'ETRV. Ainsi simplifiée, elle est

résolue numériqguement par la méthode des élémenis. fAvec un algorithme de
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reconstruction (Soloviev and Arridge 2011), on preumonter au coefficient de transport et a
I'albedo.

v e

Figure 1V.20: Reconstruction des parameétres optique en 3D. Isosurface du coefficient de transport
(gauche) et de I'albedo (droite). (Soloviev et a2012)

Il est donc possible, grace a la polarimétrie,amnstruire des parametres optiques du
milieu analysé. La question se pose de savoim&it pas possible de trouver encore plus
d’'informations suite a l'utilisation d’autres palsations, comme la polarisation circulaire
dont le paramétre V du vecteur de Stokes a étéigééglar Soloviev dans le cas de la
polarisation linéaire.

Apres avoir présenté quelques applications de tena polarimétrique 3D en
transmission, nous nous intéressons a l'imagerdariptétrique 3D pour le cas du sondage

d’'un milieu diffusant, toujours en rétrodiffusion.

IV.3.3 Imagerie polarimétrique résolue en 3D en rétrodiffiion

L’imagerie en rétrodiffusion est souvent la sedison dans le diagnostin vivodes
tissus biologiques. Les problemes liés a I'examean tssu en rétrodiffusion sont multiples.
La détection des photons peut se faire uniquemens sdes angles trés restreints,
généralement inférieurs a 180° autour de la zometédét. Comme exemple d'une telle
situation on peut citer le diagnostic optique dooeat de I'cesophage ou celui de l'utérus. Un
autre probléme possible est I'éblouissement di @&flaxion spéculaire, spécialement pour
'examen de la peau comme c’est le cas pour lendistic des mélanomes.

En acceptant ces limitations, il existe différentpsassibilités pour l'imagerie
polarimétrique, avec de nombreuses configuratiNiosis en présentons trois:

- Premierement, on peut utiliser une source largenetdétection large avec

une caméra CCD ce qui permet I'imagerie directernercela a été présenté
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au chapitre précédent. Cette configuration perneetsohder des milieux
homogenes mais ne se préte pas au sondage dobfgsliers. Elle
s’appligue a des mesures sur des surfaces relaitegrandes, comme la
peau.

- La deuxiéme configuration consiste en une sourcetpelle et une caméra
pour une détection large. Une application potdetide cette configuration
peut étre I'endoscopie.

- Finalement, la troisieme configuration comporte sonarce ponctuelle ainsi
gu’un détecteur ponctuel. Cette variante permdled’aers la tomographie.

Dans les études qui suivent nous nous restreggaorcas ou le milieu est homogene

et semi-infini et ses propriétés optiques sont oesra I'avance. Nous limitons également les
études aux cas sans objet et avec un objet erdogilé milieu. Dans la suite nous examinons
le formalisme qui exprime la densité de diffusiaas gphotons dans le milieu. Ce parametre
nous permet d’obtenir une résolution en trois disams du volume sondé et de I'objet

enfoui.

IV.3.3.1 Formalisme de la densité de diffusion des photons

Dans les mesures en rétrodiffusion, il est tres@ageux de pouvoir définir le volume
sondé par les photons mais aussi de connaitréubimée d’'une hétérogénéité dans le milieu
sur la mesure. Différentes approches analytiquaséniques ou experimentales ont été faites
pour caractériser le volume parcouru par les ptotiBevilacqua et al. 2004) ont utilisé la
méthode de Monte Carlo pour simuler le transpattatd et pour générer une fonction de
densité de diffusion de photon (en anglais Photattering denstity function, dans la suite
PSDF). Cette fonction définit la densité de proligbide présence dans le volume des
photons mesurés dans une configuration de mesumeédo Cette fonction est définie pour
une lumiére non polarisée. Nous avons adapté geiteode pour qu’elle soit utilisable pour
'analyse de la lumiere polarisée.

La méthode pour obtenir la PSDF consiste a ne taniiser que les photons qui sont

effectivement mesurés. Le poids initial du photajeété est W=1 et il décroit avec la
longueur du trajet du photon. Au moment de la di&ted; du photon i son poids s’écrit :

W =exp(-4,ct) . L'intervalle de temps Ot contient tous les photons détectés. Pour chaque

photon i, on sauvegarde les positioRé}y,z) de chaque événement de diffusion j dans une

matrice 3Dvi(x,y,z). Le nhombre total d’événements de diffusittnchaque photon i est noté
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N;. Une sommation des matricescompte dans chaque élément, appelé voxel, le nodere
diffusions réalisées par tous les photons a ceato@ndla normalisation par le volume simulé

de la matrice sommée permet d’écrire une densltémique.

Vi

pij(xl‘y‘:z)

»(x,y,Z)=N(xy,z)/Vtotal
Figure IV.21: Eléments nécessaires pour la PSDW; : i cartographies 3D des événements;x,y,z) de

diffusion pour chaque photon i. N : Nombre des diffusions pour le photon i. W: poids final du photon i
lors de sa détection.

