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Résumé

Nous abordons dans ce mémoire deux méthodes d’exploration in vivo des tissus biologiques.

Premierement nous présenterons une technique spectroscopique invasive d’investigation des
tissus cérébraux profonds. Cette technique utilisant des sondes optiques en miniature, tire partie de
la forte rétrodiffusion de la lumicre par les tissus biologiques. Ainsi, I’atténuation lumineuse qu’on
mesure expérimentalement contient des informations non seulement sur les propriétés de diffusion
des milieux investiqués mais aussi sur les concentrations des chromophores qu’ils contiennent. Le
résultat est la possibilité d’envisager la mise en oeuvre d’'une méthode d’observation directe de
certains parametres hémodynamiques dont la saturation tissulaire en oxygene ou la concentra-
tion en hémoglobine totale. Nous nous référerons d’abord a quelques éléments théoriques sur
lesquels reposent nos manipulations. Nous présenterons ensuite le dispositif expérimental, les
matériels et les méthodes que nous avons utilisé en focalisant en particulier notre intérét sur la
préparation des fantomes optiques. Afin de mettre au point la méthode de travail nous montrons
par expérimentations sur de milieux modeles et par simulations numériques de Monte Carlo qu’on
a la possibilité expérimentale d’envisager des études d’oxymétrie tissulaire. Une fois ces aspects
mises au point nous présenterons des études d’oxygénation cérébrale, in vivo, chez le rat, au cours
d’une hypoxémie progressive. Nous conclurons cette partie expérimentale démontrant la poten-

tialité du systeme d’étre utilisé en études sur les réactions hémodynamiques dues a I’injection
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des traceurs optiques, sur le dépistage d’une ischémie et sur la mise en évidence des variations
d’état rédox des enzymes respiratoires. Finalement nous nous occuperons de 1’effet du confine-
ment de 1’absorbance sur les mesures spectrométriques en milieux diffusants et nous conclurons
que la spectrométrie d’absorption sous estime fortement les concentrations des especes absorbants
lorsque les dernieres sont localisées.

Deuxieémement nous présenterons une méthode d’imagerie des tissus biologiques en particu-
lier de I’ oeil : la tomographie optique cohérente. Sa technique tire partie de propriétés de cohérence
de la lumiere. Ainsi, ’interférence constructive des faisceaux lumineux provenant de deux bras
d’un interférometre de type Michelson donne naissance a un signal contenant des informations
sur la réflectivité provenant d’un domaine spatial de la cible limité par la longueur de cohérence
de la source. Nous nous référerons d’abord a quelques éléments théoriques nécessaire pour la
compréhension du fonctionnement d’un tomographe optique cohérent. Ensuite, nous
présenterons notre dispositif expérimental, en nous focalisant sur les performances du systeme
en termes de la vitesse d’acquisition des images, résolution transversale et longitudinale, rapport
signal/bruit. Nous intéresserons également des limitations imposées par 'utilisation d’un miroir
vibrant sur la qualité des images via la largeur de la bande des signaux générés. Nous conclu-
rons cette partie en soulignant les capacités du systeme de produire des images bidimensionnelles
transversales et longitudinales des objets, a haute résolution.

L’ensemble de ce travail de recherche et développement a également permis de comprendre
et d’expliciter certains résultats et conclusions contradictoires rapportés jusqu’a présent dans la
littérature a propos de la propagation de la lumiere en milieux a la fois diffusants et absorbants,
de mettre en évidence certaines conditions indispensables pour la mise en oeuvre des deux tech-
niques, de mieux définir leurs domaines d’application, leurs limitations et leurs bonnes conditions

d’utilisation.

Mots clefs : hémoglobine, saturation en oxygene, hypoxémie, simulations de Monte Carlo, spec-
trométrie, tomopraphie optique cohérente, miroir vibrant résonant, microscopie confocale, ima-

gerie, rétine



Résumé en Roumain

In acest memoriu vom prezenta doud metode de explorare in vivo a tesuturilor biologice.

Astfel, in prima parte vom prezenta o tehnica spectroscopicd invaziva de investigare a tesuturilor
profunde. Aceastd tehnica ce utilizeaza sonde optice in miniaturd are la baza puternica
retroimpragtiere a luminii de citre tesutul biologic. Astfel, atenuarea radiatiei optice mdsurata
experimental contine informatii nu numai asupra proprietitilor de Tmprastiere ale mediului dar si
asupra concentratiilor cromoforilor continuti de cétre acesta. Rezultatul este posibilitatea de a pune
in operd o metodd de observare directd a unor parametri hemodinamici precum saturatia tisulard n
oxigen sau concentratia totald a hemoglobinei. In acest context, ne vom referi mai intai la cateva
elemente teoretice necesare efectudrii experientelor. Apoi, prezentam dispozitivul experimental,
materialele si metodele utilizate focalizdndu-ne interesul in particular asupra prepardrii fantome-
lor optice. Pentru punerea la punct a metodei de lucru, vom ardta prin experiente cu medii model si
prin simulari numerice Monte Carlo cd avem posibiliatea de a realiza studii de oximetrie tisulara.
Odatd aceste aspecte puse la punct vom prezenta studii de oximetrie cerebrald in vivo, In cursul
unei hipoxii progresive. Vom concluziona aceastd parte experimentald demonstrnd potentialitatea
sistemului de a fi utilizat 1n studii privitoare la reactiile hemodinamice datorate injectérii unor tra-
sori optici, a depistdrii unei ischemii si a punerii 1n evidentd a variatiilor stdrii redox a unor enzime

respiratorii. In cele din urmd, ne vom ocupa de efectul confindrii absorbantei asupra mésurdtorilor
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spectrometrice in medii difuzante si vom concluziona ca spectrometria de absorbtie subestimeaza
concentratiile speciilor absorbante cand acestea din urma sunt localizate spatial.

In a doua parte vom prezenta o metodd de imagisticd a tesuturilor biologice, in particular
a tesutului ocular : tomografia opticd coerentd. Aceastd tehnicd 1si are originea 1n proprietitile
de coerentd ale luminii. Atfel, interferenta constructivd a fasciculelor de lumina provenind din
cele doud brate ale unui interferometru Michelson di nastere la un semnal electric ce contine
informatii asupra reflectivitdtii unui obiect, dintr-un domeniu spatial al acestuia limitat de lun-
gimea de coerentd a sursei. In aceastd ordine de idei ne vom referi la cateva elemente teoretice
necesare pentru a Intelege functionarea unui tomograf optic coerent. Apoi vom prezenta dispoziti-
vul experimental construit focalizdndu-ne asupra performantelor sistemului in termenii vitezei de
achizitie a imaginilor, a rezolutiilor sale longitudinale si transversale, a raportului semnal/zgomot.
De asemenea ne vom interesa de limitele pe care utilizarea unui scaner rezonant le impune calititii
imaginilor via largimea de banda a semnalelor pe care le genereaza. Vom concluziona aceasta parte
prin sublinierea capacitdtilor sistemului de a produce imagini bidimensionale transversale si lon-
gitudinale, de inaltd rezolutie.

In ansamblu, aceastd muncd de cercetare si dezvoltare a permis de asemenea de a intelege
si explica unele rezultate si concluzii contradictorii raportate n literaturd apropos de propagarea
radiatiei optice in medii biologice, de a pune 1n evidentd unele conditii indispensabile pentru pu-
nerea Tn operd a celor doua tehnici, de a defini mai bine domeniile lor de aplicabilitate, limitele
lor, si conditiile de functionare corectd a acestora.

Cuvinte cheie : hemoglobind, saturatie in oxigen,hypoxie, simuldri Monte Carlo, spectrome-

trie, tomoprafie opticd coerentd, scaner rezonant, microscopie confocald, imagisticd, retind



Table de matiéres

Introduction 1
Bibliographie . . . . . . . . . .. e
1 Spectrométrie en milieux diffusants. Principes théoriques 6

1.1  Principes théoriques de la propagation de la lumiere en milieux absorbants et dif-

fusants . . . . . L 7
1.2 Laloi de Beer-Lambert et la mesure de concentrations de chromophores . . . . . 10
1.2.1 Cas d’un milieu purement absorbant . . . . . . . ... ... ... ... 10
1.2.2  Cas d’un milieu a la fois absorbant et diffusant . . . . . . ... ... .. 14
1.3 Milieux d’absorbance compartimentée . . . . . ... ... ... ... ...... 19

1.3.1 Possibilités d’adaptation de la formulation pour le cas des milieux d’ab-
sorbance localisée . . . . . . .. ... 19

1.3.2  Mesures des variations temporelles des concentrations des chromophores

en conditions de localisation de I’absorbance . . . . . .. ... ... .. 22

1.3.3 Modele de simulation numérique de Monte Carlo . . . . . ... .. ... 24

1.4 Conclusion . . . . . . .. . e 27
Bibliographie . . . . . . . . . .. 29

2 Spectrométrie en milieux diffusants au moyen de sondes optiques aiguilles 32
2.1 Dispositif expérimental . . . . . . ... ... L 33
2.1.1 Principesdebase . . . . .. ... L 33

2.1.2 Lasource lumineuse . . . . . . . . . .. ... 35

2.1.3 Lessondes optiques . . . . . . . . .o u i e e 35

2.1.4 L’estimation du volume exploré par le rayonnement optique . . . . . .. 36

viii



Table de matiéres iX

2.1.5 LesSpectrometres . . . . . . . v v v e e e e e e e e 38

2.1.6 Traitementdesdonnées . . . . . . . . . ... ... 41

2.2 Lapréparation des fantdmes optiques . . . . . . . . .. ..o 42
2.2.1 Le calcul des propriétés de diffusion et du facteur d’anisotropie d’un mi-

lieumodele . . . . . .. ... L 43

2.2.2  L’absorption du milieumodele . . . . . ... ... ... ... ... 45

2.2.3 La préparation des fantobmes optiques d’absorbance localisée . . . . . . . 45

2.2.4  La préparation des fantdmes optiques contenant dusang . . . . .. . .. 48

2.2.5 Milieux modeles a base de microspheres de latex : de la théorie a la pratique 49

2.3 Techniques et protocoles biologiques . . . . . . . .. ... ... ... 53

2.3.1 Le modele animal, le protocole et le dispositif expérimental . . . . . .. 53

2.3.2 Injection d’un produit de contraste . . . . . . . . . ... ... ... ... 56

233 Vélocimétrie Doppler. . . . . . . . ... oo 57

24 Conclusions . . . . . . ... e 58

Bibliographie . . . . . . . . . .. e 59

3 Spectrométrie en milieux diffusants a ’aide des sondes optiques aiguilles. Applica-

tions

3.1

3.2

33

34

62
Spectrométrie en milieux diffusants en conditions d’une distribution homogene
des chromophores . . . . . . . . . .. .. 63
3.1.1 Configuration expérimentale et méthode de travail . . . ... ... ... 64
3.1.2  Résultats expérimentauX . . . . . . . . . . ..o e e 64
3.1.3 Calcul de la longueur des trajectoires des photons par simulations numériques
deMonteCarlo . . . . . ... ... 66
314 Discussions . . . . ... e e e 68
Application : étude de I’oxygénation cérébrale, in vivo, chez le rat, au cours d’une
hypoxémie progressive . . . . . . . . .. e e e e e e e 71
3.2.1 Montage expérimental. Méthode de travail . . . ... ... ... .... 71
3.2.2 Résultats expérimentaux . . . . . . . . ... .o Ll 72
323 Conclusions . . . . . . . ..l e 87
Spectrométrie en milieux diffusants en conditions d’une distribution non homogene
des chromophores . . . . . . . . .. ... 91
3.3.1 Configuration expérimentale et méthode de travail . . . ... ... ... 91
3.3.2 Résultats expérimentauX . . . . . . . . . ... e 92
3.3.3  Simulations de Monte Carlo en conditions d’absorbance localisée . ... 96
3.3.4 L’effet d’utilisation d’un facteur correctif . . . . ... ... ... .... 98
335 Conclusions . . . . . .. e 101
Conclusions . . . . . . . . o i e e 102



Table de matiéres X

Bibliographie . . . . . . . . ... e 103
4 Tomographie Optique Cohérente. Principes théoriques 106
4.1 Introduction . . . . . . . . . .. e 107
4.2 Interférométrie a sources lumineuses de faible cohérence . . . . ... .. .. .. 108
4.2.1 Calcul de I'intensité lumineuse détectée . . . . . . ... ... ... ... 108

4.2.2 Lavisibilité des franges d’interférence . . . . . . . .. .. ... ... .. 111

423 Lesignal OCT . . . .. .. ... . e 113

4.3 Tomographie optique cohérente longitudinale . . . . . .. ... ... ... ... 114
4.3.1 Larésolution en profondeur . . . ... ... ... ... ......... 114

432 DLeffetdeladispersion . . . ... ... ... ... ............ 115

4.3.3 Lalargeur de bande et le traitement électronique du signal OCT . . . . . 117

434 Conclusion . . . . . .. .. 119

4.4 Tomographie optique cohérente transversale (en-face) . . . . . . ... ... ... 120
44.1 Larésolution transversale . . . . . .. ... .. ... ... ... 121

442 Leffetd’un faisceau horsd’axe . . . .. .. ... ... ... ...... 124

4.4.3 Lalargeur de bande et le traitement électronique du signal OCT . . . . . 126

444 Conclusion . . . . . . . ... 127

4.5 La microscopie confocale et la tomographie optique cohérente . . . . ... ... 127
4.5.1 Pouvoir de résolution longitudinale d’un microscope confocal . . . . . . 128
4.5.2  Pouvoir de résolution transversale d’un microscope confocal . . . . . . . 129

453 Conclusion . . . . ... ... 131

4.6 Lebruitdans lessysttmes OCT . . ... ... ... . ... ... ........ 131
4.6.1 Sourcesdebruit. . . . . .. ... 132

4.6.2  Le rapport signal/bruit dans une configuration balancée . . . . . . . . .. 134

4.63 Conclusion . . . .. ... .. 137

47 Conclusions . . . . . . . . L 138
Bibliographie . . . . . . . ... 139

5 Tomographie optique cohérente. Mise au point d’un systeme utilisant un miroir vi-

brant résonant 143
5.1 Régimes de fonctionnement d’un systtme OCT. Terminologie . . . ... .. .. 144
5.2 Dispositif expérimental . . . . . . ... ... 145
5.2.1 Lasource lumineuse . . . . . .. ... ... ... 147
5.2.2 DLinterférometre . . . . . . . .. L. 147
5.2.3 Lesysttme de balayage de lalumiere . . . . ... ... ... ... ... 148
5.2.4 Ladétection et ’acquisition des données . . . . ... ... ... .... 151

53 Résultats . . . . . . . . e 152



Table de matiéres Xi

5.3.1 Lesperformances dusysttme . . .. ... ... ... .......... 152

5.3.2  Etudes sur la largeur de bande du signal généré par le miroir résonant 164

5.3.3 Fonctionnement séquentiel SLO-OCT . . . . ... ... ... ...... 170

5.3.4 Fonctionnementenmodeb-scan . . . . .. ... ... .......... 171

54 Conclusions . . . . . . . ... e 171

Bibliographie . . . . . . . ... 174

Annexes 177
A Simulations de Monte Carlo en conditions de localisation de I’absorbance : aspects

techniques 177

Bibliographie . . . . . . . ... 180

B Le logiciel fitofinvivo 182

Bibliographie . . . . . . . ... 184

C Le calcul de la fréquence du signal OCT transversal 186

C.1 Lecas d’un faisceau au centre du miroir . . . . . . . . . . .. ... ... .. .. 186

C.2 Le cas d’un faisceau hors du centre du miroir . . . . . .. ... ... ...... 187

D La liste de publications et communications 189

D.1 Publications . . . . . . . . . . . . . e e 189

D.2 Communications . . . . . . . . . . .t i v it e e e 190



Glossaire

BPF
BS
DC
DPF
DSC
FiO2
FPR2
Hb
HbO2
LDF
OCT
PaCO2
Pa02
RBC
RMN
Sa02
Sc02
Sv02
SLD
BLO
TS

filtre passe bas

diviseur de faisceaux

coupleur directionel

facteur différentiel de la longueur des trajectoires des photons
débit sanguin cérébral

fraction inspirée en oxygene

coupleur a fibre optique

hémoglobine désoxygénée
hémoglobine oxygénée

vélocimétrie Doppler

tomographie optique cohérente
pression arterielle partielle en dioxyde de carbone
pression arterielle partielle en oxygene
globule rouge

résonance magnétique nuclaire
saturation artérielle en oxygene
saturation cérébrale en oxygene
saturation veineuse en oxygene

diode superluminescente
ophtalmoscope laser a balayage
platine de translation

Xii



Introduction

Nous voyons la majorité des objets qui nous entourent grace a la lumiere diffusée qu’ils nous
renvoient, et que 1’on caractérise par sa couleur, c’est-a dire son spectre. Le probleme qui se
pose est de relier cette lumicre diffusée a la composition des corps, via les spectres d’absorp-
tions spécifiques des substances absorbantes qu’ils contiennent. Triviale dans le cas de I’analyse
par transmission de milieux limpides, la spectrométrie des corps diffusants est compliquée par
la nature aléatoire du trajet emprunté par la lumiere. De nombreux travaux ont été, et sont encore
consacrés a 1’étude de la propagation de la lumiere dans des milieux diffusants et a ses applications
a I’analyse spectrométrique. Dans le domaine de I’optique biomédicale, 1’analyse spectrométrique
offre la possibilité de développer des dispositifs capables de mesurer des parameétres physiolo-
giques tels que la saturation en oxygene du sang et la concentration totale en hémoglobine. Ce sont
les oxymetres optiques. Les premiers essais de réalisation d’un oxymetre capable de mesurer la sa-
turation artérielle en oxygene du sang, (la Sa02), de maniére continue, remontent a la deuxieme
guerre mondiale lorsque les scientifiques se sont intéressés a la possibilité de mesurer la SaO2 des
pilotes d’avion pendant leur vols a trés grande altitude. Suite aux recherches dans ce domaine,
en 1942, Millikan a développé un premier dispositif vraiment pratique qui utilisait le rayonne-
ment optique traversant le lobe de I’oreille [4]. Malheureusement son dispositif n’offrait pas la

stabilité et la reproductibilité demandée pour son utilisation clinique. Plus tard, Hewlett-Packard a
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réalisé un oxymetre fonctionnant a huit longueurs d’onde [7]. Cet appareil comportait un élément
assurant I’échauffement de la peau afin d’obtenir une vasodilatation maximale. Finalement ce dis-
positif n’a pas été développé a cause de sa grande dimension et de son prix. En 1975, Nakajima
a réalisé le premier oxymetre pulsé [S]. Le principe de fonctionnement de cet appareil est basé
sur le fait que la concentration de I’hémoglobine dans les arteres présente une variation synchro-
nisée avec les battements cardiaques tandis que les capillaires et les veines ne présentent pas cet
effet. Ainsi, la lumiére transmise a travers une section d’un tissu présente une variation pulsatile
caractéristique uniquement au sang artériel. On peut alors en déduire les concentrations relatives
des hémoglobines correspondant au sang artériel. En fait, a notre connaissance cet oxymetre est le
seul utilisé a grande échelle pour utilisation clinique.

La plupart des ces travaux concernent des situations ot la longueur du trajet optique est grande
devant le libre parcours moyen, ce qui permet de réduire 1’équation de transfert radiatif décrivant
la propagation de la lumiere a celle d’une simple équation de diffusion. Cette approximation n’est
pas valable dans le cas de sondes spectroscopiques de petites tailles constituées de deux fibres
optiques de petit diametre accolées ou tres proches, I’'une servant a éclairer le milieu, ’autre a
collecter la lumiere diffusée vers I’arriere sont utilisées. Pour cette situation particuliere peu de
travaux ont été effectués. C’est pour cela que nous avons voulu utiliser les potentialités offertes par
la spectrométrie optique pour mettre au point une méthode optique invasive mais locale, de mesure
de la saturation cérébrale en oxygene, in vivo, a I’aide d’une sonde a fibres optiques aiguilles.

Ainsi, des études sur la dépendance de I’atténuation du rayonnement optique avec le coef-
ficient d’absorption pour un milieu modele nous ont permis d’envisager des études d’oxymétrie
cérébrale, in vivo, chez le rat, en conditions d’hypoxémie progressive (diminution de la quantité
d’oxygene inspirée). Les conclusions de ces études nous ont amené d’une part a étudier les pos-
sibilités de notre systeéme a mettre en évidences la présence d’une ischémie (diminution du débit
sanguin provoquée par 1’obstruction d’une artere), des variations de 1’absorbance optique dues
aux variations d’état rédox des enzymes respiratoires, de suivre les réactions hémodynamiques
cérébrales provoquées par I’injection d’un bolus optique et d’autre part d’étudier I’effet du confi-

nement de 1’absorbance en compartiments cylindriques, situation qui correspond au confinement
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du sang dans les vaisseaux sanguins sur les mesures d’oxymétrie cérébrale in vivo. Les avantages
d’utilisation d’un tel systeme pour I’exploration cérébrale sont évidentes : portabilité de 1’instru-
mentation, instrumentation peu sophistiquée et donc peu coliteuse, I’ utilisation d’un rayonnement
peu dangereux, compatibilité avec expériences simultanées d’imagerie RMN, etc.

Méme dans cet instant, la lumiere diffusée par cette page est collectée par I’oeil du lecteur
et focalisée sur la rétine produisant une série de réactions chimiques qui sont responsables des
signaux nerveux envoyés au cerveau. Un traitement ultérieur des signaux donne naissance a des
images successives de chaque mot de la page. Cette fonction essentielle de 1’oeil a conduit a un
considérable intérét de 1’étudier et de le comprendre, par différentes méthodes, dont I’'imagerie
optique. Cependant une petite partie seulement des technologies optiques utilisées pour I’imagerie
tirent parti des propriétés de cohérence de la lumiere. Ainsi, méme si beaucoup d’instruments
utilisent des lasers, qui sont des générateurs de rayonnement cohérent, les lasers ne sont le plus
souvent utilisés que pour 1’éclairage ou bien pour la concentration de la chaleur [6]. En revanche,
la Tomographie Optique Cohérente (OCT) a attiré 1’attention des chercheurs travaillant dans le
domaine de la photonique qui essaient d’utiliser le potentiel de I’OCT afin d’en faire un instrument
de diagnostic médical par imagerie. Dans cette direction on peut citer des articles de référence
apparus des les années 1990 : [3],[1],[2].

Nous avons voulu contribuer aux efforts conjugués des scientifiques afin de remplacer les
systemes ophtalmoscopiques a balayage traditionnelles utilisées en clinique par la mise en oeuvre
d’un systeme OCT rapide utilisant un miroir vibrant travaillant a trés grande fréquence (4KHz)
afin d’évaluer la possibilité d’utiliser la tomographie optique cohérente pour 1’oxymetrie du tissu
oculaire. Les performances du systéme construit nous ont confirmé les possibilités énormes de la
tomographie optique cohérente pour faire de 1’imagerie 3D a grande résolution.

Parce que nous nous sommes occupés de la mise au point de deux systemes optiques ayant
des applications distinctes nous avons opté pour un découpage de cette thése en chapitres relatifs
a la spectrométrie des milieux diffusants et a la tomographie optique cohérente. Ainsi, la these est
divisée en cinq chapitres. Les premicres trois chapitres sont dédiés a la spectrométrie des milieux

diffusants. Dans le premiere chapitre nous développerons quelques aspects théoriques sur la pro-



Introduction 4

pagation de la lumiere dans un milieu diffusant en insistant sur les possibilités que la spectroscopie
en milieu diffusant peut nous fournir pour des mesures absolues des propriétés optiques d’un tel
milieu d’une part et les mesures de variations des propriétés optiques d’autre part. Le dexieéme cha-
pitre est dédié a la présentation des dispositifs expérimentaux, de I’instrumentation, des matériaux
et des méthodes utilisées pour la mise en oeuvre du systeéme spectrométrique. Le troisieme cha-
pitre est largement consacrée aux résultats expérimentaux obtenus a I’aide de ce systeme. Dans les
chapitre 4 et 5 nous présenterons respectivement les aspects théoriques sur la tomographie optique
cohérente et le dispositif expérimental que nous avons mis en oeuvre. Aussi, nous exposerons les
principaux résultats expérimentaux obtenus. Finalement, nous conclurons en discutant aussi les
perspectives d’évolution et d’application de la spectroscopie de milieux biologiques et des possi-

bilités d’utilisation de la tomographie optique cohérente dans I’oxymetrie du tissu biologique.

Le travail de cette these a été effectué essentiellement au ” Laboratoire de Spectrométrie Phy-
sique” a Grenoble, mais aussi au ’Laboratoire de Spectroscopie en Infrarouge” a la Faculté
de Physique de lasi, Roumanie et au ”Physics Laboratory” a I’Université de Kent, Canterbury,
Grand Bretagne, étant le résultat d’une these en cotutelle entre I’ Université ”Joseph Fourier” de

Grenoble et I’Université ”Alexandru loan Cuza” de lasi.
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CHAPITRE 1

Spectrométrie en milieux diffusants. Principes théoriques
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Ce chapitre est dédié a la présentation des bases théoriques nécessaires pour I’élaboration
des expériences ayant comme but les études des évolutions temporelles de I’oxygénation du tissu
vivant cérébral, in vivo, chez le rat et pour la compréhension et I’interprétation des résultats ainsi
obtenus. Tout d’abord nous présenterons le formalisme utilisé dans la littérature pour décrire la
propagation de la lumiere dans un milieu a la fois absorbant et diffusant, catégorie dans laquelle
s’inscrit les tissus biologiques et des aspects concernant les possibilités de mesure des concen-
trations de chromophores dans un tel milieu. Nous focaliserons également notre attention sur le
cas des milieux diffusants dans lesquels I’absorbance est distribuée spatiallement de maniére non

homogene.

1.1 Principes théoriques de la propagation de la lumiere en milieux

absorbants et diffusants

Afin de faire de la spectrométrie en milieu a la fois diffusant et absorbant, tels que les tis-
sus biologiques, il est nécessaire d’établir une relation analytique entre I’intensité lumineuse re-
cueillie a une certaine distance d’une source lumineuse /(r, 1), I’intensité de la source 7y(0, 1) et les
différents parametres optiques du milieu dont son coefficient d’absorption p,(4). L'un des modeles
les plus complets qui décrit la propagation de la lumiere dans un tel milieu et qui peut nous donner
une telle information est I’équation de transport de Boltzmann. Bien que cela prend en compte
tout les aspects concernant la propagation du rayonnement optique, sauf les aspects ondulatoires,
cette équation est mathématiquement difficile a résoudre et doit étre simplifiée. La méthode la
plus utilisée consiste a développer la radiance en chacun point de I’espace en série de puissance
d’harmoniques sphériques. En retenant seulement # termes, 1’équation de transport de Boltzmann

se réduit a un nombre de n équations différentielles couplées. Si n = 1, on peut montrer que la
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variation spatio-temporelle de la densité de photons ¢! est décrite par I” équation [2] :

) 3Du,| & 3D &? 3D 9
—DV?p(r, 1) + |pac + |1 + 5" T o(r, 1) = 1+c—25 so(r, 1) (1.1)
ol
C
D=——r, py=ul-g
Sy HTml-s

Dans I’équation de transport ¢ tient compte des toutes les catégories de photons se propageant
dans le milieu, c’est-a-dire les photons balistiques (qui ne subissent pas de processus de diffusion),
serpentiles (quelques diffusions) et diffusés (un grand nombre de processus de diffusion). Dans la
méme équation, u, est le coefficient de diffusion des photons, g s’appelle coefficient d’anisotropie
de la diffusion (1 coefficient de diffusion réduit et c est la vitesse de propagation de la lumiere dans
le milieu a étudier. En fait, le facteur d’anisotropie g est une mesure de la déviation de la lumiere
apres un seul processus de diffusion. Si un photon est dévié avec un angle 6 par rapport a la
direction initiale suite au processus de diffusion, alors g est par définition la composante moyenne

de la nouvelle direction de la trajectoire sur la direction initiale :
g =<cosf >

Egalement, le facteur g peut étre défini a I’aide de la notion de fonction de phase p(6) décrivant la

probabilité qu’un photon soit dévié de la direction initiale vers une autre direction :
T
g= f p(0)2r sin 6 cos 6dO =< cos 6 > (1.2)
0

la fonction de phase étant normalisée, c’est-a-dire :

f p(0)2r sin 6dO = 1 (1.3)
0

'1e nombre de photons par unité de volume
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Le tissu biologique diffuse la lumiere préférentiellement vers 1’avant, et typiquement les valeurs
du coefficient d’anisotropie g sont situées dans la gamme 0.70-0.98 [3]. En intégrant dans une
seule quantité u; le coefficient de diffusion et le facteur d’anisotropie on peut décrire la diffusion
des photons par des chemins aléatoires de pas [* = 1/u}, chaque pas impliquant une diffusion
isotropique. Une telle description équivalente a la propagation des photons avec des pas de lon-
gueur moyenne [* = 1/u} est valable a condition que la diffusion domine 1’absorption, c’est-a-dire
Hq < [ et que la longueur moyenne du trajet des photons soit grande devant 1/4. Un tel régime
est appelé régime de diffusion, cas dans lequel 1’équation de transport se réduit a [’équation de

diffusion :

9
—DV?(r, 1) + | pac + g o(r, 1) = so(r, 1) (1.4)

Dans cette équation, la densité de photons, ¢, tient compte seulement des photons diffusés.