Grace aux définitions précédentes, on peut dédarelensité de diffusion des photons
(Bevilacqua et al. 2004):

a(xyzs)z@%m(x %.2) (V1)

Le termeWw, /N, (x v,2) I, (x y,z) désigne une pondération de chaque élément detlteceng
avec la fraction du poids final WCela revient a dire que le poids fina| &gt réparti sur les
positions ou il y a eu une diffusion pour le photob’avantage de cette pondération apparait
guand il s’agit de calculer la moyenne arithmétigoadérée sur la densité de diffusion des
photons.

Pour le cas ou la lumiere est polarisée, nous savatnoduit une pondération de la
matricevi(x,y,z) avec le vecteur de Stokes final. Concrétameela génére quatre densités de
diffusion des photons pour les quatre composantesedteur de Stokes S=[I, Q, U, V] es

densités de diffusion des photons prenant en colagtelarisation se définissent comme :

0,(%Y%z29) =§$w(x Y,2)

Oo(%¥%29)=3

w Ni(XIy,Z)VQi(X y,Z)

gy (XY,ZS):;%%(XY,Z)
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ay (% MZS)ZEZ%VW(XY,Z) (IV.2)

Dans la suite, nous appelons I'ensemble de cediégsia< fonctions de densité de diffusion
des photons polarisés » (par souci de cohérenae lavdtérature, nous utilisons le terme
anglais dans la suite : PPSDF pour Polarized Ph8tattering Density Function). Pour
passer a la simulation de la PPSDF nous décrivaraprés les configurations des
simulations.

En comparant cette représentation du volume spadéapport a celle que nous avons
introduite plus haut, la PPSDF est plus riche diinfation sur le trajet suivi par les photons.
La représentation précédente a cependant I'avardagee estimation rapide du volume

sondeé.

IV.3.3.2 Configuration des simulations

Nous choisissons de simuler un cas spécifique agsiptés optiques qui sont proches
des propriétés optiques de la peau (Tseng et @2)2Comme coefficient de diffusion nous
choisissons 50 cni', le coefficient d’absorption est30.5 cm' et le facteur d’anisotropie
est g=0.8. Pour ces premieres simulations nousisisons un milieu homogene et semi-infini
qui prend en compte les lois de Fresnel a la serflaa taille des pixels dans les directions x
et y est de 0.05 mm. En direction z, la taille desels est de 0.02mm. Le volume sauvegardé
est restreint a une matrice 3D de 100x100x100 pipar souci d’espace de mémoire. La
résolution des voxels est adaptée a ce volumeuwdegarde pour garantir une représentation
assez compléte de la PPSDF.

La premiére configuration de simulation consisteu@e source ponctuelle avec de
multiples points de détection. L'illumination seitfgous incidence normale en un point,
aucune restriction n’est fixée sur la collectionsentie. Les photons sont collectés quelle que
soit leur position et leur direction de sortie. tétection se fait sur 100x100 pixels a la
surface, la source étant localisée au pixel x=5KB1ly Nous appelons dans la suite cette

configuration de simulation kaéthode 1(Figure 1V.22).
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Figure IV.22: Schéma de la configuration de la sowe et des détecteurs ayant une ouverture numérique
indiquée en bleu pour la méthode 1.

La deuxiéme configuration comprend une source fpefle et un détecteur ponctuel.
L’illumination se fait toujours sous incidence n@ia en un point. En sortie, les photons sont
collectés en une position spécifique, toujours sasfiction sur leur direction de sortie. La
position de détection se trouve a une distancealatAx= 20 pixels, ce qui correspond a 1
mm, du pixel de la source. Nous avons choisi agigtance de 20 pixels pour réaliser des
simulations qui sont raisonnables en ce qui comclertemps de calcul et leur résolution. Si la
distance entre la source et le détecteur est togule, les photons perdent leur polarisation
initiale et un sondage sélectif grace a la poltidean’est plus possible. Il faut savoir que les
photons rétrodiffusés qui n'ont pas été détectégieel souhaité sont rejetés, ce qui diminue
de maniere cruciale la probabilité d’obtenir un toimc'utile’ rétrodiffusé. Cette configuration

est appelée Iméthode 2dans la suite (Figure 1V.23).

Figure 1V.23: Schéma de la configuration de la sowe et du détecteur ayant une ouverture numeérique
indiquée en bleu pour la méthode 2.

Pour les deux méthodes nous simulons respectivaimensituation simple sans hétérogénéité
dans le milieu, ce qui va nous servir de simulatiten référence pour la suite. Dans le
paragraphe suivant une inclusion absorbante estdunte dans le calcul des PPSDF pour
chacune des deux méthodes dans le but de tessankbilité a la localisation de cette

inclusion.
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IV.3.3.3 Faisabilité de la méthode

L’introduction d’une inclusion absorbante a poujeahtif de se rapprocher du cas réel
de situations telles que la détection de cellukscéreuses dans un tissu biologique. Pour
notre simulation, nous choisissons une inclusiontailée 3x3x3 pixels, ce qui correspond
dans notre résolution & un volume de 150um dedargiede profondeur (directions x et y) et
de 60um d’épaisseur (direction z).

Pour la méthode 1, nous simulons trois positiofiéréntes de cette inclusion: 1.) Une
profondeur de 60um, II.) une profondeur de 240umh.¢tune profondeur de 400um (Figure
IV.24). Pour chaque cas nous placons linclusiamédyiguement sous la source. Les photons
lancés se distribuent statistiquement selon plusiguoupes : les photons absorbés par le
milieu, absorbés par I'inclusion, les photons @i directement par I'interface sans pénétrer

dans le milieu et les photons détectés.