A T’aide de I’équation 1.4 une grande variété de géométries peuvent étre résolues analytique-
ment : milieu infini, semi-infini, plaque, cylindre infinie, sphere, etc [14],[1]. Ainsi en utilisant
des méthodes comme la spectroscopie résolue dans l’espace [14],[11] et la spectroscopie résolue
dans le temps [14] il est possible de résoudre I’équation de diffusion et a partir de 1a de trouver la
relation entre les intensités lumineuses et les parametres optiques du milieu u, et uj.
Concretement, comme nous allons le constater dans les sections suivants, notre intérét s’est foca-
lisé sur une géométrie a sondes optiques aiguilles ayant comme milieu d’étude le cerveau. Dans
une telle géométrie expérimentale nous ne sommes pas dans un régime de diffusion car a cause de
la petite distance entre la source et le détecteur, les photons subissent un nombre réduit de diffu-
sions et par conséquent 1’équation de transport de Boltzmann ne peut pas nous offrir une relation
entre la réflectance lumineuse (le rapport entre I(r, ) et Iy(0, A)) et les parametres optiques du

milieu.

2Dans une telle géométrie, a sondes aiguilles, I’intensité lumineuse recueillie I(r, 1) et due a la rétrodiffusion de la
lumiére dans le milieu.
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Une alternative a 'utilisation de I’équation de transport est d’exploiter la loi de Beer-Lambert
classique en I’adaptant pour le cas des milieux non seulement absorbants mais aussi diffusants et

pour la géométrie expérimentale qui nous intéresse.

1.2 La loi de Beer-Lambert et la mesure de concentrations de chro-

mophores

1.2.1 Cas d’un milieu purement absorbant
La loi de Beer-Lambert

Par simplicité, on considere le cas d’une cuvette qui contient un liquide non diffusant dans le-
quel on dissout un composant absorbant de concentration ¢3. Ensuite, on considére qu’un faisceau
collimaté d’intensité lumineuse Iy(A) traverse la cuvette d’épaisseur L et émerge avec une intensité
lumineuse réduite /(1). Comme tout les photons parcourent des chemins de la méme longueur L,

la relation entre /(1) et Ip(A) est donnée par la loi de Beer-Lambert classique :

1) = Ip()e Ha(DL (1.5)

ot i,() représente le coefficient d’absorption du composant absorbant*. Par convention on ex-
prime la baisse de I’intensité lumineuse en termes d’unités logarithmiques a 1’aide de la densité
optique OD. Ainsi, une atténuation de 1 OD va correspondre a une division par 10 de I’intensité

lumineuse. Par ailleurs on va pouvoir écrire :

Io()  pa(DL

AW =log 725 = 710

(1.6)

3’unité conventionnelle pour la concentration est mol par litre (molaire M)
4’unité conventionnelle pour y, est cm™!
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Si la substance absorbante est dissoute uniformément dans le liquide alors, ¢, va pouvoir étre
exprimée fonction de ¢ :

wa() =23 %10 x ¢ x &) (1.7)

ol £(1) est connu comme le coefficient d’absorption spécifique . Si on considére maintenant
une cuvette dans laquelle nous avons n absorbants de concentrations c¢;, (i = 1...n)ets’iln’y a
pas d’interactions chimiques entre ces composants, alors, le coefficient d’absorption s’obtient tout

simplement en additionnant la contribution de chaque absorbant :

pa(D) = 2.3x10%) )" ciei(d) (1.8)
i=1

Les équations 1.8 forment les bases de la spectroscopie d’absorption. La loi de Beer-Lambert
nous montre que u,(A) peut étre déterminé par mesure de 1’atténuation du rayonnement optique si
la longueur du chemin physique parcourue par la lumiére dans le milieu étudié est connue.

Dans les conditions ou une variation temporelle des concentrations des chromophores de c¢; a
¢; + oc; se produit entre le instants ¢ et ¢ + o¢ alors la variation de I’atténuation lumineuse A qui

résulte peut €tre exprimée mathématiquement par :

1A, 0) n
Z Sci - £i() - L (1.9)

IAr+6n| &

SA = A(A, 1+ 61) — AL, 1) = log

La relation 1.9 nous permet de trouver la variation de la concentration d’un chromophore simple-
ment par une mesure de la variation temporelle de I’atténuation lumineuse dans les conditions ou
le coefficient d’extinction spécifique du chromophore et la distance entre la source et le détecteur

sont connus.

SLes unités conventionnelles pour y, et & sont dans une certaine maniére différentes. u, est exprimé en termes de
logarithmes népériennes et son unité est le cm~! tandis que & est défini comme le nombre de OD d’atténuation produit
par I’absorbant a une concentration de 1 mM et pour un chemin physique de 1 cm. Ainsi on peut exprimer y, vs € par :
o =Cq-€-In(10)-10° = 2.3-10%)c - &.
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Oxymétrie cérébrale

Lutilité de la spectroscopie d’absorption pour I’oxymetrie cérébrale est évidente lorsque on
observe le spectre d’absorption de I’hémoglobine. L’hémoglobine, le plus important absorbant
d’un tissu biologique est présente essentiellement sous deux formes, oxygénées (HbO2) et désoxygénées
(Hb) (voir leurs coefficients d’extinction dans la figure 1.1). Elle est contenue dans les globules
rouges, (les RBC) et son but est de transporter 1’oxygene vers des régions des tissus ou la PaO2

(la pression artérielle partielle en oxygene) est basse. Ainsi, en partant de la connaissance de la

60 E 4-0 :I I T I T I T I T I T I T I T I T :
S5E Y — [hémoglobine oxygénée] |3
< F 33 hémoglobine désoxygénée] |3
s s0E o — — [hémoglobine désoxygénée] 3
£ F ! :
E4SE 3.0p =
S E C ]
3 C ]
o 40E F .
& E 25F -
E 35F - ) .
3 E C ) 3
a _F C ]
Z 30 20 -
.S E - \ ]
S = C \ 3
k= 25 % o \ N ]
> = 15 vy -]
2 20E - AN Y b
o S C A/ .
5 I5F 1.0 S
k3! E C ]
S - - -
T 10 - 3
S E 05 -
SE = h
P S R T R Y " IR PR IR AR RN RPN R
500 520 540 560 580 600 620 640 680 720 760 800 840 880 920 960 1000
longueur d’onde (nm) longueur d’onde (nm)

FiG. 1.1 — Le spectre d’absorption de I’hémoglobine oxygénée est désoxygénée [13] dans le do-
maine spectrale 500-650 dans lequel nous avons fait nos expérimentations et dans le domaine
650-1000 nm.

dépendance des coefficients d’extinctions avec la longueur d’onde et de la supposition qu’il n’y a

que deux especes absorbantes dans le tissu (HbO2 et Hb) on arrive a trouver les concentrations

des hémoglobines a I’instant donné en effectuant tout simplement des mesures a deux longueurs
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d’onde différentes :

14,1 (A2, 1)
emp(A2) - log————— emp(A1) - lo
- U0 YT Ml NOON)
L enpo2(A)eap(A2) — egpor(A2)emp(4r) (1.10)
I(4,1) I, 1)
A1) -l - A2) -1
_1 enpo2(41) 8 1 ) eb02(12) 8 (A1)
CHb(l)—Zx

eup02(A1)emp(A2) — enpo2(A2)emp(A1)

et d’extraire les valeurs des parametres physiologiques d’intérét comme la saturation cérébrale en

oxygene définit par :

Cupo2 (1)
ScO2(t) (%) = x 100 (1.11)
cupo2(t) + chp(t)
et la concentration totale de I’hémoglobine
(1) = cHpo2(1) + crp() (1.12)

En conditions réelles il faut tenir compte d’un nombre plus grand de chromophores, nombre
qui dépend finalement des conditions expérimentales. Ainsi en certaines expérimentations il faut
tenir compte de la présence de la mélanine dans 1’épiderme, et en autres, fonction de la longueur
d’onde il faut tenir compte ou non de la présence de I’eau. Ce n’est pas le cas du domaine visible
et proche infrarouge ot I’absorption de 1’eau est faible. Finalement les enzymes respiratoires (les
cytochromes) contribuent a 1’absorption et peuvent ainsi &tre détectés, en particulier le cytochrome
¢ qui présente un pic d’absorption important dans son état oxydé a ~604 nm et un autre pic a ~552
nm cette fois dans son état réduit (voir la figure 1.2 page suivante). La présence d’un nombre de
chromophores supérieur nécessite des mesures simultanées a plusieurs longueurs d’onde, la loi de

Beer-Lambert devant €tre €crite pour un nombre m de longueurs d’onde A ; supérieure au nombre
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FiG. 1.2 — Les coefficients d’extinction spécifiques du cytochrome aas, cytochrome bs et c. Extrait
de Cope [4].

n des chromophores :
I(4;,1)

lo =
“To,n 4

ci(Hei(d;)L (1.13)

Le résultat est un systeme surdéterminé de m équations linéaires qui peut étre résolu par exemple

a I’aide d’une méthode de décomposition en valeurs singulieres [17].

1.2.2 Cas d’un milieu a la fois absorbant et diffusant

Le tissu biologique étant un milieu a la fois absorbant et diffusant le rayonnement optique va
interagir avec le milieu suivant deux processus : [’absorption qui est directement liée aux concen-
trations des chromophores et la diffusion qui produit aussi une atténuation du rayonnement op-

tique mais indépendemment des concentrations des chromophores. Comme en général on ne peut



Chapitre 1 15

pas séparer les atténuations correspondant a chacun des deux processus, la loi de Beer-Lambert
mise sous la forme 1.13 ne peut pas étre utilisée pour déterminer les concentrations des chromo-
phores® et le résultat immédiat est I’impossibilité de quantifier les mesures oxymétriques d’un
tissu biologique. Nous verrons dans les sections suivantes qu’un objectif moins ambitieux comme

la quantification des variations des concentrations des chromophores est un but plus accessible.

Mesures des variations temporelles des concentrations des chromophores

Considérons un ensemble de photons ayant emprunté des chemins de différentes longueurs
entre un point d’émission et un autre de détection. La relation entre I’intensité lumineuse /o(A)
correspondante aux photons injectés dans le milieu purement diffusant et I’intensité /(1) mesurée
au point de détection lorsque un absorbant de concentration c est distribué de maniére homogene

dans le milieu, est donnée par la loi de Beer-Lambert mise sous la forme :
1) = Ip(d) f P(L)e FWLygy, (1.14)
0

ou P(L) est la probabilit¢ qu’un photon parcourt un chemin de longueur L entre la source et le

détecteur lorsque le milieu est purement diffusant. Cette fonction normalisée,
jow P(L)ydL =1 (1.15)
permet de définir la longueur moyenne des trajectoires des photons entre la source et le détecteur :
L= fomP(L)LdL (1.16)

Dans les conditions ou la concentration d’absorbant est suffisamment petite de sorte que y,L < 1,

I’équation 1.14 peut étre mise sous la forme :

1(/l)=10(/1)f0 P(D)[1 = pg(DLIAL = Io(D[1 = pa(ADL] (1.17)

°En fait les photons vont emprunter des chemins de différentes longueurs entre un point d’émission et I'un de
détection, ainsi que pratiquement, 1’équation 1.5 reste valable dans les conditions ou elle est écrite pour chaque photon.
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ou en termes d’atténuation lumineuse :

1

AQQ) = m-uau)-i (1.18)

Cette relation peut aisément étre généralisée au cas ol la petite variation de la concentration du
chromophore de ¢ a ¢ + dc entre les instants ¢ et ¢ + ¢, produit une variation du coefficient d’ab-
sorption de yu, a u, + du,. Dans ce cas, on peut exprimer la variation de 1’atténuation lumineuse

entre les instants ¢ et ¢ + 0f par :

I(A,t + ot)
0A(A) = A4, t+ 6t) — A, 1) = log| ————| = dc - &(A) - rgg - DPF(Q) (1.19)

1(4,1)

Dans I’équation 1.19, ry,; est la distance géométrique entre le point source et le point de détection,
tandis que DPF” est le facteur différentiel de la longueur des trajectoires des photons. Le DPF
est une fonction dépendante des propriétés d’absorption et de diffusion du milieu et représente le
rapport d’entre la longueur moyenne des trajectoires des photons et la distance géométrique entre
la source et le détecteur®. En fait en prenant un facteur DPF égal 4 1’unité on retrouve une équation
de type 1.9 page 11 trouvée pour le cas des milieux purement absorbants non diffusants.

L’équation 1.19 peut étre généralisée aisément au cas des milieux diffusants contenant plusieurs
types de chromophores. Considérons que dans le milieu diffusant il y ait un nombre n de chromo-
phores caractérisés par leurs absorbances ¢;, et leurs concentrations a I’instant ¢, ¢;. A I’instant ¢+ d¢
leur concentrations deviendront ¢; + dc;. Ainsi, la généralisation de I’équation 1.19 est possible en

n

remplagant la quantité dc - & par la somme Z ocigi, ’équation obtenue ayant n + 1 inconnues
(n variations des concentrations plus le DPFi ):.lEn faisant des mesures pour m longueurs d’onde

différentes, il en résulte le systeme d’équations :

n
SAW)) = )" bci- &i(A)) - rea - DPF()),  j = 1.m (1.20)
i=1

"Differential Pathlength Factor

0A
80n peut aussi définir mathématiquement le facteur DPF comme DPF = — - 3
Vsd Ha
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Malheureusement, le fait que le facteur DPF soit une fonction de la longueur d’onde fait que
le systeme 1.20 est un systeéme de m équations non linéaires sous déterminé qui ne peut pas étre
résolu. C’est pour cela qu’en vue de la détermination des variations temporelles des concentrations
des chromophores la connaissance de la dépendance du facteur DPF avec la longueur d’onde est

vitale.

Possibilités de mesure du facteur DPF et de la saturation cérébrale en oxygene

Conformément a I’équation 1.19 la détermination du facteur DPF apparaitrait assez facile : il

faut tout simplement augmenter le coefficient d’absorption du milieu d’une quantité connue oy,
et il faut mesurer la variation de I’atténuation. Cette méthode peut étre utilisée en ajoutant dans le
milieu une concentration connue d’une composante absorbante. In vivo ce n’est pas facile a faire
car il est trés difficile de contrdler I’augmentation de la concentration de la composante absorbante
dans le tissu qui nous intéresse.
Les scientifiques ont développé plusieurs méthodes de détermination du facteur DPF, comme
la méthode du temps de vol des photons [1],[6] ou des méthodes aux traceurs [5]. La premiere
méthode est la plus simple qui existe pour la mesure du DPF et consiste juste dans la mesure
du temps de vol des photons entre source et détecteur. Cette méthode exige malheureusement
une géométrie expérimentale semi-infinie et suppose que les tissus ont des propriétés optiques
homogenes sur une région de I’espace assez grande. Les méthodes aux traceurs, contrairement a
la méthode précédente utilise le rayonnement optique en continu. Considérons un milieu trouble
contenant en plus de chromophores connus, un chromophore supplémentaire, de concentration
connue qui présente un élément distinctif a une certaine longueur d’onde et qui, en 1’absence de
diffusion a une amplitude ¢ par unité de concentration. Ainsi, I’effet des diffusions multiples sera
la multiplication du facteur DPF par ¢, c’est-a-dire : DPF(A) - ¢. En mesurant I’amplitude d’un
élément distinctif, on va pouvoir mesurer le DPF. Cependant, méme si cette méthode est tres
simple, elle présente des désavantages : il faut connaitre la concentration d’absorbant ajouté et
d’autre part on obtient le DPF a une seule longueur d’onde.

Malheureusement il semble que pour le cas que nous intéresse (géométrie expérimentale a sondes



Chapitre 1 18

optique aiguilles) il n’y aucune possibilité, ni expérimentale, ni théorique (nous ne sommes pas
dans un régime de diffusion) de déterminer la dépendance du DPF avec la longueur d’onde. Le
résultat immédiat est I’'impossibilité de déterminer des variations quantitatives temporelles des
concentrations des chromophores méme pas pour le cas particulier ou le DPF ne dépend pas de
la longueur d’onde. Néanmoins, dans ce cas particulier on peut extraire la valeur de la saturation
cérébrale en oxygene dans I’hypothese qu’entre les instants 7 et £ + d¢ la S .O2 reste inchangée.

Envisageons donc qu’entre les instants ¢ et ¢ + ¢t il se produit une variation de I’atténuation lumi-
neuse 0A(A), atténuation due uniquement a une modification du contenu en sang du tissu et suppo-
sons que les seuls chromophores endogenes du tissu sont I’hémoglobine oxygénée et désoxygénée.

Cette atténuation peut s’exprimer mathématiquement par :

514(/1) = (SCHbongbOZ(/l)rsdDPF + (SCHb{;‘Hb(/l)rsdDPF (1.21)

Cette équation ne permet pas I’estimation quantitative des variations de concentrations des
hémoglobines, mais nous permet d’évaluer les quantités dcgpon - ¥sq - DPF et 6cyyp - 1sq - DPF et

al’aide de I’équation 1.11 page 13 d’extraire la saturation cérébrale en oxygene :

6CHb02 *Vsd * DPF

S.02(t) = S,.02(t + 6t) = 1.22
02() = 502 ) Scupor - rsg - DPF + 6cpy, - req - DPF (1.22)

Bien s, les simulations numériques de Monte Carlo peuvent étre une solution pour 1’étude
de la dépendance du facteur DPF avec la longueur d’onde. En s’ajustant pratiquement a toutes
les conditions expérimentales, les simulations de Monte Carlo nous donnent des informations sur
la distribution des chemins des photons entre le point source et le point de détection dans les
conditions ol on connait déja les propriétés optiques du milieu. Les simulations nous permettent
d’extraire les valeurs du DPF pour différents milieux modeles et d’adapter les résultats ainsi obte-
nus pour le cas du tissu biologique vivant. Ainsi, en partant de la connaissance des valeurs absolues
de la concentration des hémoglobines, des nombreux auteurs ont proposé différentes techniques

spectroscopiques pour des évaluations quantitatives d’autres parametres hémodynamiques comme
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le débit [8] et le volume [22] sanguin cérébral.

1.3 Milieux d’absorbance compartimentée

Dans les sections précédentes il a été tacitement accepté que les chromophores sont répartis
uniformément dans le milieu. Ceci ne correspond pas du tout a une situation réelle parce que
le sang, principal absorbant présent dans le tissu biologique n’est pas distribué de maniere ho-
mogene mais est compartimenté en arteres et veines qui peuvent avoir des diamétres variant entre
quelques microns jusqu’a quelques millimetres (pour les humains). La question qui se pose est

comment peut-on utiliser dans ce cas la loi de Beer-Lambert ?

1.3.1 Possibilités d’adaptation de la formulation pour le cas des milieux d’absor-

bance localisée

A notre connaissance, il existe dans la littérature quelques modeles assez bien mis au point

étudiant la propagation du rayonnement optique en milieux diffusants dans lesquels les chromo-
phores sont localisés dans des compartiments. Méme si les premicres études de spectroscopie d’ab-
sorption en conditions de localisation de 1’absorbance remontent a I’année 1956 [7], ce probleme
a connu un regain d’intérét assez récemment en relation avec les applications biomédicales. On
peut citer dans cette direction les travaux de Liu et al [12], Firbank et al [10], Verkruysse et al [19],
Sterenborg et al [18].
Les modeles théoriques proposés suggerent la possibilité que la formulation utilisée dans le cas
des milieux d’absorbance distribuée de maniere homogene reste valable avec certaines conditions
pour le cas d’un confinement de 1’absorbance [12],[10]. Généralement ces conditions sont liées
a la valeur du produit entre le coefficient d’absorption du chromophore confiné et la dimension
du paquet absorbant mais sont indépendantes de la fraction volumique occupée par les paquets
absorbants dans le milieu diffusant. La valeur de la fraction volumique occupée par les paques
absorbants va directement modifier la valeur du facteur DPF.

Comme exemple, la théorie développée par Liu et al [12] suggere une équivalence entre le forma-



Chapitre 1 20

lisme utilisé en condition de compartimention et celui de la distribution homogene de 1’absorbance

dans les conditions ou la relation ci dessous est remplie :

0.5xd x u < 0.1 (1.23)

ou d est le diametre des cylindres dans lesquels I’absorbance est confinée et i, le coefficient d’ab-
sorption des chromophores confinés dans les paquets. Pour notre domaine spectral d’intérét, cette
condition est applicable seulement pour un confinement du sang dans des vaisseaux sanguins de
petit diametre. Ainsi, pour 4 = 540 nm, le coefficient d’extinction de I’hémoglobine est approxi-
mativement de 54 mM~'cm™! [13] et la concentration typique de 1’hémoglobine dans le sang est
environ de 2.3mM (150g/1) [4]. Dans ces conditions, I’équation 1.23 est valable pour des diametres
de vaisseaux sanguins inférieurs a 7 um. Comme chez le rat, la dimension typique des arteres
pénétrant le cortex est environ de 40 um [9], il en résulte qu’en principe, dans notre domaine spec-
tral d’intérét il faudrait s’attendre a un comportement de 1’atténuation lumineuse différent du cas
homogene.

Au lieu de construire un modele de propagation du rayonnement optique en milieux diffusants
ou I’absorbant est localisé il est sirement plus convenable de corriger le coefficient d’absorption
effectif du milieu de facon a en déduire de maniere plus précise les concentrations de chromo-
phores.

Ainsi, Sterenborg et Verkruysse [19],[18] ont suggéré que toute la formulation utilisé pour les
milieux d’absorbance distribuée de maniere homogene est applicable aux milieux ayant les chro-
mophores localisés si le coefficient d’absorption effectif du milieu® est corrigé avec un facteur
tenant compte de la dimension du paquet absorbant et le coeflicient d’absorption du chromophore

contenu par le paquet :

1 — ¢~2a(DR

C(/D = W (1 24)

9c’est-a-dire le produit entre le coefficient d’absorption des chromophores dans le paquet absorbant et la fraction
occupée par les paquets absorbants dans le milieu.




Chapitre 1 21

ou R est le rayon des cylindres constituant les paquets absorbants. L’expression corrigée du coef-

ficient d’absorption effectif du milieu va étre :
T = for C (D) +23 - i) (1.25)
i

Dans la derniére relation, u/,(1) est le coefficient total d’absorption du tissu, ¢; et £;(4) sont respec-
tivement les concentrations et les coeflicients d’absorption des chromophores dispersés de maniere
homogene et f, la fraction volumique occupée par les paquets absorbants dans le milieu.

Supposons qu’on soit dans le cas particulier du tissu cérébral ou il n’y a pas de chromophores
dispersés de maniere homogene (le terme Z c;gi{(d) de I’équation précédente disparait) et que les
absorbants présents dans les compartimentsi sont I’hémoglobine oxygénée et désoxygénée. Dans

ce cas, la forme modifiée de I’équation 1.21 page 18 est :
6A(A) = 6¢ctp02EHP02(A)rsaDPF - fo - C(A) + 6¢upeHp(Drsa DPF - fo - C(A) (1.26)

ou le coefficient de correction est évalué a I’aide de la relation 1.24 dans laquelle le coefficient
d’absorption p, est remplacé par le coefficient d’absorption du sang se trouvant dans les compar-

timents absorbants :

o ¢ = In(10) - ¢ - [aempo2(d) + Benp()] (1.27)

ou les parametres a et 8 satisfont la relation @ + 8 = 1 et tiennent compte de la saturation en
oxygene dans le compartiment absorbant et ¢ = 2.3 mM est la concentration de I’hémoglobine dans
le sang. Une exemple de la dépendance du coefficient de correction avec la longueur d’onde pour
différentes dimensions des vaisseaux sanguins est présentée sur la figure 1.3. Dans ces exemples,
la saturation de I’hémoglobine dans le sang est supposée comme égale a 60 %.

Nous retenons de ces études théoriques que la formulation utilisée pour une répartition uni-
forme de 1’absorbance en vue de I’extraction des concentrations des chromophores et des études
d’oxymétrie cérébrale pourrait étre adaptée sous certaines conditions au cas des milieux ou I’ab-

sorbance est localisée. Malheureusement nous n’avons aucune information sur la possibilité de
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FiG. 1.3 — Les valeurs du coefficient de correction C défini suivant la formule 1.24 correspondant
aux vaisseaux de sang de rayon 5, 10, 20, 50 et 100 um. Les calculs ont été faits en supposant une
saturation du sang de 60%.

généralisation de cette conclusion pour notre cas particulier d’'une géométrie a sondes optiques

aiguilles dans laquelle le milieu d’intérét est le cerveau du rat.

1.3.2 Maesures des variations temporelles des concentrations des chromophores en

conditions de localisation de 1’absorbance

Il est bien clair que dans conditions ol I’absorbance est localisée la quantification des concen-
trations des chromophores reste toujours impossible. La question qui se pose est : est-ce qu’une
formulation similaire a celle présentée dans la section 1.2.2 nous permettrait d’extraire les varia-
tions temporelles des concentrations des chromophores ?

Considérons, par simplicité un milieu dans lequel le coefficient d’absorption est le méme dans
tous les paquets absorbants. Dans ce cas, la loi de Beer-Lambert liant 1’intensité lumineuse /(A1)

correspondante aux photons injectés dans le milieu purement diffusant et I’intensité /(1) mesurée
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au point de détection lorsque dans le milieu il y a des paquets absorbants est :
(o) (o0 b
1) = Ih(A) f f P(L,, Ly)e HaOLe = 1a(DLo gy ar, (1.28)
0o Jo

Dans cette équation P(L., L) est la probabilité qu’un photon parcourt une trajectoire de longueur
L. dans les pacques absorbants et L, dans le milieu en les entourant entre le point d’émission et
de détection, et uS(A) et p2(2) sont respectivement les coefficients d’absorption des chromophores
dans les paquets absorbants et dans le milieu les entourant. Considérant que le milieu dans lequel
se trouvent les paquets absorbants n’est pas absorbant (u2(1) = 0) on peut évaluer de maniére
analogue au cas de I’absorbance homogene que la variation de I’atténuation lumineuse entre les
instants ¢ et ¢ 4+ 0 produite par une faible variation de la concentration des chromophores dans les

paquets absorbants est :

1 I'sd

OAW) = 1= sur () - - DPF.(1) (1.29)

ou f. représente la fraction volumique occupée par les paquets absorbants dans le milieu et
sz f (M) = () - f; le coefficient effectif d’absorption du milieu.

Comme dans le cas ou 1’absorbance est répartie uniformément dans le milieu, la connaissance de
la dépendance du facteur DPF . avec la longueur d’onde est toujours vitale pour faire de mesures
quantitatives des concentrations des chromophores. Malheureusement cette dépendance est tou-
jours inconnue et les possibilités d’étre mesurée expérimentalement plus limitées.

Néanmoins, nous attendons une dépendance du facteur DPF . avec la concentration des chromo-
phores différente entre le cas du milieu d’absorbance compartimentée de celui de la distribution
homogene. En particulier on attend une tendance du facteur DPF . a ne plus dépendre de la concen-
tration des chromophores a partir d’une certaine valeur de la concentration. Nous justifions cela par
le fait qu’il y aura toujours des photons arrivant au détecteur sans croiser les paquets absorbants.
Comme résultat nous attendons a ce que 1’atténuation lumineuse atteigne une valeur de saturation

dépendant de la fraction occupée par les paquets absorbants dans les milieux.
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1.3.3 Modele de simulation numérique de Monte Carlo

Due au manque de modeles théoriques d’étude de la propagation de la lumiere en milieux
d’absorbance compartimentée, les simulations numériques de Monte Carlo représentent un outil
efficace de compréhension et d’interprétation des résultats expérimentaux. Cependant, la mise en
oeuvre d’un tel programme de simulation numérique est une tache assez difficile. Premierement
I’existence de plusieurs types de “particules” a la fois absorbantes et diffusantes (d’une part les pa-
quets absorbants (les vaisseaux sanguins) qui sont eux méme des structures diffusantes et d’autre
part les autres constituants du tissu cérébral) implique 1’utilisation d’algorithmes de programma-
tion complexes ayant comme résultat 1’augmentation du temps de calcul et la baisse de 1’exacti-
tude des résultats. Deuxiemement 1’implémentation du programme de simulation est limitée par le
manque d’informations sur la fonction de phase, I’orientation et la distribution spatiale des vais-
seaux sanguins.

En raison de cela nous proposons un modele de simulation numérique de Monte Carlo basé sur
des principes présentés dans différentes études ([21], [16], [20]) dans lequel on introduit comme
particularité la localisation spatiale des chromophores en compartiments cylindriques.