Figure IV.24: Schéma de la configuration de la sowe et des détecteurs ayant une ouverture numérique
indiquée en bleu pour la méthode 1. Les différentgsositions de I'inclusion absorbante sont également
représentées.

Pour la méthode 2, l'inclusion est placée a mi-dheemtre sa source et le détecteur,
ce qui correspond a la position ou le sondage par paire source-détecteur est le plus
profond (Bevilacqua et al. 2004; Feng, Zeng, andrch 1995). La profondeur de I'inclusion
est de 60um (Figure IV.25). Pour cette méthodedailbution des photons s’organise de la
méme maniére que pour la méthode 1, sauf que ésyshiotons qui ont été rétrodiffusés hors
du pixel de détection choisi sont relancés. Potte aaison nous lancons 15 fois plus de
photons dans la méthode 2 que dans la méthoda di’abtenir une meilleure statistique pour
la PPSDF.
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Figure IV.25 : Schéma de la configuration de la saue et du détecteur ayant une ouverture numérique
indiquée en bleu pour la méthode 2. La position dénclusion absorbante est également représentée.

Pour résumer les simulations, nous considéronsixesonfigurations listées dans le Tableau
V.1

Méthode 1 Méthode 2
Simulation |1 Source N Détecteurs 1 Source 1 Détecteur
1 référence référence
2 inclusion z= 3 pixel -
3 inclusion z= 12 pixel -
4 inclusion z= 20 pixel inclusion z= 20 pixel

Tableau IV.1 Tableau récapitulatif des simulationssans et avec inclusion.

Résultats de la méthode 1

Les résultats pour cette méthode profitent d’uaéssique de 1Dphotons lancés, dont
environ 7x10 photons sont rétrodiffusés et contribuent & laPBour le cas sans inclusion.
En I'occurrence, nous avons environ 5.1%fBotons pour le cas avec inclusion placée a une
profondeur de 3 pixels (ce qui correspond a un&pdeur de 60um). Si I'inclusion est plus
profonde le nombre de photons rétrodiffusés augeneBit7x10 photons pour une inclusion &
une profondeur de 12 pixels (correspond & 240un6)3t10 photons pour une inclusion a
une profondeur de 20 pixels (correspond a 400um).

La Figure V.26 représente les coupes transvessidda distribution des PPSDF dans
le milieu sondé : (a) montre une coupe transversalalléle a 'axe x ; les autres images, une
coupe transversale diagonale dans la directiom dielixieme et quatriéeme bissectrice vue de
la surface. L'intensité de la PPSDF est représesuéaine échelle logarithmique. L'échelle
est en MFP’ et I'échelle latérale est centrée aupdsition de la source. La résolution de
'image est de 50um pour la direction x d’'un pixet,de 20um pour la direction z du pixel.
L'échelle logarithmique est limité sur des valeardre 1.5*1F et 4.5*10° (u.a.) [~exp(-18)
et exp(-10) (u.a.)].

(@) (b) (€)
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Figure I1V.26: Coupe transversale de la PPSDF entries valeurs d’intensité 1.5*10 et 4.5*10° (u.a.)
[~exp(-18) et exp(-10) (u.a.) sur la figure] . Couptransversale horizontal pour la polarisation (a)inéaire,
coupe transversale diagonale pour la polarisatiorbj elliptique (€=0m), (c) elliptique (€=0.05m), (d)

elliptique (e=0.1m), (e) elliptiqgue €=0.15m), (f) circulaire (¢=0.25m), (g) dépolarisé et (h) sans polarisation.
Aucune inclusion n’est présente dans le milieu hongéne et semi-infini.

L’extension spatiale de la PPSDF est différentdadeeprésentation décrite plus haut, mais

I'évolution en fonction de lellipticité de polaation est la méme : I'extension spatiale

augmente a mesure que lellipticité augmente. Esenfant la forme des différentes

extensions de la PPSDF la forme particulierememitpe parait surprenante.

En représentation volumique, avec un seuil fix¥04 [~exp(-16)], les différences
entre les volumes est encore plus flagrante. L'egioa spatiale est globalement la méme que
pour la représentation du volume moyen (Figure7Va 1IV.34). Les photons ayant perdu
leur polarisation initiale (Figure 1V.33) englob@ wolume plus conséquent pour la méme
valeur d’'intensité représentée. La Figure 1V.3dsite I'extension spatiale des photons non
polarisés, c’est le volume de sondage le plus geingi dépasse méme pour cette valeur

d’intensité le volume sauvegardé.
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Figure 1V.27: Représentation du volume de la PPSDpour la polarisation maintenue linéaire avec une
vue (a) dans la direction de I'axe z, (b) latéraldans la direction de I'axe y et (c) diagonale inaié. Les

figures montrent une représentation vue depuis le iteu.
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Figure 1V.28: Représentation du volume de la PPSDpour la polarisation maintenue linéaire a 45° avec
une vue (a) dans la direction de I'axe z, (b) latéfe dans la direction de I'axe y et (c) diagonal@¢liné. Les
figures montrent une représentation vue depuis le ieu.
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Figure 1V.29: Représentation du volume de la PPSDpour la polarisation maintenue elliptique €=0.051)
avec une vue (a) dans la direction de I'axe z, (Igtérale dans la direction de I'axe y et (c) diagaale
incliné. Les figures montrent une représentation ve depuis le milieu.
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Figure 1V.30: Représentation du volume de la PPSDpBour la polarisation maintenue elliptique €=0.1m)
avec une vue (a) dans la direction de I'axe z, (l3térale dans la direction de I'axe y et (c) diagaale
incliné. Les figures montrent une représentation va depuis le milieu.
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Figure 1V.31: Représentation du volume de la PPSDpour la polarisation maintenue elliptique €=0.151)
avec une vue (a) dans la direction de 'axe z, (Igtérale dans la direction de I'axe y et (c) diagaale
incliné. Les figures montrent une représentation ve depuis le milieu.
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Figure 1V.32: Représentation du volume de la PPSDpour la polarisation maintenue circulaire avec une
vue (a) dans la direction de I'axe z, (b) latéraldans la direction de I'axe y et (c) diagonale inaié. Les
figures montrent une représentation vue depuis le iteu.
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Figure 1V.33: Représentation du volume de la PPSDBour les photons multiplement diffusée avec une
vue (a) dans la direction de I'axe z, (b) latéraldans la direction de I'axe y et (c) diagonale inaié. Les
figures montrent une représentation vue depuis le iteu.
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Figure 1V.34: Représentation du volume de la PPSDpBour les photons sans polarisaiton avec une vue (a)
dans la direction de I'axe z, (b) latérale dans Idirection de I'axe y et (c) diagonale incliné. Lefigures
montrent une représentation vue depuis le milieu.

Pour le cas d’une inclusion dans le milieu, ceilest fortement visible dans la représentation
du milieu par la PPSDF comme on peut le constatelagmigure IV.35. La représentation en

échelle logarithmique fait apparaitre I'inclusiatalement absorbante en noir.
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Figure 1V.35: Coupe transversale du milieu représetant la PPSDF pour la polarisation linéaire
maintenue avec une inclusion totalement absorbantela profondeur: (a) 0.06 MFP’ (60um), (b) 0.25
MFP’ (240um) et (c) 0.42 MFP’ (400um).

(b) ()

Quand on compare l'influence des inclusions suhistogramme de la PPSDF en profondeur
sous la source, ou est placée linclusion absoehaoh peut clairement localiser une
absorption des photons sur la Figure 1V.36 a unépdeur de (a) 0.06 MFP", (b) 0.25 MFP"
et (c) 0.42 MFP". Les intensités ayant gardé |lansation initiale sont représentées en bleu
foncé=linéaire, bleu clair= elliptiquec£0.0571), turquoise=elliptique &0.1m), vert clair
=elliptique €=0.15m), orange=circulairesE0.251), rouge=multiple diffusée.
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Figure 1V.36: Profil de la PPSDF sous la source. influence de I'absorption est clairement visible. Gde
couleur : bleu foncé — linéaire, bleu claire — effitique £€=0.11t, turquoise — elliptique €=0.2rt, vert claire —
elliptiqgue €=0.3m, orange — circulaire, rouge — multiple diffusée.

Sur les représentations de la PPSDF en 3D nousopsuggalement voir l'inclusion
absorbante comme une zone de probabilité de présealte de photons. Les PPSDF
représentées dans la Figure IV.37 ont une polaiséh) linéaire, (b) elliptiques€0.1m) et

(c) circulaire €=0.251), avece I'ellipticité.

(@) (b) (€)

151



167~ 167 167~
0 125 0 125 0 125
L o125 o125 L o125

= 083" ‘ = 083" = 083"
N o41- ! N 041- N o41-
52 157 1552 157 52 157
¥ us2 052 ¥ 052 052 ~ ¥ us2 052
//L’/%, 157 2 ) 7 /’Lf/%, 157 =0.52
/

P X e 092, =0.52 "S5 g N
> 1.57 ﬂ:“‘{\?? Ry 157 .57 1.\\‘?&? .57 ﬂ:“‘{\??

Figure IV.37: Représentation de I'extension en tr@ dimensions de la PPSDF pour la

polarisation elliptique (¢=0.151) et une inclusion aux profondeurs: (a) 0.06 MFP’&0um), (b) 0.25 MFP’
(240um) et (c) 0.42 MFP’ (400 m).

Quant a la mesure en rétrodiffusion nous constaégatement une influence de l'inclusion,
qui se manifeste de fagon plus ou moins importaeken la profondeur le I'inclusion (Figure
IV.38). Pour la Figure V.38 (a), I'inclusion estuae profondeur de z=60um, ce qui influence
visiblement surtout les courbes polarisées linéz@rg (bleu foncé) et elliptiques (bleu clair,
turquoise et vert). L'inclusion est a une profondda z=240um sous la surface pour le cas
présenté dans la Figure 1V.38 (b), mais son infteesur les inténsités rétrodiffusées est
fortement reduite. La courbe representant les pisotmultiplement diffusés (en rouge)
montre une intensité généralement plus faible que pne inclusion a une profondeur moins
importante. Cela confirme que les photons ayandipérur polarisation initiale parviennent
majoritairement de profondeurs plus importantes ¢pse photons ayant maintenu leur
polarisation initale. Pour le cas d’'une inclusian mtofondeur z=400um (Figure 1V.38 [c]),
l'intensité des photons multiplement diffusés (enge) augmente de nouveau car l'inclusion
est localisée plus profondément que le volume sond@ritairement par les photons ayant

perdu leur polarisation initale.
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Figure 1V.38: Intensité rétrodiffusée du milieu aves une inclusion a une profondeur de : (a) z=60umb])
z=240um et (c) z=400um.