Dans la littérature (voir par exemple les références [12] et [10]) les simulations numériques tenant
compte de la présence de deux types d’absorbants sont trés simples : on prend une géométrie bi-
dimensionnelle et on fixe la position spatiale des absorbants. La réalité est bien plus complexe.
Le premier pas d’une simulation numérique de Monte Carlo est d’établir la longueur du pas des
paquets de photons, or cette longueur dépend des propriétés optiques du milieu, c’est-a-dire des
coefficients d’absorption et de diffusion. Comme il y a deux types de diffuseurs nous allons avoir
des coefficients optiques caractéristiques pour les deux milieux ! Quel est dans ce cas la formule
qui nous permet calculer le pas du photon ? Nous supposons tout simplement que la probabilité
qu’un photon croise un vaisseau sanguin est égale a la fraction volumique que les vaisseaux oc-

cupent dans le tissu ainsi le type de particule que le photon va croiser est tiré au sort et on établit
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FiG. 1.4 — La propagation des photons dans le milieu de point de vue de la simulation numérique
de Monte Carlo. Comme on peut observer, nous supposons que les photons arrivent toujours
perpendiculairement sur l’axe des cylindres.

la longueur du pas des paquets de photons a 1’aide d’une équation de type :

Iné
[= —— (1.30)
Mt

& étant un nombre aléatoire qui prendre valeurs uniformément entre 0 et 1, tandis que, u; = p, + ;.
La motivation de cette approche s’appuie sur les études de Liu et al [12]. En fait, Liu dans son
modele de propagation de la lumiere en milieu d’absorbances compartimentées montre que la
probabilité qu’un photon croise un paquet absorbant est proportionelle a la fraction volumique oc-
cupée par ces paquets, le facteur de proportionnalité étant égal a 1’unité si la valeur du parametre de
Mie!? est proche de 1. Le cas ol le paquet de photons ne croise pas de vaisseau sanguin est simple
parce qu’on est dans la situation d’une simulation de Monte Carlo traditionnelle : nous établions la

direction de diffusion a I’aide d’une fonction de phase Henyey-Greenstein et on modifie le nombre

10Le paramétre de Mie est défini par le rapport entre 1’indice de réfraction du paquet absorbant et I’indice du milieu
I’entourant
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de photons du paquet en le multipliant par la quantité :

Hs

0= —— (1.31)
Hs + Ha

connue dans la littérature comme albédo [16]. Une valeur d’albédo o = 1 correspond au milieu
purement diffusant, tandis que ¢ = 0 au milieu purement absorbant. Nous choisissons comme
fonction de phase une fonction de phase Henyey-Greenstein pour décrire la diffusion sur les
structures tissulaires entourant les vaisseaux de sang non seulement a cause de sa simplicité
mathématique mais aussi parce qu’elle décrit de maniere satisfaisante la diffusion dans le tissu

biologique [23],[15] :
1 1-¢°

6) = —-
P® A (1 + g% — 2gcosh)3/?

(1.32)

La situation semble étre plus compliquée si les paquets de photons croisent les vaisseaux sanguins,
car la diffusion est fonction de I’angle d’incidence des photons sur les vaisseaux. Par simplicité
nous supposons que les photons arrivent perpendiculairement a 1’axe des vaisseaux sanguins (voir
la figure 1.4 page précédente). Nous justifions cela par le fait que les photons arrivant avec des
angles d’incidence grands sur les cylindres parcourent des trajectoires longues dans les vaisseaux
et leur chance d’étre absorbés est trés grande. En fait, par un simple calcul on peut montrer qu’en-
viron 95% des photons d’un paquet arrivant avec un angle d’incidence de 20° sur un vaisseau
sanguin de diametre 100 um sont absorbés!!. C’est pour cela que nous supposons que les photons
arrivant a des angles d’incidences supérieures a 30° sont complétement perdus et la direction des
autres photons est pratiquement perpendiculaire a I’axe du vaisseaux. Nous justifions la derniére
affirmation par le fait que la longueur des trajectoires des photons dans le vaisseau lorsque les pho-
tons arrivent perpendiculairement a I’axe (figure 1.5 page suivante) et lorsque les photons arrivent
sur angles d’incidence inférieures a 30° sont comparable au diametre des vaisseaux.

A partir de ces suppositions on peut calculer la direction de diffusion des photons en utilisant

une fonction de phase de Mie pour des cylindres infiniment longs, et le nouveau nombre des

Calcul fait pour 1=540 nm, une concentration des hémoglobines dans le sang de 2.3 mM et un indice de réfraction
relatif des vaisseaux sanguins de 1.16.
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FiG. 1.5 — Les trajectoires des photons par un vaisseau de sang de 100 um en diamétre (a) et la
dépendance de la longueur des trajectoires des photons dans le vaisseau en fonction de la position
d’incidence (b). Les représentations correspondent a un indice de réfraction relatifs des vaisseaux
sanguins de 1.16.

sang
a d

photons du paquet par multiplication par e 2H , ou d est la longueur de la trajectoire des

photons dans le cylindre et i, le coefficient d’absorption du sang dans les vaisseaux sanguins.
Plusieurs détails sur la réalisation du programme de simulation de Monte Carlo sont présentés

dans I’annexe A.

1.4 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons vu comment on peut extraire des informations concernant les va-
leurs des concentrations des chromophores présents dans un milieu diffusant a partir des mesures
de I’atténuation du rayonnement optique. En particulier, nous nous sommes intéressé a la possibi-
lité d’extraire les concentrations des chromophores présents dans le tissu biologique (hémoglobine
oxygénée et désoxygénée) et de mesurer la saturation cérébrale en oxygene.

Nous sommes arrivés a la conclusion (pour le cas des milieux diffusants ou I’absorbance est
répartie uniformément et aussi pour le cas des milieux ol I’absorbance est confinée) que les
concentrations des chromophores qui nous intéresse ne peuvent pas étre quantifiées, 1’étude de
leurs variations temporelles semblant étre un but plus accessible.

Dans les chapitres suivants nous allons voir en quelle mesure les limitations dans la quantifi-
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cation des concentrations peuvent restreindre les études d’oxygénation cérébrale et comment on
peut utiliser les éléments théoriques présentées afin d’extraire un maximum d’informations sur

I’hémodynamique cérébrale, in vivo, chez le rat.
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Dans le chapitre précédente nous avons décrit les bases théoriques qui nous permettent de
comprendre les principales problemes liés a la spectrométrie d’absorption en milieux diffusants.
Dans ce chapitre nous verrons en détail quelles sont les dispositifs expérimentaux, les instru-
ments, les matériels et les méthodes que nous avons utilisés. Un accent particulier aura mis sur la
maniére de préparation des fantomes optiques et la présentation du modéle animal et des proto-

coles expérimentaux utilisés pour les expériences in vivo.

2.1 Dispositif expérimental

2.1.1 Principes de base

La figure 2.1 montre le schéma de principe du dispositif expérimental utilisé pour des études
sur I’atténuation lumineuse en milieux diffusants modeles et aussi dans des études d’hémodynamique
cérébrale in vivo.

Le rayonnement optique provenant d’une source de lumiere blanche est injecté dans une fibre
optique multimode (1). L’autre extrémité de la fibre optique est plongée dans le milieu d’intérét
(milieu modele ou tissu vivant). Une deuxiéme fibre multimode (2) qui constitue avec la fibre
1 la sonde optique a pour but de collecter la lumiere retrodiffusée par le milieu et de la direc-
tioner vers un spectrometre a réseau équipé a une caméra CCD. Le spectrometre est controlé a
I’aide d’un logiciel installé sur un ordinateur. Le logiciel enregistre les données correspondantes

aux spectres d’absorption. Ultérieurement, apres 1’acquisition des données, a 1’aide d’un autre



Chapitre 2 34

spectro

source
lumiere

acquisition données

N

fibres optiques

——— e — — o — o — - - o

ordinateur
\//
7\

e

fibre colléctrice
fibre émettrice

suspension
traitement de billes de
des donnés latex ou

tissu vivant % .
ﬁ .
G

Fic. 2.1 — Le dispositif expérimental utilisé pour les études de spectrophotométrie en milieu trouble
a l’aide de sondes optiques aiguilles

logiciel les concentrations des cromophores sont extraites. Détaillons a présent notre dispositif

expérimental.
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2.1.2 La source lumineuse

Le rayonnement optique est fournit par une source de lumiere blanche a halogéne produite par
Oriel (modele 77501). Le bloc de la source contient une ampoule de puissance 100 W et dimension
du filament 2.3x4.2 mm, son systéme électronique d’alimentation stabilisée ainsi qu’un systéme
condenseur constitué¢ d’une lentille asphérique et une lentille plan-convexe ayant comme but de
faire injecter les faisceaux lumineux provenant de I’ampoule dans une fibre optique positionnée a
la sortie du systéme.

L’arrangement optique du modele de source stabilisée 77501 est présentée dans la figure 2.2.

La puissance optique mesurée a la sortie d’une fibre optique de 200 um en diametre et ouverture

ampoule fibre optique

Fic. 2.2 — L’arrangement optique du modele de source stabilisée Oriel 77501 : une lentille
asphérique collecte la lumiere provenant de la lampe. Une deuxieme lentille, plan-convexe forme
l’image du filament sur I’extrémité de la fibre optique émettrice.

numérique 0.37 couplée a cette source de lumiere blanche est environ de 2 mW dans la bande

spectrale 500-620 nm.

2.1.3 Les sondes optiques

Les fibres optiques utilisées pour la fabrication des sondes sont des fibres multimode, en verre.
Leur coeur de diametre 100 ot 200 um et ouverture numérique 0.37 est entouré d’un gain en
plastique translucide. Les extrémités des fibres sont dénudées par 1’élimination du gain sur une
longueur environ de 1 cm et taillés. Ensuite, pour fabriquer une sonde optique les extrémités de

deux fibres sont collées de sorte que la distance entre fibres est égale a leur diametre. Ainsi on
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obtient des sondes optiques aiguilles, de petite taille, a bonne résolution spatiale, adaptées a des
explorations locales des milieux diffusants.

Un schéma d’une telle sonde est présentée dans la figure 2.3. Afin d’assurer un positionnement

fibre collectrice fibre ém etrice

2d
_ e
~1lcm
S
L

FiG. 2.3 — Sonde comprenant deux fibres optiques accolées.

précise des fibres devant les fentes d’entrée dans la source lumineuse et dans le spectrometre,
I'extrémité des sondes optiques est fixée au moyen de supports aux fibres optiques. Le support
présenté dans la figure 2.4 peut accommoder deux fibres optiques, de sorte que les deux soient
éclairées a la fois quand sont positionnées devant la source lumineuse.

Lutilité des sondes optiques caractérisées par une petite distance entre les fibres émettrices et
détectrices dans une géométrie en rétrodiffusion a été prouvée dans des expérimentations basées

sur la mesure de la réflectance [16],[14],[15] et aussi sur la fluorescence des milieux diffusants

[17],[1].

2.1.4 DL’estimation du volume exploré par le rayonnement optique

Dans les expérimentations de spectrophotométrie en milieu biologique la connaissance du
volume sondé par la lumiere est essentielle. De nombreuses études ont montré que la région du
milieu exploré par les photons entre le point d’émission et le point de détection a la forme d’un
fuseau ressemblant a une banane [7],[6]. Dans un régime de faible absorption et dans les conditions

d’une expérimentation avec une seule source et un seul détecteur Feng et al [8] dérivent la fonction
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vers la source -~
lumineuse ou
specrométre

FiG. 2.4 — Le support utilisé pour la fixation des fibres optiques devant la source lumineuse. La
distance entre les fibres doit étre suffisamment petite de sorte que la puissance lumineuse injectée
dans les fibres soit la méme.

( N
point d’injection point de détection
des photons en milieux des photons

\ L Isq A
N 7/ X
B N 7 ’ 20
y
la ligne de courbure
centrale de la banane
z

Fic. 2.5 — Les trajectoires des photons détectes se trouvent dans une forme géométrique qui res-
semble a une banane.

de distribution spatiale des photons et trouvent que la ligne de courbure centrale de la banane située
dans le plan y = 0 dont les extrémités sont le point source et le point de détection peut s’ approximer

par :
1/2
1

20(x) = g(([xz + (g = 0] +322(rd - x)z)))l/2 — 2 = (reg = %) @.1)
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La valeur maximale de zp qui est atteinte pour x = ry/2 nous donnera une estimation de la

profondeur de pénétration des photons dans le milieu :

T'sd
= % 2.2)

Exemple de calcul du volume exploré par les photons

Supposons qu’on est dans une géométrie expérimentale a fibres optiques aiguilles dans la-
quelle la distance entre la fibre émettrice et la fibre détectrice est égale au diametre des fibres op-
tiques constituant la sonde et que I’équation 2.2 est applicable. Dans un premier cas, ou le diametre
des fibres optiques est 100 um on peut estimer que la profondeur maximale de pénétration des pho-
tons est de 1’ordre 2 0.1 mm, d’otl un volume exploré par les photons d’environ 0.002 mm?. Dans
le cas des fibres de 200 um en diametre, la profondeur maximale de pénétration qu’on peut estimer
est d’environ 0.3 mm, et donc un volume exploré par les photons détectés d’environ 0.025 mm?.

Cependant, la relation 2.2 est valable dans un régime de validité de 1’équation de diffusion et
les calculs présentés auparavant ne sont pas donc valables dans une géométrie a fibres optiques
aiguilles. Dans une telle situation, des simulations numériquesde Monte Carlo nous ont permis
a montrer que les volumes explorés par les photons sont plus grands. Ainsi, pour un milieu non
absorbant, caractérisé par une longueur effective des trajectoires des photons [* = 1.2 mm nous
avons trouvé que les photons vont explorer un domaine spatial environ de 0.18 mm? lorsque on
utilise la sonde composée de fibres optiques de 100 um en diamétre et 1.12 mm? lorsque les sondes

sont fabriquées de fibres optiques de 200 um en diametre.
2.1.5 Les spectrometres

Le spectrometre Princeton Instrument 320P1

Montage optique
Le spectrometre Princeton Instrument 320PI est un spectrometre a réseau équipé a une caméra
CCD (Princeton Instrument, EEV 226x1024) d’haute sensibilité, refroidie par effet Peltier. Sa

configuration optique de type Czerny-Turner est présentée dans la figure 2.6.
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FiG. 2.6 — Le schéma optique du spectrometre Princeton Instrument 320P1.

Un ensemble de deux lentilles achromatiques de distance focale respectivement de 40 et 80
mm forment I’image d’un objet situé dans le plan focal de la lentille L, dans le plan de la fente
d’entrée du spectrometre et permettent d’adapter 1’ ouverture numérique du faisceau issu de la fibre
optique a celle du spectrometre. Puis, le spectrometre, grice aux miroirs toriques M et M; et d’un
réseau de diffraction crée I’image de la fente sur le CCD. L’ utilisation d’une caméra CCD bidimen-
sionnelle (1024x256 pixels) offre la possibilité de définir une région d’intérét (R.O.1.) représentant
I’image spectroscopique de la fibre optique dans laquelle est moyenné le signal provenant d’un
certain nombre de pixels en hauteur et en longueur d’onde. Ainsi il est possible d’une part d’enre-
gistrer simultanément plusieurs spectres et d’autre part d’améliorer le rapport signal/bruit.

Résolution et pilotage

La résolution spectrale du spectromeétre Princeton Instrument 320PI est environ de 2-3 nm
pour le réseau de diffraction qui nous offre la possibilité d’enregistrer spectres dans le domaine

spectrale 500-620 nm. Sa résolution temporelle est donnée par le temps de transfert des charges
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électriques accumulées au niveau des pixels, le temps de conversion du signal analogique en si-
gnal numérique et le temps d’exposition. Le choix du temps d’exposition se fait de sorte que le
maximum de signal recu par un pixel de la caméra CCD soit environ de 30000 coups. Ainsi nous
avons estimé un temps d’exposition environ de 300ms, d’ou une valeur estimée de la résolution
temporelle du spectrometre Princeton Instrument 320PI de 1’ordre a 1-2 Hz.

Le spectrometre et la caméra CCD sont pilotés a I’aide du programme WinSpec via un contréleur.
Afin d’afficher la courbe d’intensité spectrale (I=I(1)) le spectrometre est calibré en préalable a

I’aide d’une lampe spectrale a néon.

Le spectrometre Avantes USB2000

Montage optique

Le schéma du spectrometre Avantes USB2000 est présenté dans la figure 2.7. La lumigre retro-

( 7

barrette CCD

fibre optique
/ réceptrice

fente d’entrée du

spectrométre

Fic. 2.7 — Le schéma optique du spectrometre Avantes USB2000.

diffusée par le milieu d’étude injectée dans le spectrometre est collimatée par le miroir sphérique
M qui renvoie un faisceau de rayons paralleles vers le réseau de diffraction. La lumiere diffractée
par ce réseau est ensuite focalisée par le deuxieme miroir sphérique M, sur une caméra CCD

linéaire (2048 pixels).
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Pilotage et résolution

Apres le transfert des charges électriques, le signal analogique est converti en signal numérique
et transmit a I’ordinateur via le port USB et le traitement des données est fait a 1’aide du logi-
ciel OOIBASE32 qui connaissant la courbe d’étalonnage du spectrometre affiche la dépendance
entre I’intensité lumineuse et la longueur d’onde. La gamme spectrale de fonctionnement du spec-
trometre donnée par la position spatiale et la dimension de la barrette CCD est 365-910 nm. Sa
résolution spectrale est limitée par la largeur de la fente d’entrée. Ainsi, pour une fente de 100 um

on peut s’évaluer une résolution spatiale environ de 10 nm.

Le choix du spectromeétre

Le choix du spectrometre se fait suivant les particularités des expérimentations. Le spec-
trometre Avantes a 1’avantage de la portabilité de I’instrumentation a cause de sa petite dimension.
Il exige seulement un ordinateur possédant un port USB, tandis que le spectrométre Princeton
utilise un contrdleur pour le pilotage du systéme et I’enregistrement des données. D’autre part, le
spectrometre Princeton offre la possibilité d’enregistrer simultanément plusieurs spectres, possede
une plus grande dynamique, un bruit plus faible et a ’avantage de 1’automatisation des enregistre-

ments.

2.1.6 Traitement des données

Le logiciel de pilotage WinSpec enregistre les spectres dans un format spécifique (SPE), ainsi
que afin de traiter numériquement les données il faut les convertir en format ASCII. La conver-
sion des données ainsi que le traitement numérique est fait a I’aide du logiciel FITOFINVIVO que
nous avons réalisé. Le logiciel, (créé en Visual Basic) effectue en gros 1’ajustement numérique
des courbes expérimentales pour calculer les concentrations des absorbants par I'utilisation d’un
algorithme de décomposition en valeurs singulieres [18]. Le logiciel est capable de réaliser le cal-

cul des concentrations pour un maximum de cinq especes absorbantes, en réalisant un ajustement
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numérique des fonctions de la forme :

5
Y = Y &) - 2.3)

i=1

ou &; est un vecteur qui contient le produit du coefficient d’extinction et la longueur moyenne des
trajectoires des photons pour les longueurs d’onde correspondants, ¢; sont les concentrations a
déterminer tandis que y est un vecteur qui contient les valeurs des rapports de spectres d’inten-
sité mesurées. Des détails sur des aspects mathématiques et de programmation utilisées pour la

réalisation du logiciel FITOFINVIVO sont présentées dans les annexes.

2.2 La préparation des fantomes optiques

Dans cette section nous présentons la maniere de réalisation des milieux artificiels (fantéomes
optiques) dans lesquels la propagation de la lumiére se fait de maniere similaire a la propagation
en milieu biologique.

Cette similarité a lieu lorsque les coefficients optiques caractérisant le fantdme optique (les
coefficients de diffusion et d’absorption et le facteur d’anisotropie ) sont identiques aux coefficients
optiques caractérisant le tissu vivant. Ainsi, suivant la gamme spectrale nous devrons préparer des
milieux caractérisés par u, € (0.5,5) ecm™!, u; € (0.2,400) cm™! et g € (0.8,0.99) [3] dans le
domaine visible et proche infrarouge.

En fonction du but des expériences les fantdmes optiques se présentent soit sous forme solide
soit sous forme liquide. Les fantdmes solides sont en général utilisés pour modéliser des tissus
complexes ou il faut tenir compte de leur structure géométrique réelle. Parce que notre atten-
tion sera focalisée sur des zones de dimension relativement petite du cerveau sans une structure
géométrique spéciale nous nous intéressons de la préparation d’une fantdome liquide.

L’approche direct pour modeler les propriétés optiques des tissus est de reproduire les pro-
priétés de diffusion et d’absorption indépendemment, en mélangeant des proportions relevantes de
milieu purement diffusant, non absorbant dans la région spectrale d’intérét et de milieu purement

absorbant. La compartimentation de 1’absorbance se fait en ajoutant dans le milieu diffusant de pe-
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tits cylindres absorbants. Nous détaillons la maniere de fabrication d’un fantdme optique constitué

d’une suspension de microbilles de polystyréne dans 1’eau.

2.2.1 Le calcul des propriétés de diffusion et du facteur d’anisotropie d’un milieu

modele

Les milieux diffusants les plus utilisés pour la réalisation des fantdmes optiques sont les
émulsions intralipides et les suspensions de spheres de polystyrene. Les intralipides sont en fait des
gouttes de graisse dispersées dans 1’eau. Bien que telles suspensions sont utilisées largement, la
réalisation d’une suspension avec les parametres désirés est tres difficile a cause des difficultés liées
a la caractérisation des dimensions des gouttes. Les suspensions de billes de latex sont meilleures
dans le sens qu’elles peuvent étre obtenues avec une faible dispersion de la taille et que plusieurs
tailles sont disponibles'. En plus, des études expérimentales ont prouvées leur stabilité en termes
de propriétés physiques et optiques [9],[10]. L’indice de réfraction de billes de polystyréne vaut a
1.55-1.59 [12],[22].

Pour prévoir les propriétés de diffusion d’un tel milieu diffusant constitué¢ d’une suspension de
petites particules on peut utiliser des calculs basés sur la théorie de Mie. Conformément a cette
théorie, dans le cas ou les particules diffusants sont des spheres, le coefficient de diffusion et le

facteur d’anisotropie g du milieu peuvent étre calculés a I’aide des formules [2] :

/12
Hs = ng X —2220:1(2’7 + 1)(|an|2| + |bn|2)
27Tnob jet
J!
A%ng 2n + 1 n(n +2)
= ——— |22, ——Re(a,b}) + 320, ———Re(aya’,, +bab", )

2mn2, o tts | " nln 4 1) Pn(n+1) ! ! 24

Y@, (ma) — myr,(ma)y, (@) myr, (ma)y, (@) — Y,(ma)y,(a)
QW ma) — mp(ma)é (@)’ " my(ma)én(@) — Ya(ma)é(a)

Nmilieu 2m aNop jet
m = s X= —

Nob jet 7

'Néanmoins il faut noter que 1’utilisation des microsphéres de latex de méme diameétre ne fournit pas toujours la
fonction de phase qu’on veut, les suspensions avec une distribution correctement choisie des diamétres semblant de
fournir une meilleure fonction de phase [11].
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ou a est le rayon de la particule sphérique, A la longueur d’onde dans le vide, y,,, ¥, &,, &, fonc-
tions Ricatti-Bessel d’ordre 1 or 2, nje; I'indice de I’objet, 1, 'indice du milieu dans lequel

se trouve le diffuseur et n; la densité volumique des spheres diffusantes. Dans nos manipulations
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F1G. 2.8 — Les propriétés de diffusion de deux suspensions de billes de latex, ['une préparée avec de
billes de 435 nm et I’autre avec de billes de 300 nm en diamétre trouvées par un calcul de Mie. Les
densités des particules dans les deux cas sont 0.05765 et respectivement 0.16977 particulesjum?.

nous utilisons de billes de polystyrene de 435 ou de 300 nm en diametre dispersées de maniére
homogene dans 1’eau. En faisant varier la fraction volumique occupée par les billes on fabrique
des suspensions avec les propriétés de diffusion désirées. Dans les graphiques présentées sur la
figure 2.8, les dépendances de uj, uj, g et I* avec la longueur d’onde sont trouvées par un calcul
de Mie, en adaptant le code de calcul de Bohren et al [2]. Les suspensions sont préparées de sorte

que la fraction volumique occupée par les microspheres soit 0.24%.
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2.2.2 L’absorption du milieu modele

La modélisation de 1’absorption se fait par la coloration du milieu diffusant avec un colorant
ayant son spectre d’absorption dans le domaine spectrale d’intérét. Nous utilisons comme colorant
le Bleu d’Evans qui est une poudre trés soluble dans I’eau et qui a son spectre d’absorption dans

le domaine visible, avec a pic d’absorption a 611 nm (voir la figure 2.9). Ce colorant a été utilisé
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Fic. 2.9 — Le coefficient d’extinction spécifique du Bleu d’Evans trouvé par une expérience de
spectroscopie conventionnelle en milieux limpides..

pour plus de 80 ans dans des applications médicales comme traceur en vue de la détermination du

volume sanguin.

2.2.3 La préparation des fantomes optiques d’absorbance localisée

Pour modéliser I’absorbance dans un milieu modele ou les chromophores sont localisés il faut
utiliser un matériel ayant des dimensions et des propriétés optiques comparables aux vaisseaux
sanguins. D’une part il est possible d’utiliser des tubes transparentes minces dans lesquels on in-
troduit du sang ou un colorant (habituellement d’encre) et d’autre part on peut utiliser des fils
d’absorbance comparable a celle du sang. L'utilisation des tubes présente le désavantage d’une fa-

brication difficile et d’une durée de vie courte des milieux modeles ainsi réalisés. D’autre part, le
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désavantage des fils absorbants est leur incapacité de reproduire de maniere précise le coefficient
d’absorption du sang dans le domaine spectrale d’intérét. Nous avons réalisé€ les milieux d’absor-
bance localisée en ajoutant dans la suspension diffusante un fil de polyamide coloré de diametre
100 um, coupé dans des petits morceaux d’environ 1 mm en longueur. Pour assurer une distribu-
tion spatiale homogene des cylindres absorbants I’ensemble est mélangé de maniére continue a

I’aide d’un agitateur magnétique.

L’absorption du fil de polyamide
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FiG. 2.10 — Le coefficient d’absorption du fil de polyamide trouvé par I’éclairage du fil fondue
entre deux plaques distantes de 0.1 mm, chauffées a 210°.

Les valeurs du coefficient d’absorption du fil de polyamide dans le domaine spectrale 520-760
nm sont présentées dans la figure 2.10. Pour les évaluer, plusieurs méthodes ont été utilisées. La
premicre technique a consisté dans 1’éclairage du fil directement a I’aide d’une fibre optique de
100 um en diametre avec un faisceau de lumiere blanche et I’analyse de la fraction correspondante
aux rayons n’ayant pas subi des changements de direction notables du a la dispersion par effet de
lentille. Une deuxieéme méthode a été d’éclairer le fil fondu entre deux plaques distantes de 0.1

mm, chauffées a 210°C. Le spectre de la figure 2.10 est trouvé utilisant la derniére méthode. Il est
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en fait identique a celui trouvé par la premiere technique.

Les propriétés de diffusion du fil de polyamide

Les cylindres absorbants ont des coefficients de diffusion différents de zéro, ainsi que le coef-

ficient de diffusion et le facteur d’anisotropie du fantome doivent se calculer a partir des relations :

us(@) = ") + ) (2.5)
et respectivement :
g = f p(6, ) cos 6dQ (2.6)
4

ot la nouvelle fonction de phase caractérisant le fantome est [11] :

psphereS(Q’ A)Mipher” + pcylindres (9’ /l)’uiylindr”

p6, ) = 2.7

’uipheres (/1) + 'u?ylindres (/1)

Dans ces relations les coefficients de diffusion et les fonctions de phase caractérisant la suspen-

sion de billes de latex sans cylindres absorbants (" () et psPheres(, 1)) et la suspension de

cylindres
s

cylindres dans I’eau (u () et p@iindres(g 1)) se trouvent par un calcul de Mie?. Parce que

(1) # 0 quand py” findres — ) il est difficile de fabriquer un fantdme compleétement non

cylindres
Hs
absorbant caractérisé par un coefficient de diffusion donné par la relation 2.5. C’est pour cela que
pour faire des études faisables sur I’atténuation lumineuse en milieux d’absorbance localisée il

faut choisir les cylindres absorbants de sorte que les valeurs de x"™¥* () soient petites devant

sPheres 1), Les valeurs du coefficient de diffusion de la suspension de fils de polyamide dans I’eau
trouvés par un calcul de Mie pour trois fractions volumiques occupées par les cylindres dans le
milieu (0.0255, 0.0497 et 0.0947) en fonction de la longueur d’onde sont présentées dans la fi-
gure 2.11 page suivante.

1l est donc bien claire que la contribution de la diffusion de la lumiére sur les cylindres absorbants a

I’intensité recueille peut étre importante. C’est pour cela que pour tirer des conclusions pertinentes

2Ceci en supposant que la lumiére arrive perpendiculairement & 1’axe du cylindre. Si on moyenne sur les angles
d’incidences vraisemblable que les oscillations du coefficient de diffusion visible sur la figure 2.11 vont disparaitre.
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FiG. 2.11 — Les valeurs du coefficient de diffusion de la suspension de fils de polyamide dans l’eau
trouvés par un calcul de Mie pour trois fractions volumiques occupées par les cylindres dans le
milieu (0.0255, 0.0497 et 0.0947) en fonction de la longueur d’onde.

sur I’effet de la localisation de I’absorbance sur I’estimation des concentrations des cromophores
il faut toujours compléter les résultats expérimentaux avec de simulations numériques de Monte

Carlo.

2.2.4 La préparation des fantomes optiques contenant du sang

Afin de mieux modéliser les propriétés d’absorption d’un fantdme optique et aussi pour une
meilleure compréhension et interprétation des résultats expérimentaux in vivo, une bonne connais-
sance des propriétés optiques du sang est essentielle. Dans ce but nous avons tenté de réaliser des
fantomes constitués de sang de rat mélangé a une suspension diffusante de billes de polystyréne.
Malheureusement, la réalisation des échantillons contenant du sang s’est avérée tres difficile.

Premierement il faut tenir compte du fait que les propriétés optiques du sang sont influencées
par un grand nombre de parametres anatomiques, physiologiques et biochimiques [13],[5]. Ainsi,
les propriétés d’absorption du sang sont déterminées par le niveau de la saturation en oxygene de

I’hémoglobine mais aussi par les concentrations des globules rouges et les propriétés de diffusion
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dépendent généralement du taux d’hématocrite et du taux d’hémolyse fixé par 1I’osmolarité.

Deuxiémement il faut aussi tenir compte d’autres phénomenes comme la sédimentation,
I’agrégation, la coagulation ou la déformation des cellules [21],[20],[19],[23].

Dans une expérimentation ou on utilise du sang il est tres difficile de contrdler toutes ses
propriétés. Par conséquent, les résultats rapportés dans la littérature sont parfois incohérents, moins
concludents et n’arrivent pas a expliquer des différents aspects comme par exemple 1’effet de
I’hémolyse sur la valeur du coefficient d’absorption du sang [19], [23], [21].

Les expériences de spectrométrie a fibres aiguilles impliquent un contact direct entre la sonde
et le milieu modele. La variabilité des résultats de nos manipulations nous ont conduit & la conclu-
sion que ce contact peut avoir comme résultat une perturbation des spectres enregistrés a cause de
la tendance des hématies de se coller sur I’extrémités des fibres optiques. Bien sur on peut éviter
ce contact par le positionnement de la sonde optique juste au-dessus de la surface de I’échantillon.
Malheureusement les résultats sont encore incohérents, 1’intensité du signal recueilli étant forte-
ment déterminée par la distance sonde optique - surface échantillon, distance qui ne peut pas étre
bien contrdlable.

Ainsi, a cause de toutes ces complications les mesures portant sur la spectrométrie d’échantillons
contenant du sang ne peuvent pas nous conduire & une meilleure caractérisation des propriétés
d’absorption optique des hématies mais peuvent nous aider de mieux comprendre et interpréter

des certaines résultats de mesures in vivo.

2.2.5 Milieux modeles a base de microspheres de latex : de la théorie a la pratique

Bien que les possibilités théoriques de fabrication d’un milieu modele avec les parametres
optiques désirés semblent d’étre un but aisément a attendre, afin de faire de la spectrométrie en
milieux diffusants a I’aides des sondes optiques aiguilles il faut bien connaitre dans quelle mesure
les différentes particularités expérimentales peuvent jouer un réle important dans I’interprétation
et la compréhension des résultats ainsi obtenus. Particulierement nous nous intéressons d’effet de
la taille géométrique du fantdme et des dimensions des diametres des fibres optiques constituant

les sondes sur les mesures et de la stabilité des propriétés optiques des fantomes.
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L’effet de la taille géométrique du milieu modéle

Nos milieux modeles était compris dans des tubes cylindriques transparents d’environ 10 mm
en diametre et 50 mm en hauteur. Comme ces flacons sont assez petits il est possible que fonc-
tion des coefficients d’absorption et de diffusion les photons puissent arriver au niveau de la sur-
face de séparation fantéme optique - flacon et soient perdus. Dans la figure 2.12 nous présentons
la dépendance de I’intensité lumineuse recueillie par les fibres optiques de 100 et 200 um en
diametre, dans les conditions ou la dimension spatiale du fantome était respectivement 10x50 mm

(diameétre X hauteur) et 30x100.

Diamétre fibres optiques: 100um Diamétre fibres optiques: 200upm

500 500
. [ grand volume
400 et pe lf;\,lo]:ume 400 . ..... ..... ,“
N AR NUTCUUNE SO PR FUCSOURIEY I USRS
£ g i
é 200 E 200 PP § pet:l.tvol‘ume
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FiG. 2.12 — La dépendance de ’intensité lumineuse (unité arbitraires) avec la longueur d’onde
pour les cas ou les sondes optiques sont constituées des fibres optiques collées plongées dans des
volumes différents de suspensions purement diffusantes. Les suspensions sont de microspheres de
latex de 300 nm en diamétre de concentration 0.24% dans I’eau.

Dans le cas des fibres de 100 um en diametre parce que les photons détectés ayant parcouru
un chemin plus court, la taille géométrique du fantdome optique ne joue pas un role essentiel sur
la forme ou I’amplitude du signal recueilli. Dans I’autre cas la situation n’est pas la méme : il y a
un décalage aussi au niveau de I’intensité recueillie mais aussi au niveau de la forme du spectre.
En fait, des simulations numériques de Monte Carlo montrent que dans une géométrie infinie, la

longueur moyenne du trajet des photons entre la fibre émettrice et réceptrice est de I’ordre a 10

mm pour les sondes constituées des fibres de 200 um en diametre et environ de 5 mm pour les
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fibres de 100 um en diametre.

C’est pour cela que nous suggérons que dans les expériences de spectrométrie de large bande
en conditions de faible absorbance, il faut faire attention a la taille géométrique du fantdme et afin
d’éviter ses effets c’est mieux de choisir des domaines spectrales moins larges et les plus grandes
dimensions possibles des échantillons®. Dans le domaine spectrale qui nous intéresse (500-620

nm) la taille géométrique d’échantillon semble de ne pas distordre la forme des spectres.

L’effet de la dimension des fibres optiques

Dans la figure 2.13 page suivante nous présentons la dépendance de 1’atténuation du rayon-
nement optique définie conformément a la relation 1.6 avec la longueur d’onde mesurée a 1’aide
des sondes optiques constituées de fibres de 100 et 200 um en diametre. Les distances entre les
fibres optiques constituant les sondes sont respectivement de 100 et 200 um. /(1) correspond a
I’intensité lumineuse retrodiffusée par une suspension de microspheres de latex dans 1’eau (300
nm en diametre et concentration 0.24%) tandis que /(1) corréspond a I’intensité retrodiffusée par
la méme suspension dans laquelle on disperse de maniere uniforme Bleu d’Evans (concentration
du colorant 0.1 g/).

Comme nous pouvons constater les différences entre les atténuations du rayonnement optique
obtenues avec les deux types de sondes ne different pas trop, I’écart entre les deux courbes étant
approximativement constant sur toute la plage de longueurs d’onde. Cet écart peut s’ expliquer par
le fait que le fantome dans lequel les expériences ont été réalisés est de petit volume. Par suite,
nous pouvons conclure que I’effet de 1’utilisation des sondes a fibres optiques de 100 um or 200
pm va étre seulement au niveau de I’intensité lumineuse recueillie (il n’y a pas de déformation de
spectres enregistrés due au diametre des fibres optiques). Cette variation d’intensité pourrait aussi

étre attribuable aux fluctuations de I’'intensité de la source lumineuse.

3Par exemple, I’ utilisation des milieux de grande dimension dans les cas ot1 I’espéce absorbante est le sang met des
problémes liés a une oxygénation uniforme de I’hémoglobine or de sédimentation.



Chapitre 2 52

1.2

diametre fibre optique:

0.8

log[1,(W/IM)]

o
=)

A

0.4

02 S -

L l L l L l L l L l L l L l L
0

400 450 500 550 600 650 700 750 800
longueur d’onde (nm)

Fic. 2.13 — La dépendance de I’atténuation lumineuse avec la longueur d’onde pour les cas des
sondes optiques constituées de fibres optiques collées, de diametres 100 et 200 um.

La stabilité des propriétés optiques des milieux modeles

Le désavantage des fantdmes optiques a base de billes de latex réside dans leur tres probable
agrégation qui peut avoir lieu au cours du temps. Suite aux agrégations des centres diffusants de
large dimension sont crées, d’ou une modification des propriétés de diffusion du milieu. De plus,
nous avons constaté que les agrégations sont favorisées de manieres différentes suivant que les
suspensions de billes de latex sont faite dans I’eau ot dans du sérum physiologique. Finalement, il
semble que le Bleu d’Evans lui méme peut induire des effets d’agrégation (or désagrégation) des

microspheres de polystyrene.
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2.3 Techniques et protocoles biologiques utilisés dans les études

d’hémodynamique cérébrale

2.3.1 Le modele animal, le protocole et le dispositif expérimental

Dans nos études nous avons utilisé un modele de rat anesthésié, ventilé mécaniquement et
soumis aux différents niveaux successifs d’hypoxémie. Ce modele d’animal existant au sein du
laboratoire de RMN Bioclinique de Grenoble, a été réalisé sur de rats (femelles de race Wistar)
anesthésiés a I’halothane, ventilés mécaniquement. L’anesthésie est maintenue tout au long de
I’expérimentation a I’aide d’un bolus intrapéritonéal de thiopental. La température de I’animal
mesurée continuement a 1’aide d’une sonde rectale est maintenue constante a 37-38°C a I’aide
d’une couverture chauffante placée sous 1’abdomen.

Généralement la durée d’une expérimentation est de quelques heures. La premiere heure est
affectée pour la chirurgie et la calibration des appareils, puis la manipulation (environ 2 heures).
Finalement, les rats sont euthanasiés par injection d’une surdose de thiopental.

Le dispositif expérimental utilisé pour les études d’hémodynamique cérébrale, in vivo, chez le rat

est présenté dans la figure 2.14.

La ventilation

Les animaux sont ventilés mécaniquement avec un mélange gazeux d’oxygene et de protoxyde
d’azote. La fréquence ventilatoire est ajustée de sorte que la pression partielle artérielle en dioxyde
de carbone (la PaCO?2) reste constante a environ 35 mmHg [4]. Afin de diminuer les mouvements
de la téte de ’animal dus a la ventilation il a fallu que les éléments de trachéotomie soit fixés avec

la table d’expérience.

La chirurgie

Les rats subissent plusieurs interventions chirurgicales. Premieérement la trachéotomie en vue
de contrdler artificiellement la ventilation. Deuxiemement, la mesure des différentes parametres

physiologiques exige des chirurgies ayant comme but I’insertion de deux cathéters :
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FiG. 2.14 — Le dispositif expérimental utilisé pour des études d’hémodynamique cérébrale, in vivo,

chez le rat. Dans toutes les expérimentations in vivo le rat est placé sur I’abdomen.

X un cathéter inséré dans 1’artére fémorale gauche pour la mesure continue de la pression

artérielle moyenne (PAM) et pour le prélevement du sang artériel (0.1 ml pour chaque

prélévement) nécessaire pour 1’analyse du gaz du sang (PaO2, PaCO2, Sa02, pH artériel

(pHa), SvO2 etc). Un nombre de maximum 10 prélevements ont été fixés pour éviter la

diminution du taux d’hémoglobine (I’anémie).

X un cathéter inséré dans la veine fémorale gauche pour I’injection d’adrénaline (1.5um/ml),

du bicarbonate du sodium (0.025 mmol/ml) a une vitesse de 1-2 ml/h tout au long de

I’expérimentation et des bolus optiques.
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Troisiemement, lors des expériences d’ischémie les rats subissent un accident vasculaire cérébral.

Ceci est provoqué par 1’occlusion de I’artere cérébrale moyenne.

L’implantation des sondes optiques

Le positionnement de la sonde optique dans la zone cérébrale a explorer se fait par 1’in-
termédiaire des canules de microdyalise de type CMA produites par PhyMed. Ces canules, de
diametre intérieure 0.8 mm et externe de 1 mm sont introduites dans le cerveau par des trous faits
dans I’os cranien a I’aide d’un foret a une profondeur dépendant de la zone d’intérét qu’on veut
étudiée (cortex ou striatum). Pour une bonne fixation, les canules sont enrobées avec du ciment
dentaire.

Les sondes optiques sont insérées dans les canules de microdyalise ainsi que leur extrémités soient

a environ 1 mm sous la canule. Un adhésif est utilisé pour fixer la sonde dans la canule.

Le protocole expérimental
Généralement, le protocole expérimental est constitué de six paliers d’oxygénation, de 10-15
minutes chacun :

X un palier de départ de 35% de la fraction inspirée en oxygene (la FiO2) qui nous permet
d’effectuer une période de contrdle avant de diminuer la FiO2, et ayant comme but la stabi-

lisation hémodynamique du rat et la saturation compléte de 1’hémoglobine.

X un deuxiéme palier de normoxie (FiO2 a 21%)

x

un palier d’hypoxémie légere (FiO2 a 15%)

un palier d’hypoxémie modérée (FiO2 a 12%)

X X

un palier d’hypoxémie sévere (FiO2 a 10%)

x

la réoxygénation aux conditions d’hyperoxie (FiO2 a 35%)
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2.3.2 Injection d’un produit de contraste

Dans un but exploratoire, quelques expériences de spectrophotométrie in vivo ont été réalisées
chez le rat lors de I’injection de produits de contraste a intraveineuse.

En fait, I'utilisation des traceurs dans les études d’hémodynamique cérébrale est une tech-
nique bien connue. Par exemple en RMN s’utilise comme traceurs des produits paramagnétiques
et en radiographie des traceurs absorbant les rayons X. Cette technique est basée sur I’injection
d’un certain produit dans un volume tissulaire d’intérét, dans une quantité qui peut étre contrdlée.
Dans notre cas 'injection du produit de contraste dans la circulation sanguine a comme effet
une modification temporaire des propriétés optiques du cerveau dans la zone sondée. Dans nos
expérimentations nous avons utilisée comme produits de contraste le sérum physiologique et un

colorant, le bleu d’Evans.

Le sérum physiologique

Le sérum physiologique est de 1’eau contenant du NaCl en concentration de 0.9 g/100 ml. Il
n’absorbe pas la lumiere dans le domaine 500-620 nm et comme résultat sa présence dans une
certaine zone du tissu a comme effet la diminution de maniére temporaire de I’absorbance optique
dans les vaisseaux sanguine traversés et donc une diminution de 1’absorbance des tissus traversés
par ces vaisseaux. Cette diminution de 1’absorbance du tissu dans une zone sondée est fonction de
la quantité de sérum physiologique injectée, de volume sanguine dans cette zone et va dépendre

bien sur de flux sanguin.

Le Bleu d’Evans

Le Bleu d’Evans (ou ”azovan blue”) est un colorant ayant une forte affinité pour 1’albumine
du sang de sorte qu’il ne quitte les compartiments sanguins que tres lentement. Il n’est pas détruit
dans le sang et ne pénetre pas les cellules. Grice a ces propriétés il est utilisé dans les applica-
tions biomédicales pour mesurer le volume sanguin. Nous utilisons le Bleu d’Evans en quelques
études d’hémodynamique cérébrale. Le Bleu d’Evans a un pic d’absorption a 611 nm (voir la

figure 2.9 page 45), son coefficient d’extinction a cette longueur d’onde étant 68 cm~'mM~!,
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c’est-a-dire environ de 6-7 fois plus forte que celle de I’hémoglobine a la méme longueur d’onde,
ainsi qu’il est possible d’envisager des études ayant comme but la évidence du passage d’un bo-
lus de Bleu d’Evans au niveau cérébral méme dans les conditions d’une faible concentration du
colorant. Typiquement, on injecte 0.2 ml solution de Bleu d’Evans 0.4%.

Les injections des bolus optiques (sérum physiologiques ou Bleu d’Evans) ont été réalisées
généralement a la fin du palier d’hyperoxie juste avant 1’euthanasie a I’aide d’un cathéter dans la

veine fémorale gauche.

2.3.3 Vélocimétrie Doppler

L’interaction entre le rayonnement optique et le tissu biologique se fait d’une part avec des
structures immobiles, mais d’autre part avec des globules rouges (RBC) qui sont mobiles. Suite
a l’interaction avec les RBC circulant dans le systeéme vasculaire la fréquence du rayonnement
diffusé est décalée de la fréquence du rayonnement monochromatique incidente par effet Doppler,
décalage qui dépend de la vitesse des hématies et qui est proportionnel au volume total de RBC en
mouvement dans la zone explorée. Le produit de la vitesse des RBC avec la fraction des RBC en
mouvement correspond au débit sanguin cérébral, parametre physiologique essentiel qu’il est tres
intéressant de corréler aux évolutions temporelles de la saturation en oxygene.

Cette mesure est effectuée au moyen d’un appareil commercial (modele 4000P PERIMED,
Suede) mis en oeuvre par les biologistes du laboratoire de RMN Bioclinique. Cet appareil com-
prend une sonde de 500 um de diametre constituée d’une fibre utilisée pour injecter la lumiere dans
le tissu (780 nm) et deux autres pour collecter le rayonnement diffusé. L’ appareil affiche directe-
ment le débit sanguin, le taux de globules rouges en mouvement et la vitesse des globules rouges
mesurés avec une résolution spatiale d’environ 1 mm? et une résolution temporelle de 300 ms [4].
Afin de comparer les valeurs du débit sanguin cérébral avec celles de la saturation en oxygene la
sonde Doppler et la sonde optique sont introduites par la méme canule de sorte qu’elles sondent

des zones proches avec des coefficients optiques comparables.
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2.4 Conclusions

Dans ce chapitre nous avons présenté les équipements, les techniques et les méthodes utilisées
dans la spectrométrie des milieux diffusants a 1’aide des sondes optiques aiguilles. Nous avons
choisi pour la réalisation des fantomes optiques les suspensions de billes de polystyréne a cause de
la possibilité de les fabriquer avec une petit variation de leur dimension et comme absorbant le Bleu
d’Evans d’une part parce ce que il a son spectre d’absorption dans la gamme spectrale d’intérét
(500-620 nm) et d’autre part parce que il peut étre utilis€é comme produit de contraste dans les
expérimentations in vivo, n’ayant aucun effet physiologique négatif. Aussi, nous avons présenté
le protocole expérimental et les équipements annexes utilisés dans les études d’hémodynamique
cérébrale. Toutes les techniques et les dispositifs présentés sont utilisé dans les études de spec-

trométrie des milieux diffusants du chapitre suivant.
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Spectrométrie en milieux diffusants a I'aide des sondes optiques
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Ce chapitre, essentiellement expérimental est divisé en trois parties. Dans une premiere partie
nous présenterons des résultats issus des expériences et des simulations numériques sur les pos-
sibilités offertes par la spectrométrie en milieux diffusants a I’aide des sondes optiques aiguilles
de quantifier les concentrations des chromophores. Comme application des ces études dans la
deuxiéme partie nous présenterons quelques études d’hémodynamique cérébrale, in vivo, chez le
rat. Nous reviendrons dans la troisieme partie sur la spectrométrie en milieux diffusants a I’aide
des sondes optiques aiguilles, cette fois dans les conditions d’une localisation spatiale des chromo-
phores et nous nous intéresserons de I’impact du confinement du sang sur [’estimation du volume

sanguine cérébral.

3.1 Spectrométrie en milieux diffusants en conditions d’une distribu-

tion homogene des chromophores

Dans les milieux diffusants, le trajet de la lumiere est une variable aléatoire, dont la répartition
statistique dépend de la géométrie utilisée et des propriétés optiques du milieu étudié. En particu-
lier, la longueur moyenne du trajet des photons est affectée par le coefficient d’absorption. Comme
résultat, nous attendons que l’atténuation de la lumiere n’est pas proportionelle au coefficient
d’absorption dans les milieux trés absorbants ce qui a pour effet de distordre les spectres d’absorp-
tion. Pour préciser I’effet de la nature aléatoire du trajet emprunté par la lumiere sur les spectres
d’absorption dans le cas d’une géométrie a sondes optiques aiguilles nous étudions 1’atténuation

de la lumiere dans des milieux caractérisés par des différentes longueurs effectives de diffusion
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I* =1/ et d’absorption I, = 1/p,.

3.1.1 Configuration expérimentale et méthode de travail

Dans ce but nous effectuons des mesures de 1’intensité lumineuse retrodiffusée par des mi-
lieux modeles a I’aide du dispositif expérimental présenté dans la figure 2.1 page 34. Nous avons
préparé deux types d’échantillons. Le premier contenait seulement de billes de latex, de sorte que
I’échantillon soit parfaitement diffusant, complétement non absorbant dans la gamme du domaine
spectral visible. Le diametre des billes de latex est 435 nm. A 1’aide d’un calcul de Mie on évalue
pour une longueur d’onde de 620 nm un facteur d’anisotropie g = 0.77 et une longueur réduite
moyenne de diffusion des photons [* = I(1 — g) de 2.4, 1.2, 0.6 et 0.3 correspondant a quatre
valeurs des concentrations volumiques des billes de latex de 0.12, 0.24, 0.48 et 0.96% respec-
tivement. Le deuxieme type d’échantillons a été identique au premier, sauf qu’on a ajouté dans
la suspension diffusante un colorant (Bleu d’Evans). Pour chacune de quatre valeurs du parcours
libre moyen effectif des photons /* que nous avons considéré on a mesuré 1’atténuation du rayon-
nement optique, atténuation définie comme log Io[(1)/1(1)] ou I(A) et Ip(1d) sont respectivement
les intensités mesurées lorsque la sonde optique est plongée dans la suspension de billes de latex

avec et sans colorant.

3.1.2 Résultats expérimentaux

Pour chaque longueur d’onde les valeurs de I’atténuation sont représentés graphiquement en
fonction du coefficient d’absorption u, du colorant (voir la figure 3.1 page suivante). La variation
du coefficient d’absorption est faite par la variation de la longueur d’onde entre 620 et 690 nm.

Premierement il faut noter que I’atténuation du rayonnement optique ne varie pas linéairement
avec le coefficient d’absorption du milieu y,. C’est lorsque /, < [* que la statistique des chemins
empruntés par les photons est la plus fortement perturbée par 1’absorption et que 1’on observe
la plus forte baisse de la sensibilité de 1’atténuation au coefficient d’absorption. On peut alors
conclure que dans les conditions ou le milieu est fortement absorbant et /, < [* la variation de

I’atténuation ne dépend que trés peu de variations du coeflicient d’absorption.
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Fic. 3.1 — Variations de I’atténuation du rayonnement optique pour différentes valeurs du I* en
fonction du coefficient d’absorption du Bleu d’Evans dans une géométrie retro-diffusante. Les
fibres optique sont collées chaque d’elles ayant un diametre de 200 um. Dans un premier cas (a
gauche) I'ouverture numérique des fibres a été 0.37 tandis que dans le deuxieme cas 0.22 (a droite)

[1]

Deuxiemement, lorsque [* < [, I’atténuation varie tres vite avec le coefficient d’absorption.
Dans ce cas [’atténuation est pratiquement proportionelle au coefficient d’absorption, le facteur
de proportionnalité étant dépendant de 1’ouverture numérique des fibres optiques. Il en résulte
donc que dans les conditions ou [* < [, les spectres d’absorption ne sont pas distordus a cause de

la diffusion.

Nos résultats sont en bonne corrélation avec les résultats obtenus de Kohl et al [13] dans un régime
0A

de validité de 1’approximation de la diffusion. En fait, Kohl montre que le facteur DPF « 3
Ha

est proportionnel a I'inverse du facteur Dy, (ou Dy = 0A/du,). Notre expérimentation vérifie
de maniere qualitative leur supposition : pour un coeflicient d’absorption donné on observe une

croissance du DPF avec la baisse du [*. Cette chose apparait plus claire en analysant I’estimation

0A 0A

—en fonction de
s Ha

d’ouverture numérique 0.37 du tableau 3.1.2 page suivante. Les valeurs présentées correspondant

pour le cas de la sonde a fibres optiques

semi quantitative de la variation du
a la valeur du coefficient d’absorption u, = 0.5 mm~!.

Troisiémement, si on compare les valeurs obtenus pour les cas des deux types de sondes op-
tiques (ouvertures numériques 0.37 et 0.22) on peut observer que en général 1’atténuation est plus

petite pour la petite valeur de I’ouverture numérique. Cela nous suggere que la longueur des tra-
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Tas. 3.1 — Estimation semi quantitative de la variation du — en fonction de pour le cas

S a
de la sonde a fibres optiques d’ouverture numérique 0.37. Les estimations ont été faites pour un

coefficient d’absorption j1,=0.5 mm~".

jectoires des photons est plus petite pour NA=0.22 que pour NA=0.37. L’explication pourrait étre
mise sur le fait que pour les petites valeurs de 1’ouverture numérique on collectera davantage de
photons subissant peu des diffusions, mais aux larges angles de diffusion.

Afin de confirmer les résultats expérimentaux nous avons réalisé des calculs des longueurs

moyennes des trajectoires des photons par simulations numériques de Monte Carlo.

3.1.3 Calcul de lalongueur des trajectoires des photons par simulations numériques

de Monte Carlo

Les simulations numériques qu’on a réalisé correspondent a la géométrie expérimentale de la
figure 2.1 ou la sonde optique est composée des fibres optiques de diametre 200 um et la distance
de séparation entre les fibres est égale a leur diametre. La longueur moyenne des trajectoires des
photons est calculée en suivant la trajectoire du chaque photon dans le milieu diffusant entre le
point d’injection et le point de détection. Les simulations ont été effectuées pour des valeurs du
coefficient d’absorption du milieu dans la gamme 0 2 2.0 mm~'. Les photons injectés dans le milieu
a I’aide de la fibre émettrice sont diffusés par les billes de polystyréne en directions données par
la fonction de phase de Henyey-Greenstein. Une liste complete des parametres des simulations est
présentée dans le tableau 3.2 page suivante et les dépendances de L de la longueur d’onde dans la
figure 3.2 page suivante.

Considérons le cas ou la suspension diffusante est caractérisée par une fraction volumique oc-
cupée par les billes de polystyréne de 0.24%. Dans ce cas, conformément aux résultats de la sous

section précédente, la proportionnalité entre I’atténuation lumineuse et le coefficient d’absorption
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‘ Parametre de la simulation Valeurs ‘
photons lancés 3-5x10°
rayon fibres optiques 100 pum
aperture numérique fibres optiques 0.37
distance source-détecteur 0.2 mm
coefficient d’absorption du milieu 12=0,0.5,1.0,2.0 mm~!
coefficient de diffusion du milieu donné par un calcul de Mie
coefficient d’anisotropie g donné par un calcul de Mie
diametre des billes de latex 435 nm
concentration volumiques des billes de latex 0.24%
indice de réfraction de billes de latex 1.55

TaB. 3.2 — Les principales parametres de la simulation numérique de Monte Carlo utilisée pour
les calculs des longueurs des trajectoires des photons dans un milieu diffusant.

3|00 u =0.0mm’ _
B3 p =0.5 mm
p =10 mm’’

1+ A—Aua:Z,Omm-] —

longueur moyenne des trajectoires des photons (mm)

L l L l L
%OO 550 600 650
longueur d’onde (nm)

F1G. 3.2 — Les longueurs moyenne des trajectoires des photons fonction de la longueur d’onde pour
différent valeurs du coefficient d’absorption. Le milieu est caractérisé par une fraction volumique
occupée par les billes de polystyrene de 0.24%, tandis que la valeur de la longueur effective des
trajectoires des photons [*, est établie utilisant un calcul de Mie.

a lieu si le coefficient d’absorption est inférieure a4 0.83 mm~!. En quelle mesure les simulations
numériques la confirment ? Dans le tableau 3.3 nous présentons des variations relatives de la lon-
gueur moyenne des trajectoires des photons L sur trois domaines spectrales. On constate que les

simulations confirment au moins qualitativement les résultats des expériences. Les simulations
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Domaine oL oL SL SL

Spectral (4, =0.0mm™") (u, =0.5mm™") (4, =1.0mm™") (u, =2.0mm™")
500-650 nm 15% 24% 33% 36%
500-620 nm 13% 20% 31% 31%
530-590 nm 10% 12% 23% 27%

TaB. 3.3 — Les variations des longueurs des trajectoires des photons sur différentes domaines
spectrales pour différentes valeurs du coefficient d’absorption du milieu. Résultats extraits de la
figure 3.2.

suggérent que L décroit de maniére monotone avec la longueur d’onde et que la variation de L
sur un domaine spectral est moins importante quand il est moins large, d’ou la conclusion qu’il
faut réduire le domaine spectral jusqu’a la plus petite taille possible. La raison pour la quelle nous
optons pour le domaine 500-620 nm est que dans ce domaine on retrouve les pics d’absorption
des plusieurs enzymes respiratoires ([3],[11]), du Bleu d’Evans ([6],[16]) et les absorbances des
hémoglobines ([18],[3]) ont des formes bien distinctes de maniere qu’on peut aisément reconnaitre
a partir de I’étude de I’atténuation lumineuse les états oxygénés et désoxygénés du tissu. Il faut
aussi remarquer 1’existence d’un décalage important entre les variations de L lorsque u,=0.5 mm™!
et lorsque u,=1.0 mm~!. Ainsi, les simulations de Monte Carlo suggérent que la dépendance du
L de A est moins forte si I* < I,. Ceci conduit 2 une corrélation des résultats des simulations
numériques avec les conclusions des expériences lorsque 6L(1, A + 6.) est suffisamment petit.

Dans les paragraphes suivants nous supposerons que dans les conditions ou [* < [;, L est

indépendant de A sur le domaine spectrale 500-620 nm.

3.1.4 Discussions

Le résultat principal des expériences et des simulations (A a u, lorsque [* < [,) a une im-
portance pratique particuliere parce que nous offre la possibilité d’utiliser la loi de Beer-Lambert
sous la forme 1.5, valable pour le cas des milieux limpides dans le cas des milieux diffusants pour
extraire les variations des concentrations des chromophores. Justifions a présent cette affirmation.