La Figure V.39 montre la difféerence de lintensitrodiffusée produite par une inclusion
totalement absorbante a différentes profondeursp€r constater que l'inclusion a faible

hY

profondeur influence majoritairement les polarsasi qui sont sensibles a une faible
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profondeur. Quand linclusion est placée plus pndément, les polarisations linéaire et
elliptique n’atteignent quasiment plus l'inclusio@ette derniere influence donc beaucoup
moins les mesures polarisées, par contre, les emsi@s photons multiplement diffusés et
non-polarisés sont plus fortement perturbés. Poerprofondeur de 240um, l'inclusion est

majoritairement atteinte par les photons non-pséri
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Figure 1V.39: Différence de l'intensité rétrodiffusée du milieu avec une inclusion a une profondeur dega)
z=60um, (b) z=240um et (c) z=400pum.
Il est donc possible de détecter la présence dhétérogénéité a différentes profondeurs

grace a la l'utilisation de la lumiére polariséeslain milieu diffusant ayant des propriétés

optiques des tissus biologiques.

Revenons sur la distribution de la profondeur maoge sondée par les photons
rétrodiffusés. On peut constater également unee forfluence suite a la présence de
l'inclusion (Figure 1V.40). Les courbes de la pmofieur moyenne sondée confirment ce qui a
ete observé pour les mesures en rétrodiffusianflience de I'hétérogénéité se manifeste en
fonction de sa profondeur. Pour une profondeutdailes polarisations linéaire et elliptiques
sont fortement perturbées (Figure 1V.40 a). Powr profondeur plus élevée, l'influence sur
les polarisations linéaire et elliptiques est dndéi@. En I'occurrence, la polarisation circulaire
est plus fortement perturbée (Figure 1V.40 b). Paoe inclusion placée a une profondeur
encore plus profonde, son influence sur les coysbrisées est diminuée et I'influence pour

la courbe multiple diffusée et non polarisée augmen
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Figure 1V.40: Profondeur moyenne sondée non normaée pour la présence d'une inclusion a une
profondeur de : (a) z=60um, (b) z=240um et (c) z8Oum.
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Les courbes représentant la différence avec lsopdafur moyenne sondée sans inclusion
(Figure 1V.41) montrent que la perturbation maxienapparait avant les positions réelles des
inclusions. Ce décalage de l'influence de la pbdtion est di au fait que les courbes

montrent la position moyenne des trajectoires tesgms rétrodiffusés.
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Figure IV.41: Différence normalisée par la référene de la profondeur moyenne sondée (MVD) pour la
présence d’une inclusion a une profondeur de: (a60um, (b) z=240um et (c) z=400um. La position de
l'inclusion absorbante se trouve pour chaque sousefure entre les traits rouges verticaux.
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(=)

Ceci montre bien que la PPSDF véhicule bien plusfamation que la représentation
moyenne.
Résultats de la méthode 2 sans inclusions

Dans cette partie, nous souhaitons évaluer lesilpli®s de la méthode 2 en matiere
de filtrage polarimétrique des trajets des photons.

Nous avons précédemment montré que les mesurestrediffusion de la lumiére
polarisée, représentée sous forme de vecteurs aesStfaisaient apparaitre des figures
spécifiques d’intensité, avec des valeurs positteesespondant a un maintien de polarisation
et des valeurs négatives, a une perte de polamsaRar conséquent, pour une mesure
optimale, nous devons placer le détecteur danségien surfacique pour laquelle les valeurs
des mesures sont les plus fortes, positives. @ek#ion du point de détection dépend donc
de la polarisation utilisée. Pour la polarisatimehire a 0°, les valeurs positives sont dans les
directions de l'axe x et y depuis de la position ldesource. Quant aux polarisations
elliptiques, pour lesquelles nous avons choisi ua alliptique a 45°, les positions du
détecteur permettant d’obtenir des valeurs positpaur la polarisation maintenue sont selon
les quatre bissectrices, vues de dessus (cf. 8gieerétrodiffusion au paragraphe IV.2). La
position du détecteur a été choisie pour cetteesdudne distance de 1.04 MFP’ de la source,
ce qui correspond a une distance raisonnable du deivue de l'intensité mesurée (ni trop
forte, ni trop faible) et du point de vue du tengigscalcul. Dans le cas de la méthode 2, nous

avons une statistique beaucoup plus restreintee aula configuration de la simulation qui
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oblige une détection & un seul pixel surfaciqueésgntant le détecteur. Méme sf pbotons
ont été lancés et 2.6x1Pphotons ont été rétrodiffusés hors du point ded®n le nombre
des photons détectés reste trés faible : 1.69x@ffce a la sommation de 10 simulations,
nous obtenons 1.60x1photons détectés qui contribuent & la constructota PPSDF.