Soit Iy le nombre de photons injectés dans le milieu arrivant a la fibre réceptrice lorsque le
milieu diffusant est non absorbant, / lorsque le milieu est a la fois absorbant et diffusant est soit /;

le nombre de photons ayant parcourus la trajectoire i de longueur L; entre le point d’émission et
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de détection. Ainsi, on peut écrire :

. — a(/l)Li
o Z L(De™
L) Q)

3.1)

Comme [* < [, et comme généralement [* et L; ont le méme ordre de grandeur (confirmé par
simulation numérique), il est raisonnable de considérer que u,L; < 1 ainsi que on peut développer

en série e HaLi de sorte que :

2O = DL ) 1) D L

10 l ,. _
= = PG ) BA—— )
oD 00D oy T HalD)

Il en résulte :
I(1) _
—— = DL 3.2)
Ip(A)
Cette relation est pratiquement identique a la relation 1.5 page 10 dans laquelle le L représentant
la distance géométrique entre la source et le détecteur est remplacé par la longueur moyenne des
trajectoires des photons L.
Parce que in vivo il n’est pas possible de mesurer /(1) (cela correspond a une situation ou le tissu

cérébral est completement vidé de son sang) il faut le remplacer par I’intensité mesurée dans un

s 0z . gTé . sz 2 1: N P P
milieu de référence. Soit /, f (A) I'intensité mesurée dans un milieu modele de référence caractérisé

*

Fervean 4€ SOItE qu’on est toujours dans une situation ou [* < /,. Comme

par un /* comparable au /

entre Ip(A) et I(r)éf (A) il y a la relation de proportionnalité :
L) = ax I )

il en résulte qu’on peut utiliser la relation 3.2 pour exprimer I’atténuation de I’intensité lumineuse
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dans le cerveau par rapport a I’intensité dans un milieu de référence par :

réf
I()e (/lj)

A(4)) = log o)
J

= Zaxuai(/lj) x L (3.3)

Cette équation nous montre que la relation entre A(A) et u (A1) est linéaire et on peut envisager
la détermination des concentrations des chromophores en se trouvant dans le tissu par la mesure
de 'intensité lumineuse retrodiffusée par le tissu et de I'intensité retrodiffusée par un milieu de
référence. Si la condition [* < [, est remplie pour le cas du tissu cérébral, alors on peut envisager
des calculs des variations des concentrations des hémoglobines et de la saturation cérébrale en
oxygene. Conformément a Cope [3] la concentration moyenne de I’hémoglobine dans le cerveau
est environ de 84 uM. Considérant que I’hémoglobine est completement oxygénée, nous estimons
une valeur maximale du coefficient d’absorption sur le domaine 500-620 nm de 0.46 mm~!, d’ot
une longueur d’absorption environ de 2.2 mm. Comme généralement, le coefficient effectif de
diffusion du cerveau estimé par plusieurs auteurs ([3],[2],[19]) dans les domaines spectrales visible
et proche infrarouge varie de 1 a4 mm™! (* = 0.25, 1 mm) il résulte qu’il est possible d’envisager
des études d’oxymetrie cérébrale, in vivo, a I’aide d’un systéme spectrométrique a fibres aiguilles.
D’autre part, afin d’étudier le passage d’un bolus de colorant au niveau cérébral, on a injecté une
solution de Bleu d’Evans en concentration de 0.4 % dans la circulation sanguine. En partant du
fait que le volume sanguine du rat est environ de 50-70 ml/kg, son poids corporel environ de 200-
250 g et que la valeur maximale du coefficient d’extinction du Bleu d’Evans est environ de 68.5
cm~'mM™!, on peut facilement évaluer un maximum du coefficient d’absorption environ de 0.1
mm~!, d’ol1 une valeur de la longueur d’absorption de ~10 mm. Un étude de I’évolution temporelle

de la concentration locale du colorant au niveau cérébrale est donc possible.
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3.2 Application : étude de I’oxygénation cérébrale, in vivo, chez le

rat, au cours d’une hypoxémie progressive

Afin d’évaluer la sensibilité de notre montage de spectrométrie nous nous focalisons I’ attention
sur le tissu cérébral en présentant quelques études d’hémodynamique cérébrale, in vivo, chez le
rat. En particulier, nous testons notre méthode par des études de I’évolution temporelle de la
saturation cérébrale en oxygeéne au cours de I’hypoxémie et par la comparaison des valeurs de la
ScO2 avec les valeurs du débit sanguin cérébral mesurés par vélocimétrie Doppler. Aussi, nous
présentons des résultats envisageant des possibilités d’utilisation de la méthode dans des études
sur les réactions hémodynamiques dues a l’injection d’un traceur optique, la mise en évidence
d’une ischémie et des variations de ’absorbance optique dues aux variations d’état rédox des

cytochromes.

3.2.1 Montage expérimental. Méthode de travail

On se reportera a la figure 2.14 page 54 pour une illustration du dispositif expérimental et a la
section 2.3.1 pour le protocole biologique.
Les concentrations des chromophores sont extraites par 1’ajustement numérique des courbes

expérimentales de la forme :

Io(4;, 1)
I(4;,1)

log = [enpo2(Ai)ctpo2(t) + eap(Ai)chp(t) + ep(Ai)cpe(D] X K + B (3.4)
ou K est une constante tenant compte de la longueur des trajectoires des photons ainsi que de la
proportionnalité entre le Io(1) mesuré dans le milieu modele et le /o(1) mesuré dans le cerveau vidé
de son sang, B est une ligne de base faiblement variable avec la longueur d’onde et B = al + b'.
Le terme epg(4;)cpe(t) tenant compte de la présence du colorant est utilisé pour des ajustements
seulement dans les cas ou I’injection du Bleu d’Evans est faite. Dans la procédure d’ajustement

numérique nous n’avons pas pris en compte I’absorption des enzymes respiratoires en raison de

'La seule justification de cette approche est le fait que la courbe expérimentale log(I;(1)/I(1)) s’ ajuste bien par une
expression de type 3.4.
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la variabilité des résultats sur leurs spectres d’absorption. En fait, conformément a Hoshi et al
[11], I'introduction d’un terme supplémentaire tenant compte de I’existence des cytochromes dans
la relation 3.4 n’améliore pas I’ajustement des courbes expérimentales de maniere significative.
L’intensité Ip(1) est mesurée en plongeant la sonde optique dans une suspension de microbilles de
polystyrene de diametre 435 nm et caractérisée par [*= 0.25 mm.

Dans la figure 3.3 nous présentons des exemples issus de 1’ajustement des courbes expérimentales

par I’expression 3.4.

5.0
4.8
4.6
4.4
Sp42
0
=
4.0
3.8
o @  spectre expérimental 1 - @  spectre expérimental B
spéctre issu de 1’ajustement spéctre issu de 1’ajustement
3.6 |7 numérique 3.6 T numérique =
34 Il l Il l Il l Il l Il l Il 3-4 Il l Il l Il l Il l Il l Il
500 520 540 560 580 600 620 500 520 540 560 580 600 620
longueur d’onde (nm) longueur d’onde (nm)

Fi6. 3.3 — Des courbes typiques de I’atténuation lumineuse. Le I, est l'intensité lumineuse retro-
diffusée par le milieu de référence tandis que gy, dans le tissu cérébral.

3.2.2 Résultats expérimentaux

Dans la figure 3.4 nous présentons un résultat typique de calcul de la ScO2 au niveau cérébral
au cours d’un protocole expérimental complet : une trés raisonnable valeur de 70% pendant la
normoxie, poursuivie par une baisse jusqu’au 35% pendant le palier d’hypoxémie sévere, retour
a la normale et finalement baisse a 5% de la ScO2 a la mort. Ceci est un cas presque parfait.
Malheureusement comme on va voir plus loin, cette situation n’as été observée que trés rarement.

Des résultats statistiques sur les calculs de ScO2 au niveau des deux hémispheres cérébraux sont
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Fic. 3.4 — La variation de la saturation en oxygene au cours de I’hypoxémie progressive. Les
valeurs obtenus pendant la normoxie et a la morte de I’animal sont tout a fait raisonnable et
correspondes au résultats trouvés dans la littérature.

présentés dans la figure 3.5.

En principe, on peut analyser ces résultats en plusieurs manieres. Premi¢rement, en étudiant
la cohérence des valeurs de la saturation cérébrale en oxygene avec la fraction d’oxygene inspirée
par les animaux, deuxiémement par la corrélation des valeurs de la ScO2 avec les valeurs du débit
sanguin cérébral trouvés par vélocimétrie Doppler et finalement en comparant les valeurs de la
ScO?2 avec les valeurs de la saturation artérielle (SaO2) et veineuse (SvO2) issues des prélevements

sanguins.

Etude de la S cO2 au cours d’une hypoxémie progressive

L’évolution qualitative de la S cO2 est cohérente avec 1’évolution attendue, les paliers
d’oxygénation correspondant a la FiO; inspirée par les animaux étant trés nettes. Néanmoins, il
faut noter que le systéme de mélange des gaz contrélant la FiO, n’est pas capable de nous fournir
des valeurs fiables de la FiO; entre les paliers d’oxygénation, ainsi que on ne peut pas faire une

comparaison continue des valeurs de la S cO2 avec les valeurs de la FiO2.
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Fic. 3.5 — Les évolutions des saturations en oxygene au niveau des deux hémispheres cérébrales
(hémisphere droit en haut et gauche en bas). Les résultats présentés corresponds a une moyenne
sur 10 animaux.

Du point de vue quantitatif les résultats ne sont pas toujours fiables. Comme on peut constater,
il n’y a pas de différences notables entre les valeurs des S cO2 au niveau des deux hémispheres
cérébraux mais les valeurs absolues de la S cO2 sont critiquables. Tout d’abord le niveau trop bas
pendant la normoxie et la trés grande variation des résultats d’un rat a ’autre. Il est totalement
vrai que le nombre de variables qui entre en jeux et tres grand. En fait, les mesures par spectro-

photométrie in vivo pourraient étre influencées par les variations du taux d’hématocrite dans la
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zone explorée. Bien que dans nos études les variations du taux d’hématocrite sont restées dans
leur limites physiologiques au cours de différents paliers d’oxygénation, le taux d’hématocrite
peut varier d’un animal a I’autre suivant la position des sondes optiques (donc d’un hémisphere a
’autre)?. Ces aspects pourraient expliquer dans une certaine mesure les résultats obtenus. De plus,
a coté des aspects liés a I’influence du taux d’hématocrite sur les valeurs de la ScO?2 il faut aussi
retenir que la présence des gros vaisseaux sanguins a proximité des sondes optiques peut avoir des
influences trés importantes sur le signal lumineux recueilli.

Un autre aspect a remarquer est que généralement les courbes expérimentales ne peuvent pas étre
ajustées numériquemenet surtout sur les paliers appauvris en oxygene. Cela peut étre expliquée
par le fait que les propriétés de diffusion du tissu cérébral change quand ceci est faible oxygéné.
Ceci est un effet déja observé par plusieurs chercheurs mais encore inexpliqué [3], [9]. Une source
des variations du coefficient de diffusion du tissu cérébral pourrait étre la variation de la densité
des globules rouges donc du volume sanguin cérébral : une croissance du volume sanguin cérébral
conduit a une augmentation du coefficient de diffusion. Malheureusement I’effet de I’augmentation

du u;, sur la valeur du coefficient d’absorption ne peut pas €tre précisé.

Comparaison S cO2-S a02-Sv0O?2

L’analyse du gaz du sang nous permet d’extraire les valeurs de la saturation veineuse et
artérielle. Bien que le nombre de prélevements sanguins autorisé par le protocole biologique ne
permet pas d’avoir une comparaison continue entre les valeurs de la saturation cérébrale et les
valeurs de la saturation veineuse et artérielle durant I’hypoxémie, cependant 1’analyse & seulement
quelques valeurs des saturations nous permet arriver a des conclusions importants.

Dans la figure 3.6 nous présentons les évolutions de la Sa02, SvO2 et S cO?2 fonction de la
fraction inspirée en oxygene ol la saturation artérielle en oxygene est mesurée par 1’analyse du
gaz du sang prélevé de I’artere fémorale, la saturation veineuse est mesurée par 1’analyse du gaz
du sang prélevé du sinus veineux cérébral et la saturation tissulaire (cérébrale) en oxygene par

notre méthode spectrophotométrique.

211 est bien connu que le taux d’hématocrite et plus bas dans les micro vaisseaux cérébraux (~31%) que dans les
gros vaisseaux sanguine (~43%) [5]
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Fic. 3.6 — Les évolutions des saturations en oxygene du sang artérielle et veineux trouvés par
l’analyse du gaz du sang et de la saturation cérébrale en oxygene trouvé par spectrométrie optique
au cours d’une hypoxémie progressive. Les résultats sont moyennes sur 10 animaux.

L’ analyse des dépendances nous montre que les valeurs de la S cO2 sont tres proches de celles
de la SvO2, malgré a une variabilité en général plus importante pour la S cO2. Cela nous suggere
que les mesures de S cO2 refletent sans doute davantage la saturation du compartiment veineux.
C’est un résultat peut étre logique tenant compte du fait que la fraction volumique occupée par le
compartiment veineux dans le cerveau est environ de 70%. La conséquence immediate est que les
valeurs de la S cO2 pourraient étre biassées. Cependant, dans la comparaison S cO2—-Sa02—-SvO2
il faut tenir compte du fait que la ScO2 représente la saturation tissulaire mesurée localement,
alors que la S aO2 est une quantité systémique (c’est ce qui sort les poumons) et la SvO2 est une
quantité moyennée sur I’ensemble du cerveau, parce que le sang est prélevé du sinus veineux, qui
est une veine collectant une grande partie du sang s’échappant du cerveau. C’est pour cela qu’on
ne peut analyser les graphiques de la figure 3.6 que qualitativement. Ainsi, la conclusion qu’on
peut tirer est que 1’évolution temporelle des valeurs de la S cO2 durant le protocole expérimental
est cohérente avec les évolutions de la SaO2 et de la SvO?2, les valeurs de la saturation cérébrale

en oxygene reflétant sans doute la répartition artério-veineuse locale.
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Corrélation S cO2-DSC

Les résultats que nous avons obtenu sur les mesures de vélocimétrie Doppler, sont présentés
dans la figure 3.7 page suivante, ou a coté du débit sanguin qui nous a intéressé nous présentons les
résultats obtenus sur les valeurs de la vitesse des RBC et la fraction volumique qu’elles occupent.
On peut constater que pendant le palier de réoxygénation les variations maximales du débit ont été
approximativement de 70% avec une baisse moyenne de 5% par raport a la normoxie, tandis que
sur le palier d’hypoxémie sévere les valeurs extrémes ont été de 95% avec une croissance de 18%
par rapport au palier de controle.

Dans la figure 3.8 page 79 nous présentons sur le méme graphique les valeurs obtenus pour
le débit sanguin par LDF et de la ScO2 par spectrophotométrie. Dans ce cas, les valeurs de
la saturation cérébrale en oxygene sont calculées a partir des variations des concentrations des
hémoglobines par rapport aux valeurs correspondantes au palier de contrdle conformément a la
relation 1.22 page 18.

Parce que les résultats n’ont pas varié d’un hémisphere a 1’autre nous avons fait les moyennes
sur les deux. Les résultats sont présentés sous forme de variation pourcentuelle par rapport au
palier de contrdle de 35%. Comme on peut la constater le débit sanguin et la ScO2 varient presque
en miroir, ce qui nous avons attendu. Il devient donc tres claire le fait qu’au moins des variations
de la saturation en oxygene peuvent étre calculées in vivo par spectrophotométrie.

Cependant, il se peut observer une baisse plus rapide de la ScO2 que I’augmentation du débit
sanguin cérébral (DS C) quand la FiO2 varie de 21% a 15%. On peut trouver plusieurs explications
sur cet aspect.

Premiérement, c’est la variabilité plus faible de le réponse de la S cO2 sous hypoxémie par
rapport au DS C qui peut entrer en jeu (il est bien claire que les valeurs moyennes de la ScO2
montrent une déviation moins importante que pour le DS C).

Deuxieémement, il faut suspecter des facteurs physiologiques entrainant la baisse rapide de
la ScO2 des 15% de FiO2. En fait, cette baisse rapide de la ScO2 alors que le DS C ne varie
pas de manicre significative correspond a une baisse de 1’oxygénation du sang induite par 1’hy-

poxémie sans modification de I’extraction de I’oxygene par le tissu. Ce phénomene physiologique
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Fic. 3.7 — Les valeurs moyennées du débit sanguin, du taux des RBC en mouvement et de la vitesse
des RBC mesurées par LDF pendant I’hypoxémie progressive. Les résultats sont moyennés sur 8

rats sains.
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Fic. 3.8 — Les variations des valeurs moyennes du débit sanguin sur chaque palier d’oxygénation
et de la saturation en oxygene. Les résultats présentés sont moyennés sur 8 rats et 16 hémisphéres
par rapport au palier de controle de 35% de FiO2.

a été observé par plusieurs chercheurs qui I’attribue au fait que !’augmentation du débit sanguin
cérébral intervient des qu’un niveau seuil d’oxygénation du sang est atteint, niveau correspondant
au niveau de ~55 mmHg de la PaO?2. Dans nos expérimentations, le niveau de la PaO?2 a été de

66.7+7.8 mmHg pour FiO2=15% et 45.6+3.1% pour FiO2=12%.

Réactions hémodynamiques a I’injection d’un bolus optique

Un moyen d’étudier I’applicabilité de la spectrométrie a fibres aiguilles et de suivre les réactions
hémodynamiques cérébrales provoquées par ’injection d’un bolus optique. Nous présentons dans
ce paragraphe des résultats sur effet de l'injection du sérum physiologique et du Bleu d’Evans
sur I’hémodynamique cérébrale.

L’injection du sérum physiologique
L’injection du sérum physiologique dans la circulation sanguine d’un animal a comme résultat

I’hémodilution du sang. La faible variation du volume des chromophores induite par la substitution
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locale d’une partie des hématies par le sérum détermine une diminution temporaire de I’ atténuation
du rayonnement optique. Sur la figure 3.9 nous présentons des résultats que nous avons obtenu sur
les variations temporelles des concentrations d’Hb et d’HbO2 dans le cerveau d’un rat, variations
mesurées par rapport au moment ¢ = 0. Les résultats correspondent a 1’injection de 0.2 ml de

sérum physiologique a I’instant t~9 s.

0.002 1 I T I T I T I T T T
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| instant t~9s R % : o
| n % 11 & \ ; 9% ‘
0¥ ! f
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Fic. 3.9 — Les évolutions temporelles typiques des concentrations des hémoglobines apres l’injec-
tion du sérum physiologique.

Premiérement, on observe 1’existence d’une diminution simultanée des concentrations d’Hb
et ’HbO2 a quelques secondes apres I’injection du sérum (6-7 seconds), d’ou une baisse de la
concentration en hémoglobine totale. En fait, dans le graphique de la figure I’unité pour la variation
de la concentration est cm - mM. En prenant une valeur de la longueur des trajectoires des photons
suggérée par les simulations de Monte Carlo environ de 5 mm (figure 3.2 page 67) on peut estimer
une variation maximale de la concentration en hémoglobine totale environ de 20uM, et comme la
concentration tissulaire du sang est de I’ordre a 100 uM, on peut évaluer que la variation volumique

correspondant 4 I’hémodilution est inférieure a 20%>.

3Calculs faits en prenant @=1 dans 1I’équation 3.3 page 70
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Deuxiémement, on observe une augmentation de la saturation en oxygene apres la passage
du bolus (t~80 s) la concentration d’Hb diminuant et la concentration d’HbO2 augmentant par
rapport au moment précédant I’injection du sérum physiologique.

Troisiémement, on observe des fluctuations des concentrations des hémoglobines, de fréquence
environ de 0.1 Hz. Ces fluctuations sont d’habitude tres faibles. Cependant, parfois (voir la fi-
gure 3.9 page précédente) leur régularité est tres bien mise en évidence.

On a essayé a trouver explications plausibles des fluctuations. Ainsi, nous avons pensé a un
éventuel artefact du au sous-échantillonnage du signal optique : le phénomene de battement entre
le rythme cardiaque d’animal (~ 7 Hz) et la fréquence d’enregistrement (~ 1 Hz) (une telle hy-
pothese a été suggérée aussi et dans des autres travaux [20]). D’ autre part, on a pense a un possible
phénomene de battement entre la fréquence d’échantillonage et la fréquence de ventilation (~ 1.5
Hz). Des plus on a cru qu’il est possible que les mouvements respiratoires peuvent produire des
déplacements des sondes optiques, d’ou une possible variation de la région sondée et donc des
variations apparentes des concentrations des chromophores. Cependant, il semble que ces fluctua-
tions des concentrations des hémoglobines ont une nature physiologique. En fait plusieurs études
ont été dédié a ce sujet [15],[17]. Bien que toutes ces études mettent en évidence la présence d’os-
cillations d’amplitude et fréquence variable selon le sujet, leur origine reste encore inexpliquée
malgré un nombre important de recherches.

L’injection du Bleu d’Evans

Sur la figure 3.10 page suivante nous présentons des résultats typiques pour variations des concen-
trations des hémoglobines et du colorant. Dans ces graphiques, les données sont présentées par
rapport au début des enregistrements. L’injection du colorant (0.2 ml a 0.4%) se fait a I’instant t~9
s. Ce qui est a retenir :

Tout d’abord, apres approximativement 6-7 secondes de I’injection il y avait une chute des concen-
trations d’HbO?2 et d’d’Hb accompagnée d’un pic de la concentration du Bleu d’Evans et une aug-
mentation de I’oxygénation. Un effet similaire a été pu étre observé par Raphael Sablong [20]. La
baisse de la concentration en hémoglobine totale montre trés probablement une dilution sanguine,

ce qui il était attendu et on constate une tendance de retour a la normale apres I’injection. D’autre
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Fic. 3.10 — Les évolutions des concentrations d’HbO2, d’Hb et du Bleu d’Evans apres [’injection
du colorant (rat S71). Les graphiques (b) et (d) sont en fait les graphiques (a) et respectivement
(c) représentées entre le moment d’injection (t~9 s) et ’instant t=30s.

part la concentration du colorant reste a un niveau approximativement constant, signe qu’il s’est
dispersé uniformément dans le cerveau. Cet effet est aussi attendu, parce que on sais que le Bleu
d’Evans n’est pas éliminé rapidement de la circulation sanguine. On peut méme évaluer la concen-
tration du colorant dans le milieu cérébral a environ 100uM (on suppose toujours que la longueur
moyenne des trajectoires des photons est environ de 5 mm). Ce résultat est en concordance assez
bonne avec la valeur théorique de la concentration du colorant répartie dans le volume sanguine
du rat (~15 ml) qui est environ de 140 uM. Finalement on observe une augmentation de la satu-
ration en oxygene du milieu, réaction hémodynamique a I’injection d’amplitude plus importante

que dans le cas de I’injection du sérum physiologique.
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Dépistage d’une ischémie cérébrale

L’ischémie repose sur 1’obstruction d’une artere irriguant le tissu cérébral. La conséquence de
I’ischémie est I’interruption de 1’alimentation des cellules cérébrales avec du sang et par conséquent
un accident vasculaire cérébral peut se produire.

Afin d’étudier la sensibilité du notre systéme de mettre en évidence une ischémie on a obs-
trué une artere irriguant un hémisphere cérébral a I’aide d’une sonde introduite par la carotide.
Suite a I’obstruction de I’artere le débit sanguin diminuera et nous nous attendons a en voir les
effets par comparaison entre les mesures réalisées sur les deux hémispheres cérébraux. Le pro-
tocole expérimental a été différent de celui présenté dans le paragraphe 2.3.1 dans le sens que
la fraction en oxygene inspirée par les animaux est maintenue constant pendant I’expérience au
niveau de 21%. Dans les figures 3.11 et 3.12 nous presentons respectivement des évolutions tem-
porelles typiques de la concentration du Bleu d’Evans (colorant injecté a I'instant t=0 s) et de la
saturation cérébrale en oxygene au cours d’un protocole expérimental complet au niveau des deux
hémispheres cérébraux, sain et ischémié.

Premierement, suite a I’injection du colorant il apparait un petit décalage temporel de I’ordre a
1-2 s entre les moments d’arrivée du colorant dans les zones sondes des deux hémispheres. De plus,
I’amplitude du pic de colorant est environ d’un ordre de grandeur plus grand dans I’hémisphere
sain que dans I’hémisphere ischémié. Ces sont des preuves que I’ischémie s’est produite et qu’elle
a été mise en évidence clairement par spectrophotométrie a sondes optiques aiguillées

Deuxiémement, les différences entre les saturations en oxygene des hémispheres sont net-
tement visibles. Tout au long de 1’expérimentation la ScO2 dans I’hémisphere sain s’est main-
tenue approximativement constante (~ 80%), tandis que dans I’hémisphere ischémié a ~ 20%.
Cette nette différence est aussi une la preuve de la présence de I’ischémie. Malheureusement ces
différences entre les valeurs de la Sa0O2 des deux hémispheres n’ont pas été toujours évidentes.
Des examens histologiques post-mortem nous ont montré cependant que 1’ischémie n’a pas été

toujours notable, d’ou la possible pertinence de nos résultats.
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Fic. 3.11 — Les évolutions temporelles typiques de la concentration du Bleu d’Evans au niveau
d’hémisphere sain et ischémié.

Mise en évidence des enzymes respiratoires

L’étude des propriétés des enzymes respiratoires est encore un sujet d’investigations et de dis-
cussions. La raison est qu’un enregistrement continu d’état rédox des cytochromes pourrait fournir
des informations sur 1’état de I’oxygénation intracellulaire. Malheureusement les possibilités pra-
tiques d’étude d’état rédox in vivo des cytochromes sont limités. La différence entre la mesure
des concentrations des cytochromes et des hémoglobines est que pratiquement au long des ma-
nipulations les concentrations des cytochromes ne varient pas. Les éventuelles modifications de
I’absorbance du tissu ne sont pas le résultat de la variation de la concentration des cytochromes

mais d’état rédox. C’est pour cela qu’on est intéressé de savoir la différence entre les spectres



Chapitre 3 85

nW——r—7——F—7 77T T T

0

hémisphere sain

80

70

60

50

Sc02 (%)

40

30

20

w

0 PR (N T IR NN N T [ T SN T ST R
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
temps (minutes)

Fic. 3.12 — Valeurs typiques du taux de saturation en oxygéne au niveau des deux hémispheres
cérébraux. Le sacrifice des animaux est fait par 'injection d’une surdose de anesthésiant (isoflu-
rane) a 'instant t=180 min.

des états oxydés et réduits des cytochromes n’étant pas intéressé par le spectre absolue de chaque
composant.

Dans la figure 3.13 nous présentons des courbes de 1’atténuation optique obtenues par
expérimentation et par ajustement numérique. Les courbes expérimentaux sont ajustées par une
expression de type 3.4 dans laquelle on ne tient pas compte de spectres des cytochromes. Les
décalages observé entre les courbes expérimentales et ajustées peuvent étre dues aux variations
d’état rédox des cytochromes [4], [7], [12]. Ainsi, par comparaison avec les coefficients d’extinc-
tion des cytochromes présentés sur la figure 1.2 page 14 on peut conclure que les motifs spécifiques
visibles autour de 550 et 610 nm pourraient &tre attribuables prépondérant aux variations d’état
rédox de la cytochrome c, tandis que le motif présent a 505 nm pourrait étre du aux variations
d’état rédox de la cytochrome c¢ oxydase.

En général cette mise en évidence des cytochromes a pu étre faite apres 1’injection d’anesthésique
mais aussi pendant les périodes d’hypoxémie trés sévere lorsque le tissu cérébral est tres faible-
ment oxygéné. C’est un résultat attendu, parce que dans les conditions ou le tissu est oxygéné,
I’absorption de la lumiere due aux hémoglobines et au moins d’un ordre de grandeur plus grand

que celle correspondant a I’enzyme respiratoire [3]. De plus, Hoshi et al [11] sont arrivés a la
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Fic. 3.13 — Décalage entre les spectres expérimentaux et obtenus par ajustement numérique prou-
vant la capacité du systéme de mettre en évidence la présence des cytochromes dans I’hémisphere
droit du cerveau du rat S53 [12],[11]. La courbe présentée en haut corresponde a un processus
d’oxygénation du sang tandis que, en bas, les variations d’état rédox des cytochromes sont mises

en évidence pendant une désoxygénation.
méme conclusion par expérimentations dans la gamme du proche infrarouge.
Ces résultats montrent que notre méthode spectrométrique est suffisamment sensible pour envisa-

ger des mesures quantitatives des variations des états rédox des enzymes respiratoires.
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3.2.3 Conclusions

Nos recherches ont été concentrées sur la mise au point d’un systéme spectroscopique a fibres
optiques aiguilles utilisable pour I’oxymetrie locale cérébrale. Pour la mise au point du systéme
nous avons combiné des expérimentations sur des fantdmes optiques, des simulations numériques
de Monte Carlo et des expérimentations in vivo dans le cerveau de rats en conditions d’hypoxémie

graduée. Le principales conclusions résultant de ces études effectuées sont les suivantes :

X Pour faire de spectrophotométrie en milieu trouble a I’aide des sondes optiques aiguilles
il est préférable que la longueur moyenne effective des photons dans le milieu étudié soit
petite, de sorte que le milieu soit fortement diffusant. Ainsi I’atténuation du rayonnement
optique ne va pas dépendre des propriétés du milieu : la valeur de I’intensité lumineuse /¢
qui intervient dans la loi de Beer-Lambert ne va pas dépendre de la nature du milieu dans

lequel on fait les mesures (tissu biologique ou fantdme optique).

X Dans le domaine spectrale 500-620 nm nous avons confirmé le fait que la longueur de tra-
jectoires des photons peut étre considérée comme relativement indépendante de la longueur

d’onde du rayonnement optique.

X Concernant les expérimentations in vivo ou les animaux ont été soumis aux conditions d’hy-
poxémie progressive il faut retenir que les ajustements numériques ont été généralement
trés bons, ce qui prouve que les aspects théoriques et expérimentaux utilisés pour la mise en
oeuvre de la méthode ont été corrects. A partir d’ici il faut souligner :

ASPECTS POSITIFS

v’ Lacapacité du systéme a mettre en évidence de fagon tres nette des paliers d’ oxygénation

correspondant au FiO2 inspiré par les animaux .

v’ La capacité du systeéme a mettre en évidence des variations d’état rédox de certaines

enzymes réspiratoires.

v’ L’évolution presque symétrique des évolutions temporelles du volume sanguin cérébral
mesuré par vélocimétrie laser Doppler et de la saturation en oxygene mesurée par

spectrophotométrie d’absorption démontre la capacité du systetme de mesurer des va-
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riations des cromophores avec précision satisfaisante.

v La capacité du systeme a mettre en évidence 1’arrivée d’un bolus de colorant dans
la zone cérébrale sondée, d’ou la possibilité de mettre en évidence une éventuelle
ischémie. En fait, & cause des variations lentes du bolus on peut méme envisager la
mise au point d’un systéme spectrométrique a sondes optiques aiguilles pour la mesure

de la fonction d’entrée artérielle.
ASPECTS NEGATIFS

v/ Ajustements numériques inexacts apparaissant de maniere aléatoire qui ne peuvent

pas étre expliqués (surtout pendant les paliers pauvres en oxygene).

v/ Valeurs parfois completement fausses de la saturation en oxygene, méme si les ajuste-

ments numériques ont été tres bons.

Bien sir, il y a plusieurs aspects qui peuvent nous expliquer tout ces aspects négatifs : pos-
sibles hémorragies, mouvements de la sondes optiques ou méme de I’animal, le fait que le milieu
étudié (le cerveau) a des propriétés optiques différentes des propriétés optiques du milieu modele
de référence, une variation importante probable du [* avec la longueur d’onde et finalement /’in-

homogéneité du tissu biologique.

Dans la figure 3.14 page suivante nous présentons les variations des concentrations des
hémoglobines et du volume plasmatique déterminées respectivement par spectrophotométrie op-
tique dans le visible et RMN, exprimées en pourcentages de valeurs initiales en fonction du pour-
centage d’oxygene inspiré chez le rat. La comparaison indique en fait qu’il y a une sous estima-
tion des variations des concentrations des hémoglobines. La pertinences des mesures RMN sont
confirmées par les mesures de vélocimétrie Doppler présentés dans le paragraphe 3.2.2, en parti-
culier par les résultats présentés sur la figure 3.7 page 78. Ainsi les mesures LDF montrent une
variation du taux de RBC en mouvement entre les moments correspondants aux paliers de 35% de
la FiO2 et celui de 10% environ de 60-65%, ce qui est en trés bonne corrélation avec la variation

du volume sanguin cérébral mesurée par RMN et présentée dans la figure 3.14.
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FiG. 3.14 — Variations des concentrations des hémoglobines et du volume plasmatique déterminées
respectivement par spectrophotométrie optique dans le visible et RMN. Le cas (a) correspond a
une moyenne des mesures spectrophotométriques pour 7 rats tandis que le cas (b) a une moyenne
des mesures RMN pour 6 rats.

Comme nous pouvons le constater, les mesures spectrophotométriques nous montrent une va-

riation de la concentration en hémoglobine totale inférieure a 10% pendant la réduction de la

fraction inspirée en oxygene de 35% a 10%. Pour les mémes conditions expérimentales, les me-
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sures RMN nous montrent une variation du volume sanguin cérébral de 60%. Cependant les deux
méthodes ne mesurent pas la méme quantité : par spectrophotométrie optique on mesure la concen-
tration des hémoglobines, tandis que par RMN on mesure le volume plasmatique dans lequel un
produit de contraste est dispersé.

La différence entre les deux mesures pourrait &tre expliquée si le taux d’hématocrite baissait ap-
proximativement de 30%, ce qui semble improbable. Cela veut dire qu’il y a un autre élément
qui peut fausser nos résultats : peut étre la localisation de I’absorbance optique dans les vaisseaux
sanguins.

Dans I’analyse spectroscopique effectuée on a supposé que I’hémoglobine est dispersée de
maniere homogene dans les tissus. Cependant elle est localisée dans les vaisseaux sanguins oul
I’absorbance optique est tres forte. Ainsi, I’atténuation du rayonnement optique a 550 nm par un
vaisseau sanguin ayant un diametre de 100 um est de 95%, et encore de 25% pour un diameétre de
10 um. Cela nous montre qu’a cause de cet effet il est possible que la spectroscopie d’absorption
dans le domaine visible sous estime tres fortement le volume sanguin cérébral.

Tenant compte des choses présentées ainsi que des aspects suggérés et par d’autres auteurs
([14], [8], [10]) il est apparu utile d’étudier les effets du confinement de I’absorbance sur les
mesures spectrophotométriques en milieu diffusant. Le paragraphe suivant est entierement dédiée

a ce probleme.
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3.3 Spectrométrie en milieux diffusants en conditions d’une distribu-

tion non homogene des chromophores

Pour préciser I’effet de la localisation de I’absorbance sur les spectres d’absorption de la
lumiere retrodiffusée par les milieux diffusants nous étudierons la dépendance de 1’atténuation lu-
mineuse avec le coefficient d’absorption effectif du milieu dans les conditions ou les cromophores

sont localisés en compartimentes cylindriques.

3.3.1 Configuration expérimentale et méthode de travail

On se reportera a la figure 2.1 page 34 pour une illustration du dispositif expérimental.

Les milieux modeéles

Nous avons préparé trois types d’échantillons. Le premicre contenait une suspension de billes
de polystyréne (diametre 435 nm), non absorbante dans le domaine spectral visible, de concen-
tration 0.24% (I*=1.2 mm). Le deuxieme contenait des suspensions de billes de polystyréne et
de fil de polyamide. La quantité de fil a été calculée de sorte qu’on a préparé trois échantillons
caractérisés par de fractions volumiques occupées par le fil de 0.0255, 0.0497 et respectivement
0.0947. Finalement, le troisieme type d’échantillons contenait des suspensions de billes de po-
lystyréne dans des solutions de Bleu d’Evans de fagon que le coefficient d’absorption du Bleu
d’Evans dans I’échantillon a la longueur d’onde de 635 nm soit égal aux valeurs du coefficient
d’absorption effectif des échantillons d’absorbance compartimentée présentés auparavant, a la
méme longueur d’onde. Chacun des échantillons sont mis dans de tubes cylindriques de diametre

de 10 mm et hauteur 50 mm. Le volume occupé par chacun d’échantillons est d’environ 3 ml.

Les sondes optiques

Nous avons préparé quatre types de sondes optiques, chacune étant fabriquée de fibres optiques
de diametre 200 um écartées a 0.2, 1, 2 et 3 mm. Les sondes sont placées au centre d’échantillon.

Pour chacun d’échantillons nous avons mesuré 1’atténuation du rayonnement optique définie par
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log[1y(1)/1(A)] ou Ip(A) et I(1) sont respectivement 1’intensité lumineuse retrodiffusée par la sus-
pension non-absorbante et 1’intensité mesurée quand la sonde optique est plongée dans le milieu
a la fois absorbant et diffusant et on I’a représenté graphiquement en fonction des coefficients
d’absorption effectifs des milieux. La variation du coefficient d’absorption est faite en variant la

longueur d’onde entre 635 et 760 nm.

3.3.2 Résultats expérimentaux

Les dépendances de I’atténuation lumineuse avec les coeflicients d’absorption effectifs des

milieux sont présentés dans les figures 3.15 et 3.16.
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Fic. 3.15 — L’atténuation du rayonnement optique en fonction du coefficient d’absorption dans
le cas ou I’absorbant est dispersé homogéne or non homogene pour une distance entre les fibres
optique de 0.2 mm (c’est-a-dire fibres collées, a gauche) et 1 mm (a droite)

Premierement, méme si sur les figures il apparait que pour un coeflicient de absorption effectif
du milieu nul nous avons une atténuation nulle, cependant en réalité I’atténuation n’est pas zéro

existant un décalage typique de 0.2-0.4 probablement du au processus de fabrication des fantomes.
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FiG. 3.16 — L’atténuation du rayonnement optique en fonction du coefficient d’absorption dans
le cas ou I’absorbant est dispersé homogéne or non homogene pour une distance entre les fibres
optique de 2 mm (a gauche) et 3 mm (a droite)

Néanmoins, dans le cas des échantillons avec de Bleu d’Evans c’est difficile de comprendre pour-
quoi I’atténuation n’est pas nulle. Des possibles phénomenes d’agrégation ou de désagrégation des
billes induits par le Bleu d’Evans pourraient étre une explication faisable. Nous avons soustrait ce
décalage de sorte que I’atténuation soit zéro pour ,qu ! (A1 =760nm) = 0.

Deuxiémement, dans le cas de la distribution homogene, on observe 1I’existence d’une dépendance
linéaire entre 1’atténuation et le coefficient d’absorption effectif du milieu en nous confirmant
les résultats précédents présentés dans le paragraphe 3.1.2. Ces dépendances linéaires nous per-
mettent d’estimer des longueurs des trajectoires des photons de 3, 5, 7 et 9 mm correspondant
aux quatre distance de séparation source-détecteur. Cependant, I’atténuation semble d’étre un peu
plus grande pour les petites concentrations de 1’absorbant. Nous expliquons cela par le fait que
sur le domaine spectral 635-760 nm les calculs de Mie montrent une augmentation du /* avec la

longueur d’onde, d’ou une décroissance du L avec I’augmentation de A et donc une atténuation
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plus forte pour les petites longueurs d’onde. Conformément a la premiere section du chapitre,

dans le cas d’une séparation entre les fibres optiques de 0.2 mm, la linéarité entre A et ,uf,f T est

valable pour yf,f /< 0.83mm™". Nos expérimentations la confirme. Cependant, pour les larges dis-

tances de séparation la perturbation forte de la statistique des photons intervient pour des valeurs

du coefficient d’absorption effectif du milieu inférieures a 0.83mm~! 1%/ = 0.20mm™! pour
re¢ = 2mm et uf;ff = 0.15mm™! pour rg; = 3mm). La raison est la croissance de L avec req. De

plus, on peut mettre en évidence un désaccord entre les valeurs des atténuation dans la situation
des fibres collées avec celles de la figure 3.1 page 65 (les résultats des expérimentations présentés
dans le paragraphe courant montrent d’une part des valeurs plus grandes de I’atténuation lumi-
neuse pour les petites longueurs d’onde et d’autre part une dépendance de 1’atténuation lumineuse
avec le coeflicient d’absorption bien linéaire). Ce désaccord nous suggere a mettre en cause la non
reproductibilité des fantdmes optiques.

Troisiémement, dans le cas ou I’absorbant est confiné en cylindres la situation est complétement
différente : I’atténuation est plus faible que dans le cas homogene. Cela est la preuve que la spec-
trophotométrie d’absorption sous estime fortement les concentrations des espéces absorbantes
lorsque les dernieres sont compartimentées. En fait, cette sous estimation est plus forte que les
graphiques la montre. Justifions cela par le fait que la longueur effective des trajectoires des
photons [* caractérisant la suspension d’absorbance localisée est supérieure a celle de la suspen-
sion ayant 1’absorbance distribuée de manieére homogene. Ainsi, la diminution du [* induite par la
présence du fil de polyamide a concentration élevée (conformément a la figure 2.11 page 48) fait
que I’atténuation de la lumiere soit plus élevée par rapport a la situation ou [* resterait le mé€me.
Les atténuations mesurés avec fil sont donc des valeurs sous estimées par rapport a une situation
ou les fils ne contribueraient qu’a 1’absorption et pas du tout a la diffusion.

Quatriemement, lorsque 1’absorbant est confiné la dépendance de I’atténuation lumineuse du
coefficient d’absorption effectif n’est linéaire que pour des valeurs du ,qu / bien inférieures au cas
homogene. En fait, on peut estimer que pour une distance de séparation entre les fibres optiques
rsg=0.2 mm la dépendance entre A et ,uf,f T est linéaire pour des valeurs du coefficient d’absorption

effectif du milieu inférieures 2 0.067 mm~' (le cas de la suspension contenant la plus grande
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Fic. 3.17 — L’atténuation de la lumiere en fonction du coefficient d’absorption effectif du milieu,
dans une situation ou I’absorbance est confinée et a une géométrie expérimentale a fibres optiques
collées. Agrandissement de la figure 3.15

concentration de fil de polyamide, voir la figure 3.17).

Cela nous conduit a la conclusion que pour :

us - r<0.035 (3.5)

le comportement du milieu faudrait étre identique au milieu d’absorbance distribuée de maniere
homogene. Ce résultat est complémentaire aux résultats obtenus de Firbank et al [8] qui arrivent a
la méme conclusion pour des séparations entre la source et le détecteur grandes (r,; > 8 mm).

En nous rapportant au cas du cerveau, la condition 3.5 montre que dans le domaine spec-
trale 500-620 nm la spectrophotométrie a fibres optiques aiguilles permet des études faisables
d’hémodynamique cérébrale seulement pour des diametres des vaisseaux sanguins inférieures a 2
um®*. Par ailleurs, la spectrométrie a fibres aiguilles va trés fortement sous estimer les concentra-
tions des hémoglobines quand celles-ci sont localisées. Néanmoins, il est possible que les varia-
tions des concentrations des hémoglobines soient moins sensibles a cet effet.

Afin de confirmer nos conclusions issues des expériences nous complétons les études de spec-

trométrie en milieu d’absorbance localisée avec des résultats obtenus par simulations numériques

4Calcul fait considérant que u;"*=28.5 mm™' 4 540 nm
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de Monte Carlo.

3.3.3 Simulations de Monte Carlo en conditions d’absorbance localisée

Les dépendances de I’atténuation lumineuse du coefficient d’absorption effectif du milieu dans
les cas d’une distribution homogene et respectivement non homogene des chromophores issues
des simulations numériques de Monte Carlo dans les conditions d’une géométrie expérimentale a
fibres aiguilles sont présentées dans la figure 3.18. Dans le cas non homogene, dans la définition de
I’atténuation lumineuse A = log(Ip(1)/1(1)), Ip(A) tient compte de la contribution au signal mesuré
de la diffusion sur les cylindres. C’est pour cela que les coefficients de diffusion intervenant dans
les simulations correspondant au cas homogene sont calculés de sorte que ils soient égaux aux
coefficients de diffusion des milieux d’absorbance compartimentée.

Premierement, dans le cas homogene, on observe qu’on retrouve la dépendance linéaire entre
I’atténuation lumineuse et le coefficient d’absorption du milieu. Cependant 1’atténuation semble
d’étre plus petite pour les concentrations faibles de 1’absorbant. Nous expliquons cela par le fait
que les trois dépendances correspondent a des suspensions caractérisées par différentes propriétés
de diffusion (la solution possédant la plus forte concentration de 1’absorbant est caractérisée par la
valeur la plus grande du coeflicient de diffusion p).

Deuxiémement, dans le cas de 1’absorbance localisée, les simulations de Monte Carlo confirment
la sous estimation de ’atténuation lumineuse. Cependant, pour les trés faibles valeurs des coeffi-
cients d’absorption effectifs, il semble qu’il y a une sur estimation des concentrations. Cette chose
peut étre due au fait que I’atténuation est trés sensible a la fonction de phase utilisée dans les
simulations.

Troisiémement, on confirme que la linéarité entre A et ,uf,f ' a lieu seulement pour les petites
valeurs du ,qu !, Cette chose apparait plus évident dans la figure 3.19 ou on présente la dépendance
de la longueur moyenne des trajectoires des photons fonction de la longueur d’onde pour les trois
fraction volumiques occupées par les cylindres absorbants. Comme pour A >700 nm L n’est pas
tres sensible de la longueur d’onde, on peut estimer que le milieu d’absorbance localisée va se

comporter comme un milieu homogene si yg, - r <0.015.
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Fic. 3.18 — Résultats des simulations numériques de Monte Carlo. Atténuation du rayonnement
optique vs le coefficient d’absorption effectif du milieu pour une distribution homogéne et respec-
tivement localisée de I’absorbant.

Quatriemement, les courbes de la figure 3.20 suggérent un effet attendu : L ne dépend pas du
coefficient d’absorption pour les grandes valeurs du ceci. Cet effet, trés évidente pour le cas de la

suspension ayant la plus grande fraction occupée par les cylindres peut étre expliqué par le fait

que au détecteur n’arrive que des photons qui ne croisent pas des cylindres.
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Fic. 3.20 — Résultats des simulations numériques de Monte Carlo. Les longueurs moyennes des
trajectoires des photons vs le coefficient d’absorption effectif du milieu. Les trois courbes corres-
pondes aux trois fractions volumiques occupées par les cylindres.

3.3.4 L’effet d’utilisation d’un facteur correctif

Le but de ce paragraphe est d’essayer de répondre a la question : en quelle mesure la quanti-
fication de la différence entre le coefficient d’absorption du sang distribué de maniere homogene

et celui du cas compartimenté conduit a des résultats faisable pour la saturation cérébrale en
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oxygene ?.

Le modele théorique proposé de Sterenborg et Verkruysse ainsi que leur résultats expérimentaux
[21],[22] suggerent que dans le domaine spectral 500-620 nm, la correction du coefficient d’ab-
sorption effectif conformément a la relation 1.26 page 21 faudrait nous conduire a un rapproche-
ment des valeurs de I’atténuation lumineuse de celles réelles. Afin de préciser I’effet de la cor-
rection sur les valeurs de la saturation cérébrales en oxygene trouvées par spectrométrie a fibres
optiques aiguilles nous avons extrait les valeurs de la S cO2 de I’ajustement numérique des courbes

expérimentales de la forme :

sang
Io(4;, 1) 1= e 2uq (AR

T = [eap(Denp(A) + capo2(t)capo2(4i)] X K X 2 R +B (3.6)

log

ou les significations des parametres K et B sont celles présentées dans le paragraphe 3.2.1, le
coefficient d’absorption du sang u,""*(1) est calculé a 1’aide de la relation 1.27 page 21 et R est
le rayon moyen des vaisseaux sanguins. Dans la figure 3.21 nous présentons quelques exemples
issues de I’ajustement numériques des courbes de ’atténuation lumineuse a I’aide de la relation
3.6 et dans la figure 3.22 I’évolution de la S cO2 au cours d’une hypoxémie progressive dans les
conditions oul les valeurs du coefficient d’absorption effectif sont corrigés ou non.

Dans une grande partie des cas I’application du facteur correctif conduit a des meilleurs ajus-

tements numériques (x> plus petit) et comme le diametre moyen des vaisseaux sanguins figure
parmi les parametre ajustables on a pu déduire ses valeurs. Ainsi les meilleurs ajustements sont
obtenus pour des diametres moyens des vaisseaux de quelques dixieémes de um.
La figure 3.22 prouve que la correction peut améliorer parfois sans doute les données. Les pa-
liers d’oxygénation deviennent plus nets cet effet étant plus visible surtout au niveau des paliers
appauvris en oxygene. Sur ces paliers la saturation cérébrale en oxygene est corrigée avec des
pourcentages de 15-20% tandis que, a la mort d’animal la correction conduit a une baisse de la
S cO?2 pratiquement a zéro.

Malheureusement c’est n’est pas toujours le cas. Parfois I’amélioration des ajustements numériques

au cours du protocole expérimental est possible par la variation de la valeur du diamétre moyenne
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FiG. 3.21 — Exemple de correction de I’atténuation lumineuse en utilisant de différentes valeurs du
rayon des vaisseaux sanguins.

des vaisseaux sanguins tandis que en certains cas c’est impossible d’améliorer la qualité des ajus-

tements. Ces résultats peuvent étre expliqués par des possibles mouvements des sondes optiques

durant le protocole expérimentale soit par le fait que le modele proposé par Sterenborg et Ver-

kruysse a ses limites.

Des résultats statistiques sur plusieurs animaux nous conduisent a la conclusion que la cor-
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Fig. 3.22 — Les valeurs de la saturation en oxygéne corrigé et non corrigées au cours d’une
hypoxémie progressive.

rection des données expérimentales suivant la suggestion de Sterenborg et Verkruysse a comme
résultat I’amélioration des valeurs des parametres hémodynamiques dans une maniere insignifica-
tive, la variation en hémoglobine totale obtenue par la variation de la fraction inspirée en oxygene

restant toujours apres la correction de ’ordre a 10% (conformement a la figure 3.14 page 89.

3.3.5 Conclusions

La principale conclusion résultant des études de spectrométrie en milieux d’absorbance lo-
calisée est que dans le domaine visible la spectroscopie d’absorption a sondes optiques aiguilles
va toujours sous estimer les valeurs du coefficient d’absorption et implicitement le volume san-
guine existant dans la zone explorée, conclusion soutenue aussi par des simulations numériques
de Monte Carlo. Afin de diminuer I’effet de la compartimentation sanguine il est recommandable
a utiliser le rayonnement optique du domaine proche infrarouge, ot le coefficient d’absorption du
sang est environ de 50 fois plus faible que dans le domaine spectral visible.

Finalement, on conclue que probablement a cause de 1’applicabilité restreinte des modeles

théoriques, les possibilités de quantification de la différence entre les coefficients effectifs d’ab-



Chapitre 3 102

sorption caractérisant respectivement le milieu d’absorbance distribuée de maniere homogene et

localisée sont limitées.

3.4 Conclusions

Dans ce chapitre, essentiellement expérimental, nous avons étudié la potentialité de la spec-
trométrie a fibres optiques aiguilles de mesurer localement, des parametres physiologiques d’intérét
ainsi que la saturation cérébrale en oxygene et la concentration de I’hémoglobine au cours d’une
hypoxémie progressive, in vivo, chez le rat. La technique proposée semble fournir des résultats
fiables des variations temporelles des parametres physiologiques rappelés auparavant et suffisam-
ment sensible pour distinguer des différents effets hémodynamiques ainsi que le passage d’un
bolus optique, la mise en évidence d’une ischémie ou pour mettre en évidence les variations d’état
rédox des enzymes respiratoires.

Nous nous avons également concentré 1’attention sur I’impact du confinement du sang sur la
prédiction correcte du coefficient d’absorption du tissu cérébral prouvant par
expérimentations et aussi par simulations numériques de Monte Carlo que dans le domaine spectral
visible ceci est sous estimé par la spectrométrie a fibres optiques aiguilles.

Bien que la mise au point de la technique n’est pas encore finie, méme dans cet état de son
développement, elle peut étre utilisée pour I’exploration invasive des tissus cérébraux profonds,
constituant une technique complémentaire et compatible avec I’imagerie RMN, en offrant, malgré
a sa infériorité, portabilité et un codt qui la rendre aisément utilisable en diverses environnements

scientifiques.
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Tomographie Optique Cohérente. Principes théoriques
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Ce chapitre est dédié a la présentation des bases théoriques nécessaires pour la mise en oeuvre
d’un tomographe optique cohérent. Tout d’abord, afin de comprendre la maniere dont on fonc-
tionne un tel dispositif nous présenterons quelques notions d’interférométrie a sources lumineuses
de faible cohérence. Ensuite, nous focaliserons notre intérét sur les performances du systéeme en
termes de résolution spatiale, en comparant ses performances avec celles d’'un microscope confo-
cal. Egalement, a la fin du chapitre nous focaliserons notre attention sur les sources de bruit dans

un tomographe optique cohérent.

4.1 Introduction

La tomographie optique cohérente (OCT) est une technique relativement nouvelle d’imagerie
des tissus biologiques. Le premiére systeme OCT a été réalisé dans I’année 1991 [13]. Depuis, les
principes de la tomographie optique cohérente ont été utilisés pour 1’imagerie des diverses tissus
biologiques tels que la peau [29], les dents [1],[36], les muscles [6], les os[15] ou des structures
intraoculaires (rétine, cornée, etc) [25],[31],[10]. D’autre part, les principes de la tomographie
optique cohérente ont été€ utilisés pour améliorer les performances d’autres techniques d’imagerie
tissulaire comme PS-OCT (méthode utilisée pour des mesures des propriétés de polarisation des
tissus profonds) [5] ou Doppler-OCT (imagerie du sang en mouvement) [14]. En fait, la technique

de la tomographie optique cohérente a évolué tres rapidement dans les dernieres années en se
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révélant &tre un instrument d’investigation alternatif a la microscopie confocale. En détectant les
photons diffusés vers 1’arriere qui ont subi un seul processus de diffusion, I’OCT peut fournir des
images 3D des tissus avec une tres haute résolution (~10 um) et une haute sensibilité (>100 dB),
in vivo, sans contact entre le systéme optique et le tissu [35].
A labase de la technique de la tomographie optique cohérente est la technique de I’ interférométrie

a faible cohérence qui implique 1’utilisation d’une source de lumiere de faible cohérence tempo-
relle telle que les diodes superluminescentes ou les diodes laser multimodes. L’OCT est en fait
une extension d’une autre technique d’imagerie du tissu biologique : I’OCDR (Optical Coherence
Domain Reflectometry). L’ OCDR est une technique permettant a obtenir des images 1D des tissus
par la mesure du profil en profondeur de la réflectance lumineuse. L’ objet d’étude est placé dans
le bras de la cible d’un interférometre a deux bras et le profil en profondeur de la réflectivité en
fonction de la différence entre les longueurs des deux bras est déterminé par la modification de
la longueur du bras de la référence. Cette technique a été utilisée avec succes pour des mesures
de I’épaisseur de la cornée [12] ou de la dimension de I’oeil [8]. L’imagerie OCT fournit des
images bidimensionnelles de 1’objet d’étude par 1’addition dans un systtme OCDR d’un dispositif
balayant le faisceau lumineux. Ainsi on obtient des images appelées transversales dans le plan
perpendiculaire au bras de la cible et longitudinales dans le plan contenant le bras de la cible [25].
A partir des images 2D il est envisageable de produire des images OCT 3D en enregistrant des
successions d’images longitudinales latérales ou d’images transversales a différentes profondeurs

dans le tissu [24],[23].

4.2 Interférométrie a sources lumineuses de faible cohérence

4.2.1 Calcul de ’intensité lumineuse détectée

On va considérer pour la simplicité un interférometre de type Michelson. Dans un tel systeme,
les faisceaux qui proviennent de la référence et de la cible interférent au niveau du détecteur soit
de maniere constructive soit de maniere destructive selon la différence de marche optique suivant

les deux bras de I'interférometre. Si un des deux faisceaux est décalé en fréquence par rapport a
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I’autre alors, I’interférometre est dit de type hétérodyne et dans le cas contraire de type homodyne.

Le schéma de principe d’un interféromeétre a détection homodyne est présenté en figure 4.1 (a).

(b)
(a) cible cible

décaleur de frequence

lame séparatrice lame séparatrice

source mirroir source mirroir
lumiere référence lumiére référence

détecteur détecteur

FiG. 4.1 — Schémas d’un interférometre homodyne (a) et hétérodyne (b).

En nous sitant dans le cas d’un interférometre homodyne dans lequel 1’objet du bras de la cible

est remplacé par un miroir exprimons 1’intensité lumineuse au niveau du détecteur par :
- =2, = =
I=<(E,+E) -(E,+E,) > 4.1

= . . . . . . :
ou E, et E, sont respectivement le champ électrique arrivant au détecteur provenant de la réflection
sur le miroir du bras de la référence et de la réflection sur le miroir du bras de la cible. La moyenne
est faite sur un intervalle temporel plus long que la période d’oscillation des champs électriques.

Cette derniere équation peut étre exprimée par :

P ELRE
I=I,+I,+<E,-E.+E -E,> “4.2)
oc A

- = _ = . . . . .
oul, =< E}-E, >etl, =< E} - E, > sont respectivement les intensités arrivant au détecteur
correspondant aux réflections sur les miroirs situés dans le bras de la référence et de la cible. Le
ﬁ* — —3: — L. ,. . . oe N
terme < E, - E, + E; - E, > désignant I'interférence n’est pas nul dans les conditions ou les deux
champs électriques sont corrélés. Ce terme d’interférence dépendant des intensités des champs

électriques qui interferent, de la différence de phase entre les deux champs, d’état de polarisation
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et des propriétés de cohérence de la source lumineuse contient I’information d’intérét pour I’OCT.
En fait, comme nous allons voir dans le chapitre suivant, les deux bras d’interférometre contiennent
des dispositifs permettant le controle des champs électriques dans chaque bras de sorte que I’on
peut garder le méme état de polarisation dans les deux bras. En raison de cela, pour la simplicité
des calculs on peut considérer que le terme d’interférence n’est pas une fonction de I’état de
polarisation du rayonnement optique. Avec cette simplification, la derniere équation peut étre mise

sous la forme :

I=1,+1 +2+I,I.Real{y(1)} 4.3)

ou y(7) est le degré complexe de cohérence des champs électriques, étant défini comme la fonction

d’autocorrélation normalisée du champ électrique émis par la source de lumiere [27] :

< E*(H)E(t+ 1)) >

YO =~ F0ED > “H

et T = dz/v, dz étant la différence de marche optique suivant les deux bras de I’interférometre,
et v= ¢/n est la vitesse de la lumiere dans le milieu d’indice n. Suivant la théoreme de Wiener-
Khinchine le degré complexe de cohérence de la source est la transformée Fourier de la densité

spectrale de puissance de la source S (v) [28] :

(1) = f ooS(v)e_iZ”VTdv 4.5)

[ee)

ce qui nous montre que I’intensité du signal mesurée par le détecteur va dépendre de la forme et
de la largeur spectrale de la source lumineuse.