La Figure 1V.42 montre une coupe transversalead@ASDF dans I'axe sur laquelle se
trouvent la source et le détecteur.
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Figure 1V.42: Coupe transversale de la PPSDF pourne paire source détecteur. La polarisation
maintenue (a) linéaire, (b) elliptiqueg=0.1met (c) circulaire sont représentées. L'échelle latale est
centrée sur la position de la source et I'échelleed’intensité est limitée aux valeurs entre 9*1¢ et 2¥10°
[exp(-30) et exp(-20)].

La résolution des images est malheureusementnes/aise, il est nécessaire de
poursuivre les calculs a une statistique plus granialgré ce probleme de bruit, on peut
toutefois confirmer que la polarisation linéaireuae distribution qui comporte moins de
contributions en profondeur que les polarisatidhiptielue ou circulaire. De la méme fagon
que précédemment, nous filtrons la PPSDF pouretisité de 2*18 (u.a.) (Figure 1V.43 &
Figure 1V.45). On peut constater pour cette inténseprésentée en comparant la Figure
IV.43(b), la Figure 1V.44 (b) et la Figure IV.45)(lojue la polarisation linéaire est plus
sensible aux faibles profondeurs entre la sour¢e @étecteur. Pour la polarisation elliptique,
la distribution de la PPSDF commence a former um@e; ce gu'il indique une moindre
sensibilité dans cette zone. Quant a la polarisaticculaire, la vodte est bien formée, les

photons circulairement polarisés ne passent pasepaslume.
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Figure 1V.43: Représentation en trois dimensions di&a PPSDF pour une paire source détecteur a la vale
d’intensité 2*10-9 (u.a.). La polarisation maintene est linéaire a 45°g¢=0m) et la vue de la PPSDF se fait
(a) le long de l'axe z, (b) latéralement, (c) diag@lement.
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Figure 1V.44: Représentation en trois dimensions dda PPSDF pour une paire source détecteur a la
valeur d’'intensité 2*10-9 (u.a.). La polarisation naintenue est elliptique £€=0.2m) et la vue de la PPSDF se
fait (a) le long de I'axe z, (b) latéralement, (cjliagonalement.
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Figure 1V.45: Représentation en trois dimensions dda PPSDF pour une paire source détecteur a la
valeur d'intensité 2*10-9 (u.a.). La polarisation naintenue est circulaire droite et la vue de la PPSbse
fait (a) le long de I'axe z, (b) latéralement, (cjliagonalement.

Résultats de la méthode 2 avec inclusion

L’inclusion a été placée a une profondeur de OFPM240um) pour la méthode 2 a
mi-distance entre la position de la source et deatéur. La Figure V.46 montre une coupe
transversale de la PPSDF dans l'axe d'alignememte ela source et le détecteur. Les
polarisations représentés sont : (a) linéaire &4bf), (b) elliptique €=0.1m) et (c) circulaire
droite €=0.251). La position de la source est sur la diagonghegsentée a XY=3.7 MFP’ et
la position du détecteur & 5.1 MFP’. L'échelle tgimsité est limitée entre 9*1t et 2*10°
(u.a.).
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Figure 1V.46: Coupe transversale de la PPSDF pourne paire source détecteur avec une inclusion a une
profondeur de z= 240um. La polarisation maintenued) linéaire, (b) elliptique €=0.1met (c) circulaire sont
représentées en échelle logarithmique.

Malgré cette faible statistique de photons, l'isdbn est parfaitement visible pour
toutes les polarisations maintenues représentéeka j2PSDF. Les figures représentant les
PPSDF montrent ainsi, de la méme maniére que paugthode 1, une densité égale zéro a la
position de l'inclusion (profondeur de z=0.4 MFRa Figure IV.47 montre une coupe
horizontale a une profondeur de z=0.4 MFP’ (240 povr les trois polarisations maintenues
de la PPSDF: (a) linéaire a 45¢=0m), (b) elliptique €=0.1m) et (c) circulaire droite
(e=0.251). Egalement sur ces figures, on peut constater lqupolarisation maintenue
circulairement représente un volume ayant une ties diffusion de photons plus étalée
dans le volume (latéralement par rapport a la ®juque les deux autres polarisations

maintenues. L’inclusion absorbante est parfaitemisittle sur les trois représentations.
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Figure 1V.47: Coupe horizontale a la profondeur dez=0.4 MFP’ (240um) de la PPSDF pour une paire
source détecteur avec une inclusion & une profondede z= 0.4 MFP’ (240um). La polarisation maintenue
(a) linéaire 45° €=0m), (b) elliptique (e=0.1m) et (c) circulaire €=0.25m) sont représentées en échelle

logarithmique.

Cette inclusion totalement absorbante correspoad & une densité de diffusion de
photons égale a zéro. La localisation d'une inolusibsorbante peut étre garantie des qu’elle
peut étre atteinte par les photons, peu importpolarisation. L’utilisation de différentes
polarisations permet ainsi de filtrer le trajet géstons. En résolvant le probléme inverse, on

devrait obtenir des solutions plus stables damadaure ou I'espace des solutions possibles

est plus réduit.