Afin de trouver I’expression mathématique de I’intensité lumineuse mesurée par le détecteur
nous considérons que I’interférometre homodyne présenté auparavant posséde une source de lumicre

avec un profil spectral gaussien. De telles sources, peuvent €tre des diodes superluminescentes
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(SLD), des , diodes (LED), etc. Leur densité spectrale de puissance [28] :

2
2 In2 V=
S(v)=—\—exp|-|2VIn2 4.6)
Av T Av

est normalisée, ayant un maximum pour la fréquence vg, et une largeur spectrale FWHM (Full

Width at Half Maximum) égale a Av. Ainsi, en utilisant les relations 4.5 et 4.6, le degré complexe

de cohérence s’exprime par :

mAvt i
¥(t) = exp |- e~ T .7
2VIn2

et on peut réécrire I’équation 4.3 sous la forme :

TAvt

I=1,+1+2+I,I,exp|— cos(avyt) =

2Vin2 4.8)

=1, + I, + 2/ 1,1|y(7)| cos(2nvyT)

Ces relations montrent que dans les conditions ou la largeur spectrale de la source Av est
tres grande, 1’enveloppe du degré complexe de cohérence est tres étroite et I’amplitude du terme
d’interférence diminue rapidement avec la croissance de la différence de marche optique suivant
les deux bras de l'interférometre Az. Par conséquent, afin d’avoir une meilleure résolution en

profondeur il faut utiliser une source de grande largeur spectrale.

4.2.2 La visibilité des franges d’interférence

Afin d’avoir une mesure sur I’extension sur laquelle les faisceaux peuvent interferent, en in-

terférométrie s’utilise la notion de visibilité absolue des franges d’interférence. Par définition, la
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FiG. 4.2 — La partie réelle du degré complexe de cohérence en fonction de la différence entre les
longueurs des bras d’un interférometre a deux faisceaux éclairé par une source gaussiene émettant
a 830.7 nm et ayant une largeur spectrale de 17 nm.

visibilité absolue des franges d’interférence est donnée par :

Imax - Imin

Vabs = ———— (4.9)
o Imax + Imin

ou I, et I, sont respectivement les intensités lumineuses maximales et minimales au niveau du

détecteur. Ainsi, utilisant la relation 4.8 il en résulte :

21,

- ly(T)| cos(2mvgT) (4.10)

Vabs =

1,1,

Cette relation est trouvée dans les conditions particulieres ou I, < I,. En fait, cette condition,
1, < I, est remplie dans un systtme OCT, d’une part parce que I’intensité lumineuse provenant
de la réflection sur le miroir du bras de la référence est supérieure a celle provenant de la cible
et d’autre part c’est une conséquence du fait que le diviseur de faisceau est choisi de sorte qu’il
envoie plus de lumiere dans le bras de la référence que dans le bras de 1’objet. En plus de la
visibilité absolue des franges, on utilise également en OCT la notion de visibilité relative des

franges d’interférence, définie comme le rapport entre le terme d’interférence de I’équation 4.8
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et sa valeur lorsque 7 = 0. Ainsi, la visibilité relative des frange d’interférence peut s’exprimer

mathématiquement par :

Viet = [y(7)] (4.11)

Ainsi, expérimentalement, il est possible de trouver la visibilité relative des franges par la mesure

de I’amplitude du signal d’interférence, A et des signaux provenant de la cible et la référence :

4.12)

4.2.3 Lesignal OCT

Ecrivons le terme d’interférence de la relation 4.8 en fonction de la différence entre les lon-

gueurs des bras de la référence et de I’objet, Az = 2(z, — z,) :

iac = 21,1 |y(Az)| cos(kAz) (4.13)

ou k = 2mvp/v. Ceci est une relation trouvée pour le cas ou la cible est un miroir. Remplacons
ce miroir par un tissu biologique réel. Parce que habituellement dans un systeme OCT la lumiere
effectue un aller-retour seulement entre la cible et le diviseur de faisceaux, considérons le cas ou
le signal d’interférence provient d’un diffuseur situé au point z = z,/2. En notant par O(z,) la
réflectivité de la cible qui tient compte aussi de I’atténuation de la lumiere due a I’aller-retour des
photons dans la cible et par h(z,/2) la réponse confocale du bras de 1’objet, alors on peut exprimer

le signal d’interférence a 1’aide de la relation [26],[22] :

iac =21, f VO(z20)h(zo/2)ly(Az)| cos(kAz)dzo (4.14)

Cette relation montre que le signal OCT utile est donné par la convolution entre la racine carrée
du produit de la réflectance de la cible et la réponse confocale du bras de la cible et le module du
degré de cohérence de la source lumineuse. S’il y a un seul diffuseur, alors O est une constante

positive inférieure a 1 et dans les conditions particulieres ou la réponse confocale est plus étroite
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que I’enveloppe de la fonction |y(Az)| le signal outil mesuré par le détecteur est [26],[28] :

iac = 241, - VOly(Az)| cos(kAz) (4.15)

4.3 Tomographie optique cohérente longitudinale

La réalisation d’une image longitudinale repose sur la modification de la longueur du bras de
la référence. Ainsi, en fonction de la longueur de ce bras, on peut extraire la valeur de la réflectivité

lumineuse provenant de différentes profondeurs dans la cible.

4.3.1 La résolution en profondeur

Afin de trouver la résolution en profondeur d’un systtme OCT on définie la longueur de
cohérence d’une source lumineuse comme le FWHM de la fonction |y(Az)|. Pour le cas particulier
d’une source lumineuse caractérisée par un profil gaussien de la densité spectrale de puissance, la

longueur de cohérence va s’exprimer mathématiquement par [4],[18] :

4In2 A2
l. = C—
¢ m A4

(4.16)

ol Al = /I%Av/ c¢. Par exemple, pour une source émettant a 830.7 nm et ayant une largeur spectrale
de 17 nm, on trouve une longueur de cohérence de 35.82 um.

La résolution en profondeur d’un OCT est reliée a la longueur de cohérence de la source.
La résolution en profondeur va étre la plus petite distance qui peut étre discriminée entre deux
diffuseurs situés le long de la direction de propagation de la lumiere dans le bras de la cible. Ainsi,
a cause d’aller-retour de la lumiere dans le bras de la cible, la résolution spatiale en profondeur

d’un systeme OCT est pratiquement la moitié de la longueur de cohérence de la source dans le
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milieu cible et peut étre exprimée mathématiquement pour le cas d’une source gaussiene par :

l. 2In2 A2
" m A

AL 4.17)

ou n est I'indice de réfraction de la cible dans la région explorée. Ainsi, la résolution en pro-
fondeur d’un systéme possédant une source caractérisée par 4p=830.7 nm et A1=17 nm, dans les
conditions ol I'indice de réfraction est 1.33 est de 13.46 um. L'utilisation comme source dans
un systeme OCT d’un laser de largeur spectrale AA tres fine, va avoir alors comme résultat une
résolution en profondeur faible. A I’autre extréme, une lampe de lumiere blanche permet d’ob-
tenir une trés bonne résolution mais le signal va étre faible a cause des difficultés d’injection de
la lumiere dans les fibres optique (2 cause de sa taille géométrique). C’est pour cela que dans les
systemes OCT, pour I’imagerie de I’oeil, on utilise habituellement comme sources des diodes su-
perluminescentes, les SLD (Superluminiscent Laser Diode) émettant dans le domaine 750-900 nm

et caractérisées par des largeurs de la bande spectrale de I’ordre a 20-40 nm.

4.3.2 DPeffet de la dispersion

Jusqu’au ce point on a tacitement accepté qu’il n’y a aucun matériel dispersif dans les systemes
OCT. En réalité, les OCT contiennent plusieurs élements dispersifs (lentilles, fibres optiques, la
cible, etc). Est-ce que la dispersion peut jouer un réle important sur I’intensité du signal OCT et
sur la résolution d’un tel systeme ?

La dispersion repose sur la dépendance de la vitesse de phase du rayonnement optique avec la
longueur d’onde dans un milieu matériel. Ainsi, si le milieu est éclairé avec la lumiere provenant
d’une source de fréquence v et largeur spectrale Av, le nombre d’onde pour la fréquence v peut

s’exprimer par :

1
k(v) = k(vo) + (v — vo)k(vo) + E(v —vo)k(v) + ... (4.18)

ot k(vg) et k(vg) sont les dérivées d’ordre 1 et 2 par rapport a v, calculées pour v = vq. A partir
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de cette relation on peut montrer que le terme d’interférence de I’équation 4.2 peut s’exprimer par

[7]:

2

VBV %0 1| nAvAz

iac =21, - NOd "¢ —=
lAC \/— e " exp d 2c‘/§

(4.19)

ol la quantité A¢ représentant la différence de phase entre les champs électriques qui se propagent

dans les deux bras de I’interférometre est donnée par :

2 2
2r 11 Av Av | A
Ap = —Az+ = A + arctan —|+mr (4.20)
Ao d| 242 22| 4
ou m est un nombre entier, et le facteur d :
2 2
Av | Ad
d=1+ — 4.21)

2vV2| 2

L’équation 4.19 montre que le signal OCT est perturbé par la dispersion. Il y a une réduction de
I’amplitude maximale de I’enveloppe du degré de cohérence y(Az) par un facteur d~'/# ainsi que
un élargissement de cette fonction. Le résultat immédiat est la diminution du pouvoir de résolution

longitudinale avec une augmentation de la longueur de résolution [7] :

2In2 A3 7
AL; = -— - Vd 4.22
4= "33 (4.22)

Afin d’éliminer I’effet de la dispersion dans un systeme OCT il faut que les deux bras de I’in-
terférometre contiennent les méme milieux dispersifs de sorte que la différence de phase supplémentaire
A¢ due a la dispersion entre les champs é€lectriques dans les deux bras soit zéro. Habituellement,
la dispersion introduite par les éléments dispersifs se trouvant dans le bras de la cible est com-

pensée a I’aide des barreaux de verre et avec des cuvettes contenant de I’eau placés dans le bras



Chapitre 4

117

de la référence. Bien qu’une compensation parfaite de la dispersion n’est pas possible a cause

du fait qu’on ne peut pas avoir des matériels parfaitement identiques dans les deux bras de 1’in-

terférometre, cette maniere de compensation de la dispersion donne des résultats satisfaisants.

e

~
mirroir de
référence
interferométre —_
a fibres optiques scan
source de
faible cohérence
détecteur
objet
J

Fic. 4.3 — Le schéma d’un systeme OCT capable de produire des images 1D longitudinales

4.3.3 Lalargeur de bande et le traitement électronique du signal OCT

Lutilisation d’un dispositif comme celui de la figure 4.3 pour faire de I’imagerie des tissus

biologiques est possible par la modulation du signal du bras de la référence. En fait, le photocou-

rant donné par la formule 4.15 ne contient pas d’informations concernant la phase, sa valeur étant

constante. En déplacant le miroir de référence a une vitesse constante v, nous allons modifier en

fait la différence entre les longueurs des bras par :

07 = 0z + 2vt

ou 0zp est la différence de marche optique suivant les deux bras avant le début du mouvement, et

le terme d’interférence 4.15 est :

isc = 21, - VOly(520 + 2vt)| cos(o + 2rvar)

(4.23)
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oll nous avons noté o = 276zp/ 4, et

2v

S 4.4
Va =~ (4.24)

est la fréquence Doppler du signal (appelée aussi fréquence hétérodyne ou fréquence du porteur).
De cette maniere on obtient une modulation de la fonction cosinus par la fonction |y(dz¢ + 2v?)|.
Une fois le signal détecté il doit &tre traité numériquement. Apres une amplification, afin d’extraire
les fréquences utiles du signal on utilise un filtre passe bande ayant sa fonction de transfert centrée
sur la fréquence Doppler. La largeur de bande du filtre est fixée approximativement a la largeur de
bande du signal OCT. Apres le filtrage, le signal est rectifié. Le processus de rectification consiste
a changer le signe des valeurs négatives du signal. Finalement, un filtre passe bas élimine les com-
posantes de hautes fréquences du signal générées suite a la rectification et on obtient I’enveloppe
du signal OCT contenant les informations sur le profil en profondeur de la réflectance.

Le calcul de la largeur de bande de I'image des signaux OCT longitudinaux' se fait assez simple-
ment. La résolution en profondeur limite la dimension de 1’image sur I’écran de 1’ordinateur (le
nombre de pixels). Ainsi, au cours de la modification de la longueur du bras de la référence d’une

quantité Az, le nombre de pixels qui peut étre enregistrés est :

Az 2Az
N = — =
CTAL L

(4.25)

Si le miroir situé dans le bras de la référence est mis sur une platine de translation exécutant une
oscillation de fréquence F',, alors le temps nécessaire pour enregistrer une image (un pixel) est

1/(N,F,) et la largeur de bande de I’image OCT :

2F,Az
B=N,-F,= T
.

n (4.26)

'Bien que la largeur de la bande des signaux OCT est parfois appelée largeur de bande de I’image OCT, les deux no-
tions ne sont pas identiques, parce que la largeur de bande de 1’image dépend des performances de la carte d’acquisition
des signaux
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Parce que Az ~ v/F, et comme la longueur de cohérence /. peut s’exprimer a I’aide de 1’équation

4.16 page 114, il en résulte :

AA
B=113X—Xv;Xn
Ao

(4.27)

Pour le cas particulier d’une source émettant a 830.7 nm et ayant une largeur de bande spectrale

de 17 nm, il en résulte une fréquence Doppler de 12 KHz pour une vitesse de déplacement de la

platine de translation de 5 mmy/s, d’ou une largeur de bande de 1I’image OCT d’environ 275 Hz.

'rTT T 1 Y R T/ 1 1
08 |- —{ o8| —
05 —
Y i 106 — 06— —
2 0.6 0.6
% 0l -} 4 } .
=
on
3 | Joal — o4 —
05 _— 1 T ’
02 o2 —
| T I NI 0 I ooond L R LR NI ., N [ T TR B |
20,004 0002 0 0002 0.004 20004 -0.002 0 0002 0.004 20004 -0.002 0 0002 0.004
temps (s) temps (s) temps (s)

Fic. 4.4 — La rectification du signal apres la détection : le signal OCT brut mesuré est présenté
dans la figure de la gauche ; par rectification on change le signe de la partie négative du signal et
on extrait [’enveloppe du signal.

Dans le cas particulier d’un échantillon stratifié possédant trois changements d’indice de
réfraction en son sein, alors, nous allons retrouver dans le signal détecté trois pics correspon-
dants aux trois changements d’indice d’amplitudes proportionnelles aux variations d’indice (voir

la figure 4.5 page suivante).

4.3.4 Conclusion

Un systeme OCT peut produire des images longitudinales avec une longueur de résolution
inférieure a la résolution en profondeur maximale d’un microscope confocal. La limitation de la
résolution en profondeur d’un OCT n’est pas limitée par I’ouverture numérique de I’oeil. C’est
la source de lumiere qui la limite et qui, en principe, doit avoir la plus grande largeur spectrale

possible afin d’obtenir une résolution maximale. Bien sir, en pratique il y a des sources de lumiere



Chapitre 4 120

o z z z, 4
! i
i
i |
L 1 |
T
i
i
i
~F i 4
< i
2 i
o i
<[ i E
E] 1
20 1
wv ! =
i
i
]
i
i
L ! ]
i
i
| I -
T T T
0 0.01 0.02 0.p3
temps (s)

F1G. 4.5 — Les trois pics du signal correspondants aux trois changement d’indice de réfraction. Une
telle technique pourrait étre utilisée pour la mesure des indices de réfraction des tissus biologiques
[34].

de largeurs spectrales pratiquement infinies, mais dans ce cas a cause du faible signal recueilli la

mise au point du systéme est impossible, les mouvements de 1’oeil ayant une forte influence sur la

qualité des images [25].

4.4 Tomographie optique cohérente transversale (en-face)

Pour réaliser une image transversale (en-face), le faisceau lumineux doit balayer 1’objet point
par point. Habituellement, le balayage est réalisé a I’aide d’un couple de miroirs vibrants (miroirs
galvanométriques) animés d’un mouvement en X pour ’'un et en Y pour I’autre. Le mouvement
du miroir X crée un déplacement du faisceau sur une ligne. Quand la ligne est terminée, le miroir
revient a sa position initiale et le miroir Y se déplace alors pour qu’une deuxieme ligne soit crée
par le miroir X. Ainsi, si on considere un temps d’acquisition de 0.2 secondes pour une image
constituée de 480 lignes et de 320 colonnes, chaque point de la cible est éclairé pendant environ

1.3 us.
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4.4.1 La résolution transversale

Dans la figure 4.6 nous présentons le schéma typique d’un systeme OCT utilisé pour acquérir
des images transversales de la cible. Le systeme est ajusté de sorte que le point O correspond a
une différence de marche optique suivant les deux bras de I’interférometre (OPD) égale a zéro. La

cible est un miroir.

mirroir de
référence
interferométre

a fibres optiques ! Z] ! 2 !

source de

. ¢ N surface de
faible cohérence

\

\ - 5 .
—— cohérence

détecteur

électronique

tension triangulaire appliquée au miroir Y

N y
: \
T2 T 3T/2 2T t

ordinateur

domaines non utilisés

F1G. 4.6 — Le schéma d’un dispositif OCT capable de produire des images transversales de la cible
par le balayage de deux miroirs.

En considérant que pour le moment le miroir X est arrété, en partant du calcul de la valeur
d’OPD on peut montrer que 1’angle df entre deux rayons consécutifs correspondants a deux maxi-

mums consécutifs d’interférence dans le plan du miroir est :

72 A

op=—— (4.28)
71 2ra

Habituellement, les tensions appliquées aux miroirs sont triangulaires, de période T, = 1/Fy, d’ou



Chapitre 4 122

la loi de variation de I’angle de déviation :

t
B() = 4L, Uy? (4.29)
)

ou Uy est la tension maximale appliquée au miroir et £, est le facteur de conversion angle de
déflection - tension électrique du miroir vibrant. Dans la derniere équation, le facteur 2 provient
du fait que dans le processus de traitement numérique des signaux électriques en vue d’obtention
des images, on n’utilise pas les régions de pentes négatives de la dépendance triangulaire de la
tension électrique appliquée aux miroirs avec le temps et que le faisceau est dévié d’un angle 23
quand le miroir tourne de . Ainsi la fréquence a laquelle on trouve les maxima d’interférence

est:

71 ra

Vh = SgyUyFy . 5 . /1_0 (430)

Cette dernicre équation nous montre que durant le balayage, la fréquence du signal électrique
varie entre 0 et v;"** fonction de I’angle de déflection des rayons par le miroir Y. Le signal obtenu
est équivalent au signal qui aurait été obtenu par le déplacement du miroir de référence a une

vitesse :

21
v=4LUF,— - ra 4.31)

2
Dans les conditions ou les deux miroirs oscillent, on obtient une figure d’interférence qui va étre
composée de cercles concentriques (les anneaux de Newton). Les cercles d’intensité maximale

vont avoir les rayons [20] :

ma
R = 5 +r-mad (4.32)
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relation qui peut étre approximée par [20] :

R = Vmra (4.33)

La résolution transversale du systeme est donnée par la dimension des interfranges. Comme les
anneaux de Newton ne sont pas équidistants, la résolution transversale va étre meilleure aux

extrémités de la zone balayée.
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FiG. 4.7 — La dépendance de la résolution transversale d’un systeme OCT avec la distance focale
d’une lentille placée dans le point O’. Le calcul est fait a I’aide de la relation 4.32 avec m = 1.

Il est clair que la résolution transversale est fonction de la distance r, une petite valeur de r
assurant une meilleure résolution. En fait, dans la pratique, afin d’améliorer la résolution transver-
sale et d’avoir un faisceau de petit diametre balayant la cible, au point O’ (figure 4.6) on place une
lentille, cas dans lequel les formules de calcul de la résolution longitudinale restent les mémes,
sauf qu’il faut remplacer r par la distance focale de la lentille placée en O’ [20]. Dans la figure
4.7 nous présentons la dépendance de la résolution en profondeur d’un syst¢tme OCT au centre
de I’'image en fonction de la distance focale de la lentille placée au point O’, pour une longueur
d’onde Ag = 830.7 nm. On a intérét a avoir la focale la plus petite, mais en pratique la dimension
de I’oeil impose une limite inférieure pour cela. Pour une lentille de focale 25.6 mm, la résolution
au centre de I’image est environ de 145.83 ym. Nous verrons dans le paragraphe 4.5.2 que cette
valeur est 33 fois plus faible que la résolution offerte par un microscope confocal. En fait il y a plu-

sieurs techniques pour améliorer la résolution transversale d’un OCT, I’une d’entre elles consistant
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a envoyer le faisceau de lumiere hors de 1’axe du miroir.

4.4.2 L’effet d’un faisceau hors d’axe

Le faisceau laser, en pratique, n’a pas une dimension infiniment petite et en raison de cela il
y a plein de rayons lumineux qui n’arrivent pas au centre du miroir Y. A I’issue des discussions
du paragraphe précédent on peut montrer que pour les rayons du centre du miroir, ’OPD est
pratiquement proportionnelle au carré de 1’angle de déflection S, et le signal photodétecté a des
fréquences entre zéro et une valeur maximale v, donnée par I’équation 4.30 page 122, fréquence

correspondant a une densité spatiale maximale des anneaux de Newton.

axede =

rotation - -7 -\~ TR -

(arorur) Jalqo

surfdce de
Y(0) cohérence

Fic. 4.8 — Un schéma pour le calcul d’OPD pour le cas d’un faisceau hors du centre du miroir Y.

Dans les conditions ot le faisceau laser est déplacé d’une distance ¢ du centre du miroir Y, on

peut montrer que la fréquence du signal durant le balayage s’exprime par :

SgyUyFy <]
— | -6+ 44U Fy | —| rt (4.34)

’
VvV, =
i A 22
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De cette manicre, les fréquences du signal vont étre limitées par :
2
P 8, UyF)y <]
V(min,max),h = T 6xr 5 ﬁm (435)

Si nous notons S, I’angle limite maximal pour lequel OPD = [, alors I’angle (3, intervenant

dans I’équation 4.35 est . si B > B. ou {,Uy si B < .. Dans la figure 4.9 nous présentons une
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FiG. 4.9 — Le signal obtenu lorsque le faisceau se trouve au milieu du miroir, a 2 mm et a 3 mm du
centre du miroir.

modélisation du signal d’interférence obtenu lors du déplacement du faisceau du centre du miroir.
Dans la modélisation nous avons pris : £, = 45.38 mrad/V, tension appliquée au miroir U,=2V,
A=830.7 nm, 1.,=35.82 um, r = f = z,=25.6 mm, z;=54 mm tandis que la fréquence d’oscillation
du miroir F,=4 KHz.

Il est évident que I'utilisation d’un faisceau hors d’axe a comme effet I’augmentation des
fréquences du signal photodétecté, d’ou une amélioration de la résolution transversale. En fait,
Podoleanu et al [19] montrent que dans le cas d’un faisceau hors d’axe les franges d’interférence
forment une grille dont les lignes sont approximativement équidistantes et paralleles et que la
résolution transversale est typiquement inférieure a 40 um. De plus, un choix correct de I’instru-
mentation optique peut nous conduire a des résolutions transversales de I’ordre a 15 um [21]. Ainsi
la résolution transversale offerte par un systeme OCT est comparable a la résolution transversale

d’un microscope confocal.
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4.4.3 Lalargeur de bande et le traitement électronique du signal OCT

En vue de la détermination de la largeur de bande des signaux OCT transversaux, supposons
que la résolution transversale du systeme OCT est due exclusivement a la diffraction, c’est-a-dire

qu’elle peut étre exprimée mathématiquement par [3] :

1.2220f

Ar =
D

(4.36)

ou D est le diametre de la lentille de focale f. Dans ce cas, le nombre de pixels d’une colonne de

I’image est :
AY DAY
Nr = =
YUOAr T 1.2220f

(4.37)

AY étant la dimension de I’image obtenue par le balayage du miroir Y. Comme AY est liée a la

tension appliquée au miroir par la relation :

21
AY =44,—fU, (4.38)
22
il en résulte que la largeur de bande du signal est :
8§yD 21
B = -—-FU 4.39
12220 z 77 (559)

relation qui montre que la largeur de bande du signal OCT transversal est proportionelle a la
fréquence d’oscillation du miroir.

La démodulation du signal OCT se fait de maniere similaire au cas de la tomographie optique
cohérente longitudinale, la seule différence étant qu’apres la détection et I’amplification du signal,
celui-ci est filtré a I’aide d’un filtre passe haut au lieu d’un filtre passe bande. De cette manicre, on
élimine les fréquences basses et la résolution transversale s’approche de celle donnée seulement
par diffraction. Finalement, nous remarquons que la largeur de bande des dispositifs électroniques

utilisés pour la démodulation des signaux OCT transversaux doit étre plus large que celle des
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signaux OCT longitudinaux. Comme nous allons voir dans les paragraphes suivants, cela a pour

effet la diminution du rapport signal/bruit.

4.4.4 Conclusion

Un systeme OCT peut produire des images transversales avec une résolution inférieure a la
résolution transversale d’un microscope confocal. Cependant, 1'utilisation de différentes tech-
niques d’augmentation des fréquences des signaux au centre des cibles, comme 1’utilisation d’un
faisceaux hors d’axe des miroirs [19],[21] ou d’un modulateur de phase dans le bras de la référence
[11] conduisent a des valeurs de résolutions transversales comparables a celles offertes par la mi-

croscopie confocale.

4.5 La microscopie confocale et la tomographie optique cohérente

Le fait qu’habituellement le bras de la cible d’un systtme OCT contient une instrumentation
optique similaire a celle d’un microscope confocal rend possible d’envisager des enregistrements
simultanées des images OCT et SLO?. Le schéma de principe d’un tel microscope est présenté
en figure 4.10. La lumiere émisse par la source est focalisée via le systeme formé par la lentille
collimatrice, le diviseur de faisceau et la lentille collectrice sur un certain point de la cible. Ensuite
la lumiere réfléchie ou retrodiffusée est collectée et dirigée via le diviseur de faisceau et 1’objectif
sur un détecteur de petite dimension. Si on modifie la position d’intérét de Az dans la cible, la
lumiere retrodiffusée n’est plus focalisée au centre du pinhole et on élimine les photons provenant
des points hors du point de focalisation. Pour générer une image transversale, le faisceau lumi-
neux est balayé sur I’objet a I’aide des miroirs vibrants. De cette manicre, le microscope confocal
est capable de réaliser des sections optiques a ’intérieur d’objets tridimensionnels complexes.
Cette caractéristique découle de sa capacité a acquérir des images de meilleure résolution, de plus
grand contraste et d’'une profondeur de champ plus limitée que celles obtenus avec un microscope

conventionnel.

2Nous utiliserons le terme de SLO (Scanning Laser Ophtalmoscope) pour nous référer a la microscopie confocale
et cela parce que notre objet d’intérét est le tissu oculaire et les images sont créés par le balayage du faisceau lumineux
sur la surface de la cible.
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Fic. 4.10 — Un schéma typique d’un microscope confocal fonctionnant en réflexion. Le microscope
est confocale parce que la lumiére traverse deux fois I’ objectif.

4.5.1 Pouvoir de résolution longitudinale d’un microscope confocal

Afin de trouver la résolution longitudinale d’un microscope confocal, nous définissons la co-

ordonnée sans unité [37] :
81 a 2r

: 2 2
- — — |~ ——7,- NA 4.40
" A ZoSIN 2 n/lozo ( )

ou Ay est la longueur d’onde centrale de la source lumineuse, NA est 1’ouverture numérique de
I’objectif et z, est la coordonnée d’un point dans la cible. L’introduction de cette coordonnée
aide Wilson et al [37] a trouver que dans les conditions ou le pinhole devant le détecteur a une
dimension infinitésimale, la distribution en profondeur de I’intensité lumineuse d’un microscope

confocal est donnée par :
2

sin (1/2)

I(u) = 1(0) - 4.41)

et la résolution longitudinale définie comme le FWHM de cette distribution est :

l’l/l()

AL =0.89- VAR (4.42)
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FiG. 4.11 — La réponse confocale longitudinale d’un miroir éclairé par un faisceau lumineux de
diametre 3.5 mm et longueur d’onde 830.7 nm utilisant un objectif Melles Griot 06GLC004

L’ objectif typique utilisé dans nos expériences a été une lentille achromatique Melles Griot 06GLC004
caractérisée par une distance focale de 25.6 mm dans I’air. Ainsi, la résolution en profondeur, que
le microscope confocal est capable de nous fournir est de 159.89 um (longueur d’onde 1¢p=830.7
nm, diametre du faisceau laser 3.5 mm, ouverture numérique 0.068, n=1). Dans un systeme OCT,
la résolution en profondeur va étre plus petite parce que 1I’exemple présenté auparavant correspond
a un diametre infinitésimale du pinhole. En fait, dans les systemes OCT, le r6le du pinhole est joué
par 'extrémité de la fibre optique qui collecte la lumiere réfléchie par le miroir. Dans ce cas la
diminution de la résolution longitudinale du microscope est fortement dépendante de la dimension
du coeur de la fibre optique collectrice, de la distance entre 1’extrémité de cette fibre et la lentille

collectrice et de la dimension du faisceau lumineux [16].