IV.4 Conclusion et perspectives

Dans ce chapitre, nous avons introduit une pro&dbasée sur |'exploitation
statistiqgue de I'histogramme tri-dimensionnel degettoires des photons dans le milieu, qui

nous a permis de définir un volume de sondage fipéej dépendant du canal de polarisation
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utilisé et des propriétés optiques du milieu. Newsns ensuite discuté de I'apport de la

polarisation a une technique d'imagerie tomographigptique récente appelée ‘Optical

Projection Tomography’. Nous avons proposé un afier des photons transmis par

polarisation qui permet I'application de la techrega des tissus plus diffusants. Pour cela,
nous avons introduit la fonction de densité deudifin des photons polarisés (PPSDF) qui
permet de décrire la probabilité de distributionlaeolarisation dans le milieu. Nous avons

testé la possibilité de la méthode en étudiantale spécifique d’'une inclusion totalement

absorbante dans un milieu de propriétés optiquasums. Deux configurations de sondage
ont été présentées pour localiser une inclusialamtent absorbante : i.) Une source avec de
multiples détecteurs, ii.) Une source et un détectees deux configurations se distinguent

surtout dans leur statistique mais permettent foistele localiser I'hétérogénéité.

La détermination des propriétés optiques est inaptet pour la tomographie dans un
milieu diffusant. Grace a I'approximation de I'ETR%oloviev et al. 2012) il a été montré
gu'on peut obtenir avec l'utilisation la polarigati linéaire le coefficient de transport et
l'albedo d’'un milieu inconnu. Il serait intéressatgxplorer I'apport des autres polarisations,
comme les polarisations elliptiques et circulaiaipretrouver les propriétés optiques d’un
milieu.

Alternativement, si le milieu est homogeéne, il @ gtontré que la mesure de la lumiéere
polarisée linéairement rétrodiffusée permet I'obitandu coefficient de diffusion réduit et du
facteur d’anisotropie (Falconet et al. 2007; FaétprSablong, Perrin, Jaillon et al. 2008;
Falconet, Sablong, Perrin, and Saint-Jalmes 20@&)r obtenir ces propriétés optiques, les
figures d'intensité surfacique doivent étre anabgsé

Une fois les propriétés optiques connues, la toagplge optique pourrait étre réalisée
grace a difféerentes configurations de paires sedétecteur. La distance entre source et
détecteur ainsi que la polarisation d’illuminaticimoisie permettront un sondage adapté a la
profondeur et au volume souhaité.

Une validation expérimentale serait une proch&itape qui consisterait a valider la

localisation d’'une perturbation totalement absotbaans le milieu.
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Conclusion

Ce travail de thése a été consacré au développediame méthode d'imagerie
polarimétrique nouvelle pour 'examen des tissaddgiques.

Pour les besoin de notre étude, nous avons implk&meles modifications
substantielles un code de Monte Carlo de référead@e a ces modifications nous disposons
aujourd’hui d’'un code de calcul plus performantusplfiexible et mieux adapté. Les
différentes modifications ont été validées pouriauae garantie de fiabilité du code et pour
pouvoir travailler avec un outil performant et edéquation avec notre étude. Pour les
propriétés optiques utilisées, I'obtention de Wbimhation en profondeur et I'image
rétrodiffusée du milieu semi-infini correspond a temps de calcul limité (de I'ordre d’'une
heure). Le calcul permettant une représentatiedimensionnelle du volume sondé demande
plus de temps (de I'ordre de plusieurs heures).

Dans les chapitres suivants, nous exploitons dgmatés du code développé pour
mener une étude originale sur l'opportunité de ilisgtion de la lumiere polarisée
elliptiquement dans le sondage des tissus biolegigCe code de calcul nous permet en
particulier d’examiner en trois dimensions I'ext@msdans le volume de la distribution des
photons polarisés, quelle que soit leur polarisata® qui, & notre connaissance, n'est pas
rapporté dans la littérature.

Nous proposons une description de la chaine deurmesvec une formulation
permettant de décrire les canaux de mesure elliggigCette formulation dépend des éléments
optiques utilisés pour générer et analyser la ltenpgolarisée. Elle est ici utilisée pour la
réalisation d'une étude théorique des possibilitéda méthode de sondage polarimétrique.
Afin de couvrir le plus grand spectre d’applicasgoossibles dans le domaine de I'imagerie
biomédicale optique, I'étude couvre une gamme dgpnEtés optiques tres large. Les
résultats de cette étude sont suivis d’'une disenssincernant la réalisation expérimentale et
les approximations utilisées. Enfin, nous insistens I'application & I'examen des tissus
biologiques et sur la sensibilité de cette techamiduous introduisons pour cette étude deux
descripteurs, représentatifs respectivement deofompdeur sondée (Zc) et de I'extension en
surface du signal de mesurable (Rc). Nous monijaesla profondeur de sondage augmente
en fonction de I'ellipticité de polarisation, ceqiel que soit le type de diffuseurs composant

le tissu. Ce point est le sujet de discussions taligérature, nous proposons ici un éclairage
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sur ce point. De plus, nous établissons, a l'issgalte étude, une relation linéaire approchée,
trés simple, reliant 'extension de la mesure erfiase, mesurable, a la profondeur sondée,
connaissant les propriétés optiques du milieu. @alja été rapporté dans la littérature pour
la polarisation linéaire. Nous montrons ici quecomportement est le méme quelle que soit la
polarisation utilisée. Ceci facilitera la résoluti@u probleme inverse de localisation de

structures dans le milieu.

Enfin, nous proposons un raffinement de la méthpme remonter a une information
tridimentionnelle complete. Ceci nous permet d’examn en trois dimensions I'extension
spatiale de la lumiéere polarisée mesurée en réfusdin. Nous n’avons pas trouvé dans la
littérature ce genre de représentation pour laéoenpolarisée. Nous proposons ainsi deux
types de configurations de sondage :

-la méthode 1, utilisant une source ponctuellecauge matrice de détection étendue
(de type caméra CCD). Pour une mesure surfaciqoaeé#o on sait que la source de signal
provient d’'un volume spécifiqgue, déterminé parlifeicité de polarisation utilisée et par les
propriétés optiques du milieu. Cette technique peitmettre de mieux caractériser les tissus
biologiques localement. Les méthodes de caractémsactuelles se basent en effet sur
I’hypothese que le milieu est plan et semi-infidans la mesure ou le volume de sondage
délimité ici est petit, on pourra ainsi mieux éwaludes propriétés optiques des tissus
biologiques superficielm vivo, a différentes profondeurs.

-la méthode 2 fonctionnant en mono-source et nu#teeteur. La profondeur de
sondage dépend ici de deux facteurs : la distaooecs-détecteur, ceci quelle que soit la
polarisation, et I'ellipticité de polarisation. Gwuble filtrage (spatial, polarimétrique) doit
permettre d’obtenir des images tomographiques déehasolution. La méthode que nous
avons exposée est simple mais ne donne pas d’iafammsur le trajet suivi par les photons.
Pour cela, nous introduisons la définition de qi@sit connues en tomographie optique
diffuse classique, non polarisée, a savoir la dénde photon (PSDF), et adaptées ici a
l'utilisation de la lumiere polarisée que nous mstd®PSDF. Celles-ci devraient permettre
d’affiner les fameuses courbes en forme de « banates PSDF non polarisées rencontrées
en tomographie optique diffuse.

Ce travail a ainsi favorisé la compréhension dénpimene de propagation de la
lumiére polarisée dans les tissus biologiques. méthodes exposées sont prometteuses et
demandent a étre approfondies théoriquement, gicylger en ce qui concerne la méthode

3D, et validées par une étude expérimentale spéeifi
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Résumé

Les techniques d'imagerie optique, dans la gammeéodgueurs d’onde visible et
proche infrarouge, permettent d’examiner tres émeént les tissus biologiques de maniere
non invasive. Toutefois la forte diffusion des tisdiologiques limite fortement leur examen
en profondeur. Examinés en rétrodiffusion (examenladpeau ou du col de l'uterus par
exemple), non seulement les mesures sont polluéeslgp réflexion spéculaire, mais
'information sur la source volumique du signal égfalement perdue du fait de la forte
diffusion. La prise en compte de la diffusion démsnodele de propagation de la lumiére
permet d’évaluer cette distribution volumique dgnsil lumineux en fonction des propriétés
optiques du milieu. Pour sophistiquer I'approchepus introduisons un filtrage
polarimétrique, basé sur l'utilisation de la luneigrolarisée elliptiquement, particulierement
approprié a la géométrie de rétrodiffusion, peramttavant tout un sondage sélectif en
profondeur tout en s’affranchissant de la réflexspeculaire. Cette technique permet ainsi
d’examiner les tissus a I'échelle mésoscopiquey(jizsl’échelle du millimetre).

Nous avons tout d’'abord développé un outil thaarigpermettant de modéliser la
propagation de la lumiere polarisée dans les milditfusants. Nous avons modifié un code
de calcul Monte Carlo permettant de résoudre I'Eiqnade Transfert Radiatif Vectorielle
(ETRV) de maniere statistique. Ceci nous a perraisngner une étude sur la relation entre
une mesure polarimétrique en surface et son exteresi profondeur. Nous avons voulu cette
étude exhaustive en termes de propriétés optigxeminées, et les résultats sont présentés
avec des échelles incluant les propriétés optiflire parcours moyen de transport) pour une
transposition facile a tout type de milieu diffusaBlle nous a permis de montrer que la
profondeur sondée augmentait en fonction de I'etiigg de la polarisation utlisée, avec une
progression toutefois différente entre les milieaxprofil de diffusion de Mie (grande
particules, tissus biologiques) et les milieux fudion Rayleigh (petites particules). De plus,
nous avons pu établir une relation linéaire erieténsion de la lumiere en profondeur et
'extension superficielle du signal mesuré. Cetfiation est valable quelle que soit la lumiéere
utilisée, polarisée ou non. Nous avons ensuitergésé la technique pour une exploration en
trois dimensions du volume diffusant. L'exploitatide I'outil théorique nous a ainsi conduits

a proposer deux types d’utilisation de la méthagléiltage polarimétrique.

Mots-clés : imagerie optigue en milieux diffusantsissus biologiques, imagerie
polarimétrique, simulations Monte Carlo, Equati@nTdansfert Radiatif Vectorielle (ETRV)
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