4.5.2 Pouvoir de résolution transversale d’un microscope confocal

La distribution transversale de I’intensité lumineuse d’ un microscope confocal est conformément

a Wilson et al [37] :

I(v) = - (4.43)
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FiG. 4.12 — La réponse confocale transversale d’un miroir éclairé par un faisceau lumineux de
diametre 3.5 mm et longueur d’onde 830.7 nm utilisant un objectif Melles Griot 06GLC004

ou J est la fonction de Bessel d’ordre 1, et v est une coordonnée sans dimension définie par [37] :

2 2

vV = TVONA =~ /l—orNA (444)

ol r, = \x2+Y2, X, et y, désignant les coordonnées d’un point dans le plan orthogonal au
bras objet de 'interférometre. Par définition, la résolution transversale d’un microscope confo-
cal (ou bien latérale) est la distance minimale entre deux points situés dans le plan orthogonale
au bras objet de I'interférometre qui peut étre résolvés par le microscope pouvant étre exprimée

mathématiquement par [37] :

Ao

Ar =036 — 4.4
r'=036- (4.45)

Pour I’objectif Melles Griot 06GLC004 caractérisée par une distance focale de 25.6 mm on
trouve une résolution latérale du microscope confocal de 4.39 um (longueur d’onde 19=830.7 nm,
diametre du faisceau laser 3.5 mm, ouverture numérique 0.068). Ainsi, le pouvoir de résolution
transversal du microscope confocal est environ de 33 fois meilleure que le pouvoir de résolution

transversal d’un systeme OCT utilisant le méme objectif Melles Griot 06GLCO04.
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4.5.3 Conclusion

Bien qu’il est évident qu’un microscope confocal peut offrir un pouvoir de résolution trans-
versal supérieur au pouvoir de résolution transversal d’un systtme OCT, dans nos conditions
expérimentales, le pouvoir de résolution en profondeur du microscope confocal est nettement
inférieur a celui d’un systtme OCT. Dans le cas particulier de I’oeil, considérant que son indice
de réfraction est environ de 1.336, le diamétre minimal de sa pupille 2.5 mm et sa distance focale
environ 17 mm, on trouve une ouverture numérique NA = nD/2f = 0.098 d’ou une résolution
transversale de 3.05 ym et une résolution en profondeur de 102.85 um. Cependant a cause des
aberrations optiques , la résolution maximale en profondeur d’un microscope confocal pour I’oeil
habituellement acceptée est environ de 300 ym. Une amélioration de cette résolution n’est mal-
heureusement pas possible. L’ ouverture numérique de 1’oeil ne peut étre agrandie que par 1’aug-
mentation du rayon de la pupille. Cependant, méme si la pupille peut étre agrandie jusqu’a une
ouverture de 6-7 mm, la résolution en profondeur ne s’améliore pas de maniere significative a
cause des aberrations optiques supplémentaires introduites par cet agrandissement.

En fait, il faut noter que la plupart des microscopes confocaux comprennent des objectifs de forte
ouverture numérique, d’oll une résolution en profondeur meilleure que les résolutions obtenues
avec les systemes OCT. Malheureusement ce n’est pas le cas des systémes utilisés en ophtalmo-
logie ou la résolution en profondeur est limitée par la faible ouverture numérique imposée par le

diametre de la pupille et les aberrations optiques.

4.6 Le bruit dans les systemes OCT

La capacité d’un systeme OCT a produire des images de bonne qualité est caractérisée par
la valeur du rapport signalfbruit (SNR?) qui détermine aussi la profondeur de pénétration de la
lumiere dans la cible. C’est pour cela que la bonne connaissance des sources de bruit dans les
systemes OCT ainsi que des possibilités d’augmentation du rapport signal/brut sont essentielles

en vue de la mise en oeuvre d’un systeme OCT performant.

3SNR = Signal to Noise Ratio
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4.6.1 Sources de bruit
Le bruit thermique

Le bruit thermique (ou bien le bruit Johnson) a comme source les mouvements aléatoires des
porteurs dans les matériaux résistifs aux températures finies. Ce mouvement donne naissance a un
courant électrique méme en 1’absence de rayonnement optique. Dans un OCT le matériel resistif

est constitué par le résistance de charge présente dans le circuit de détection. La contribution du

photons
a¥avav. 2

Fic. 4.13 — Un schéma électrique simplifiée d’un photodétecteur.

bruit thermique aux photocourant s’exprime a I’aide de la variance du photocourant thermique,
soit [17] :
4kgT

Ry

< Al} >= ‘B (4.46)

ou B est la largeur de bande du circuit électrique, kp la constante de Boltzmann tandis que Ry est

la résistance électrique de la résistance de charge.

Le bruit de grenaille

Le bruit de grenaille ("shot noise’) est 1ié au fait que les photons arrive de maniere aléatoire

au détecteur. Ainsi, un flux de photons arrivant au détecteur va produire dans I’intervalle temporel

e
T un courant électrique I = T ou n est le nombre de photo-électrons générés, ce qui implique
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pour les fluctuations :

e
<ALy >= = (<n?>—-<n>?)

Ce terme dépend de la statistique du nombre d’électrons n. Si les électrons son non-corélés, la
probabilité de mesurer n électrons est décrite par une statistique poissonnienne, cas dans lequel

2> — < n>*=<n>[2]. Ainsi, parce que la largeur de bande du circuit électronique de

<n
détection B est donnée par B = 1/2T, on peut exprimer la contribution du bruit de grenaille au
photocourant total par [26],[2] :

<A}y >=2e<I>B (4.47)

Dans les relations précédentes, e est la charge électronique, et < I > la valeur moyenne du photo-
courant.
Le bruit de gain

Le bruit de gain (“excess photon noise”) est caractéristique aux détecteurs a gain interne. Il
est du au processus d’amplification qui se fait de manicre aléatoire aussi. On peut montrer que la

contribution du bruit de gain au bruit total, peut s’exprimer par [26],[17] :

B

<AlLpy >= (1 +11%) <I>? (4.48)

Veff

ou IT est un facteur dépendant de 1’état de polarisation du rayonnement optique et Av, sy appelée

largeur de bande effective de la source lumineuse, est définie mathématiquement par [9, 33] :

T Ad
Averp = \ 71 2c 7 Ainsi, il est clair que pour réduire le bruit de gain il faut maintenir une petite
n
0

valeur de la largeur de bande du dispositif électronique de détection et le degré de polarisation de

la lumiere doit étre le plus petit possible.
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Suite a la contribution des trois types de bruit, le bruit total va s’exprimer mathématiquement par :

4kpT B
"B+2eB<I>+(1+11%)
R Averf

< AI* >= <I1>? (4.49)

et le rapport signal sur bruit s’exprime par la division du signal OCT outil donné par la rela-

tion 4.13 page 113 exprimé en termes de puissance et le bruit total donnée par 4.49 :

S 2.1, 1

S 4.
N AI? (450)

4.6.2 Le rapport signal/bruit dans une configuration balancée

Dans ce paragraphe on s’est intéressé a la maniere avec laquelle le bruit dans un systeme OCT

peut &tre diminué par I’utilisation d’une configuration de détection balancée.
Premierement, il est connu que le bruit thermique n’influence pas considérablement la valeur du
rapport signal/bruit, parce que, habituellement, les autres formes du bruit sont prédominantes [26].
Deuxiemement le bruit de grenaille ne peut pas étre éliminé complétement parce qu’il fait une
partie intégrante du processus de détection. C’est seulement le bruit de gain qu’on peut envisager
de pouvoir éliminer. Cela peut se faire par une détection balancée.

Dans systeme de détection balancée, on extrait les signaux communs qui varient en anti phase
entre deux détecteurs d’un signal commun qui est en phase entre détecteurs. Pour réaliser un tel
systeme de détection il faut utilisé soit un coupleur directionel (DC), 50/50 soit un diviseur de
faisceaux (BS) 50/50. L’exemple de configuration balancée de la figure 4.15 contient un coupleur

directionel 50/50. La raison de 1’utilisation d’un tel coupleur est que les intensités des champs
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FiG. 4.14 — La diagramme de fonctionnement d’un systeme de détection balancé. Les valeurs DC
des signaux sont soustraites et le signal AC obtenu a une valeur double.

électriques aux sorties 3 et 4 du coupleur sont en antiphase [32] :

1

E3 = —(E; — iE))
V2 4.51)
1

Ey = —(E| - iE>y)

V2

Ainsi, les signaux communs, non interférometriques entre les deux sorties sont éliminés électroniquement
(les composants DC de I’intensité lumineuse, le bruit de gain). Podoleanu [17] a montré qu’en uti-

lisant une détection balancée dans un systeme OCT on peut améliorer d’un facteur 2 le rapport
signal/bruit par rapport a une situation ot on n’utilise pas un tel type de détection et que dans

une configuration balancée le rapport signal/bruit ne peut pas étre supérieur a une valeur de limite
indifféremment de la puissance lumineuse arrivant au détecteur. Trouvons cette valeur limite pour

le cas du systeme présenté dans la figure 4.154.

La puissance mesurée par le détecteur est la somme des puissances mesurées aux sorties 3 et 4 du

coupleur directionel : P, = P3 + P4, qui peuvent s’exprimer par rapport aux puissances a I’entrée

4On se reportera  la figure 4.15 pour les significations des notations.
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SLD
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FiG. 4.15 — Schéma simplifié d’un systeme OCT a détection balancée. Les notations sur la figure
ont les significations suivantes : y le coefficient de réflection du diviseur de faisceaux, n et o sont
respectivement le coefficient de transmission de ’instrumentation optique du bras de la cible et de
la référence, vy, O la réflectivité de la cible et P la puissance lumineuse arrivant a [’objet.

du coupleur par :

P3=(-vy)P|+yP;
4.52)

Py =yPi+ (1 -y)P;
Parce que le coupleur est caractérisé par un coefficient de transmission y=0.5, il en résulte que

P, = P; + P2, 0u P; et P, sont données par :

Pr=0-n-(1-x)-P
(4.53)
(o
P=(1-x)-—-P
Y

Finalement, en exprimant le signal OCT en termes de puissance par Signal = 2a> P P,, a étant la
sensibilité du détecteur, le courant mesuré par < I >= « - P, et en utilisant les relations 4.49 et

4.50 on trouve :
S A-P?
N C+D-P+E P2

(4.54)



Chapitre 4 137

ou :
A =20%0(1 = x)*/o
C= 4KBT/RL
(o
D =2eBa|On+ —|(1—-x) (4.55)
n
2
B o
E=(1+11% 2lon+—| (-yx)?
Avery X

Ainsi, on peut calculer que la valeur maximale du rapport signal/bruit qu’on peut obtenir utilisant

ce systeme est :

200
S
< = 2t . (4.56)
max B o
(1+112) On+—
Avers /N4

Typiquement, dans le systtme OCT qu’on va présenter dans le chapitre suivant on utilise une
source lumineuse caractérisée par une largeur de bande effective environ de 11 THz, un détecteur
ayant une largeur de bande électronique 125 KHz. De plus, si nous supposons que le coefficient de
réflection de la cible est environ de 107>, que la lumiére n’est pas polarisée et que les pertes dans
le bras de la référence sont environ de 5%, on trouve que le rapport signal/bruit maximal qu’on
peut espérer obtenir est 54.9 dB, s’il n’y a aucune perte de lumiére due a I’instrumentation optique

dans le bras de la cible (p=1) et 49.9 dB si la perte est de 25% (n=0.75).

4.6.3 Conclusion

Dans ce paragraphe nous nous sommes intéressés a la détermination du rapport signal/bruit
dans un systeme OCT. Nous avons vu que la qualité d’images est déterminée par trois types de

bruits (thermique, de grenaille et de gain) et qu’un principe une détection balancée peut réduire
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le bruit de gain afin d’améliorer le rapport signal/bruit. La valeur maximale typique du rapport
signal/brut qui pourrait étre atteinte est rarement retrouvée en pratique. La raison est d’une part
les imperfections électriques (différence entre les sensibilités, les gains ol les niveaux de bruit des
deux détecteurs) et optiques (réflections sur des différents éléments optiques, imperfections des
coupleurs directionels, etc).

De nombreux chercheurs ont dédié leurs recherche a 1I’amélioration du rapport signal/bruit.
Ainsi Sorin et al [30] ont montré qu’on peut améliorer la valeur du rapport signal/bruit dans une
configuration non balancée par 1’optimisation de la valeur de la puissance lumineuse dans le bras

de la référence.

4.7 Conclusions

Nous avons dans cette partie exposé les principes de fonctionnement d’un systtme OCT. En
particulier, nous avons montré qu’un tel systeéme peut produire des images longitudinales de haute
résolution, bien supérieures a celles produites par un microscope confocal et des images trans-
versales de résolution comparables 2 celles des microscopes confocaux. Egalement nous nous
sommes intéressés a I’effet de la dispersion sur la résolution longitudinale d’un OCT et sur les pos-
sibilités d’amélioration de sa résolution transversale. Ainsi, nous avons conclu qu’afin d’éliminer
la dispersion il faut utilisé des matériaux ayant des propriétés de diffusion comparables dans les
deux bras d’interférometre et qu’on peut envisager I’amélioration de la résolution latérale par 1’uti-
lisation d’un faisceau hors d’axe des miroirs vibrants. Finalement nous avons analysé les différents
types de source de bruit dans les systtmes OCT, et afin d’améliorer le rapport signal/bruit nous
avons suggéré 1’utilisation d’un détection balancée qui pourrait nous fournir un rapport maximale

signal/bruit d’environ 49.9 dB pour une configuration typique d’un systeme OCT.
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CHAPITRE B

Tomographie optique cohérente. Mise au point d’'un systéme utilisant

un miroir vibrant résonant
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Dans ce chapitre nous présenterons le systeme OCT que nous avons réalisé en nous intéressant
a ses performances en termes de vitesse d’acquisition des images, de la résolution spatiale et du
rapport signal/bruit. Aussi, nous nous intéresserons a la largeur de bande des signaux générés par
un miroir vibrant rapide. Finalement, nous présenterons des images correspondantes a différents

modes de fonctionnement du systeme.

5.1 Régimes de fonctionnement d’un systeme OCT. Terminologie

En principe, les systemes OCT sont divisés en deux classes suivant leur maniere de fonction-
nement : d’une part les systemes longitudinaux ou axiales et d’autre part les systemes transversaux
ou latéraux ou bien en-face. L’attachement d’un systeéme a une classe ou 1’autre se fait suivant la
maniere avec laquelle le faisceau balaye la cible en vue d’acquérir une image point par point. Un
diagramme de deux manicres de balayage du faisceau laser sur la cible est présentée dans la figure

5.1.

N
5%
SN

D
A
&

FiG. 5.1 — Terminologie utilisée en OCT : a-scan, b-scan, c-scan et t-scan.

Une image OCT 1D représente le profil de la réflectivité lumineuse suivant I’'un des axes de

coordonnées pour une position fixe dans la cible fixée par les autres deux coordonnées. En fait, on
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parle de deux types de mode de fonctionnement 1D : a-scan et t-scan. Un mode a-scan représente
le profile de la réflectivité suivant I’axe z (en profondeur) pour une position transversale fixée par
les autres deux axes X et y, tandis que dans les modes 7-scan on obtient le profil de la réflectivité
suivant une axe transversale (x ou y) pour une profondeur donnée z.

Il y a aussi deux possibilités d’obtenir des images 2D. Ainsi on va parler des images obtenus
par b-scan quand on obtient le profil de la réflectivité des plans x-z ou y-z (sections longitudinales
de la cible) et c-scan quand on obtient le profil de la réflectivité dans le plan transversal x-y, a
une certaine profondeur dans la cible. Le systéme que nous avons réalisé et que nous présentons
dans le paragraphe suivant peut fonctionner en mode b-scan et aussi c-scan. Pour faciliter le fonc-
tionnement dans les deux modes, les images b-scan sont produites par une succession d’images
t-scan rapides le long de 1’axe z. Ainsi, la commutation de mode c-scan au mode b-scan se fait
tout simplement par 1’arrét du miroir vibrant rapide et le mouvement de la platine de translation

permettant la modification de la longueur du bras de la référence.

5.2 Dispositif expérimental

La figure 5.2 montre un schéma détaillé du systtme OCT que nous avons réalisé dans le
laboratoire de Physique de I’Université de Kent.

Le systeme est construit sur une plaque verticale fixée sur un dispositif spécial (chin rest) qui
permet I’immobilisation du sujet pour examen ophtalmologique. Il permet de bouger la plaque
verticale sur les trois axes et positionner le systeme de sorte que la lumiere puisse étre focalisée
aisément dans I’oeil du patient. La lumiere provenant de la source est injectée dans le systeéme
via une fibre optique monomode a 1’aide d’un coupleur a fibre optique (FPR2) et une lentille
asphérique (MOI). Ensuite, la lumiere est divisé en deux composants a 1’aide d’un diviseur de
faisceaux BS. La lumiere traversant le bras de la référence est injectée dans I'un des bras du
coupleur directionel DC a I’aide aussi d’un coupleur a fibre optique FPR2. Dans le bras de I’ objet,
la lumiere est dirigée a I’aide des miroirs vibrants X et Y et du systeme télescopique formés des

lentilles L et L, et focalisée sur la cible & 1’aide de 1’objectif L3. Ensuite la lumicre diffusée par la
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F1G. 5.3 — Des photographies vues de face (a droite) et de coté (a gauche) du systeme OCT.

lorsque les longueurs des bras de I’interférometre sont égales, I’ordinateur est capable d’afficher

I’image OCT de la cible. Détaillons a présent notre dispositif expérimental.

5.2.1 La source lumineuse

La source lumineuse est une diode superluminiscente (SLD) produite par Superlum, Moscou.
Cette SLD remplie les conditions demandées par un systtme OCT : une grande puissance, une
grande largeur spectrale et une longueur d’onde d’émission dans le domaine spectral proche infra-
rouge. Ainsi, conformément a la fiche technique fournie par le producteur, cette SLD émettant a la
longueur d’onde Ap= 830.7 nm, a une largeur spectrale Ay=17.0 nm et peut fournir une puissance
maximale environ de 20 mW. Supposant une forme gaussienne de la densité spectrale de puissance
de la source, dans un systeme compensé pour la dispersion on prévoit une résolution en profon-
deur environ de 17.91 um lorsque I’indice de la cible est n=1. Afin de prévenir la réinjection de
la lumiere dans la source, la fibre optique monomode servant a injecter la lumiere dans le systeme

est conectorisée FC/APC.

5.2.2 L’interféromeétre

La lumiere provenant de la source est divisée en deux composantes a 1’aide d’un diviseur de
faisceaux 10/90, 10% de la puissance étant dirigée vers 1’objet et 90% vers la référence. Le choix
correct du diviseur est essentiel dans un systeme OCT parce que finalement le diviseur établit quel

est le pourcentage de la puissance provenant de la cible qui est détecté.
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Le role du coupleur directionel DC (SIFAM) est double : d’une part afin de réaliser une
détection balancée il capture la lumiere provenant de I’objet et de la référence et renvoie vers
les détecteurs deux faisceaux de lumiére d’égale intensité (a 830+10 nm) et d’autre part suivant
la propagation de la lumiere dans les fibres optiques qui le compose a 1’aide des deux contrdleurs
de polarisation (PC), on ajuste les champs électriques des deux bras du coupleur de sorte que
leur état de polarisation soit le méme. Le coupleur directionel est constitué de deux fibres optiques
ayant un diametre de coeur de 5 um, une ouverture numérique 0.1 et possédant une conectorisation
FC/APC.

Afin de produire des images longitudinales, le coupleur a fibre optique du bras de la référence
est fixé sur une platine de translation (75). Le déplacement de la platine a été assuré par une unité
de translation Newport Controller, MM4005 possédant un moteur pas a pas qui a une résolution de
1 um et une plage de translation de 20 mm.

Pour I’injection de la lumiére dans le systéme ainsi que pour sa collection on a testé trois types
d’objectifs : OFR modele LLO-4-18-NIR (10X, distance focale 18.4 mm, ouverture numérique
0.13, diametre maximal du faisceau 4.4 mm), New Focus modele 5726-B-H (10X, distance fo-
cale 15.4 mm, ouverture numérique 0.16, diametre maximal du faisceau 6.5 mm) et New Focus
modele 5724-B-H (20X, distance focale 8.0 mm, ouverture numérique 0.5, diametre maximal du
faisceau 8.0 mm). Touts les objectifs ont des substrats antiréflectants pour le domaine spectral
proche infrarouge.

Les deux miroirs du bras de la référence (M et M) sont des miroirs produits par New Focus
ayant un diametre de 12.7 mm, possédant un substrat reflétant d’argent. On a préféré ce type de
miroir parce que, en comparaison avec les miroirs a substrat diélectrique, les miroirs métalliques

n’introduisent pas de dispersion supplémentaire.

5.2.3 Le systeme de balayage de la lumiere

Le balayage de la lumiere sur la surface de la cible est assuré par un systeéme de deux miroirs
vibrants positionnés perpendiculairement 1’un a 1’autre. L’angle d’incidence de la lumiere sur les

miroirs est 45°. Le schéma complet du systeéme de balayage ainsi que le positionnement des deux
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miroirs vibrants est présenté dans la figure 5.4.

fibre coupleur
directionel

MO2

cible

FiG. 5.4 — La diagramme du systeme de balayage de la lumiére. Dans la partie droite, dans le haut
de la figure on présente le positionnement orthogonale des miroirs vibrants.

Le miroir X est utilisé pour le balayage rapide de la cible latéralement, en direction horizontale.
Ce miroir est un miroir résonant produit par GSLumonics. La rotation du miroir avec un angle 5/2
implique une déflection du faisceau avec un angle 8. L’angle maximal possible de déflection des
faisceaux lumineux avec ce miroir est 8,,,x = 20°. Le miroir X a une dimension de 12x9.25 mm,
une réflection supérieure a 97% pour un angle d’incidence de la lumiére de 45° (substrat d’argent).
et ses vibrations sont induites par des signaux sinusoidaux.

Le miroir Y est le miroir lent. Il est utilisé pour le balayage latéral de la cible en direction
verticale. Ceci c’est un miroir produit par Cambridge Technology, modele 6210 qui peut fournir
une déflection maximale des rayons lumineux de 30° . Il a une dimension utile de 4x4 mm, son
oscillation étant faite aussi a I’aide d’un signal triangulaire. Le choix de la fréquence d’oscillation
est imposé par la carte d’acquisition (700 Hz pour I’'imagerie longitudinale et environ 12 Hz pour

I’imagerie transversale).
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Dans I’arrangement optique utilisé pour le balayage point par point de la cible, les lentilles L
et L, sont deux lentilles achromatiques identiques (Thorlabs, AC508-75-B) de distances focales
f = 75mm et diametre 50.8 mm. La distance entre les deux lentilles est égale au double de leur
focale, de sorte qu’elles forment un systeme télécentrique. Cet arrangement peut étre utilisé pour
I’imagerie de 1’oeil mais aussi pour I’imagerie d’autres objets. Par exemple pour I’imagerie de la
rétine, la pupille de I’oeil doit étre placée dans le plan focal image de la lentille L, et 1’oeil va
focaliser les rayons lumineux sur la rétine (la dimension du faisceau lumineux dans le plan focal
de la lentille L, reste inchangée durant le balayage). Pour I'imagerie d’autres objets, on place une
lentille achromatique L3 de focale fy a une distance f + f;y de la lentille L, et la cible dans le
plan focal image de la lentille L3. Dans notre dispositif expérimental, la lentille L3 est une lentille
achromatique Melles Griot, 06GLC004, de focale fy=25.6 mm est diametre 14.9 mm.

A partir de la connaissance de la distance focale fj de la lentille L3, de la tension appliquée
aux miroirs (maximum 5V) et des facteurs de conversion angle de déflection - tension électrique
appliquée aux miroirs on peut trouver la dimension maximale de I’image qu’on peut obtenir uti-
lisant cet arrangement optique. Ainsi, en nous rapportant a la figure 4.6 page 121 et a I’équation
4.29, pour des angles de déflection petits, on peut exprimer la dimension de I’image suivant les

deux axes de coordonnées par :

X =44Uxfo (5.1

Y = 44,U,fo (5.2)

Dans ces relations trouvées pour z; = zo = fetr = fy, {y, et Uy, sont respectivement les facteurs
de conversion angle de déflection - tension et les tensions électriques appliquées aux miroirs. Le
facteur de conversion du miroir lent fournit par le constructeur est £,=45.38 mrad/V. Le facteur {,
caractéristique du miroir résonant a été trouvé par des mesures expérimentales de la dépendance
de la dimension de I’image suivant I’axe ox avec la tension appliquée au miroir. En mesurant la
pente de la dépendance X = f(U,) on a trouvé {,=12.69 mrad/V. Ainsi, une dimension typique de

I’image qu’on peut obtenir avec cet arrangement est 4.2x4.2 mm. Cette dimension de ’image est
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FiG. 5.5 — La dimension de l'image en fonction de la tension appliquée au miroir résonant. En
principe la tension maximale pouvant étre appliquée au miroir est 5V, mais pour de raisons de
sécurité nous nous sommes limités a une tension de 3V, correspondant a une dimension horizontale
maximale de 'image de 4.2 mm.

obtenue en appliquant 3V au miroir rapide et 0.9V au miroir lent.

5.2.4 La détection et I’acquisition des données
Les détecteurs

Dans toutes les expérimentations nous avons toujours utilisé une détection balancée et une
conectorisation FC/PC des détecteurs. En fonction du but des expériences et de leur “disponibilité”
nous avons utilisé plusieurs types de détecteurs : New Focus, modele Nirvana 2007, utilisé pour
acquérir des images OCT et caractérisé par une largeur de bande électronique de 125 KHz, New
Focus, modele 1607-AC-FC, pour imagerie OCT, de largeur de bande électronique 650 MHz et la
diode en avalanche Hammamatsu, modele C5460-01, de largeur de bande électronique 100KHz,

utilisée pour acquérir des images confocales.

L’acquisition des données

Une conversion a 8 bits des signaux analogiques démodulés en signaux numériques est réalisée

par une carte d’acquisition fournie par Ophthalmic Technology Inc, Canada. Le pilotage de la carte
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d’acquisition ainsi que le dépouillement des images est fait a 1’aide du logiciel Bitflow Raven. La

dimension des images ainsi obtenues est 480x320 pixels.

5.3 Résultats

5.3.1 Les performances du systeme

Les performances d’un systeme OCT sont mesurées par la vitesse d’acquisition et d’affichage
des images, par les résolutions longitudinales et transversales et le rapport signal/bruit. Dans les

paragraphes suivants nous évaluons ces parametres pour le systeme que nous avons réalisé.

La vitesse d’acquisition et d’affichage des images

A cause de mouvements rapides de 1’oeil la vitesse d’acquisition des images doit €tre en prin-
cipe supérieure a SHz afin de nous assurer de I’immobilité de 1’oeil. Dans notre systéme, la vitesse
d’acquisition est limité par les performances de la carte d’acquisition qui induit une fréquence
maximale du miroir lent, Y de 12 Hz lors d’enregistrement des images transversales. La fréquence
d’enregistrement des images longitudinales est limitée par la dimension des images qu’on veut
obtenir. Ainsi pour une vitesse typique de la platine de translation de 5 mm/s et une dimension
longitudinale de I’'image de 1 mm on obtient une fréquence d’acquisition de I’image d’environ 5

Hz.

La résolution longitudinale

Conformément aux aspects théoriques du chapitre précédent, notre systeme OCT pourra four-
nir une résolution en profondeur environ de 17.91 um. En pratique cette chose est assez difficile
a obtenir a cause de la dispersion. En fait les éléments introduisant la dispersion se trouvent tous
dans le bras de la cible. Ce sont les lentilles L, L, et L3. L’épaisseur des lentilles L; et L, est
17 mm et celle de la lentille L3 est 7.37 mm. De plus, parce que la lumicre traverse deux fois
le bras objet de I’interférometre, la contribution a la dispersion de trois lentilles est double. Les

longueurs des fibres optiques de deux bras du coupler directionel sont égales. Ainsi, le coupleur ne
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contribue pas a la dispersion. La différence entre les indices de réfraction des milieux constituant
les bras de I’interférometre se manifeste par une diminution de la résolution transversale et de la
visibilité relative des franges d’interférence. Pour compenser la dispersion on a introduit dans le
bras de la référence un barreau de verre (BK7) de longueur 80 mm ou 4 lentilles achromatiques
Thorlabs, AC508-075-B. Dans les deux cas nous avons mesuré¢ le FWHM de 1’enveloppe du si-
gnal d’interférence entre les faisceaux provenant de la référence et de la cible ainsi que la visibilité
relatives des franges d’interférence. Pour la mesure du signal d’interférence on a déplacé la pla-
tine de translation a une vitesse v=1mm/s de sorte que la fréquence d’hétérodyne générée a été
v4=2.40 KHz. Les signaux ont été enregistrés a I’aide d’un osciloscope numérique LeCroy, LC
534A. La mesure du FWHM nous a permis a trouver la résolution en profondeur longitudinale
conformément a la formule :

L=V'T1/2 (53)

Pour la mesure de la visibilité relative de franges d’interférence, le miroir Y a été arrété, tandis que
le miroir X est fait oscillé par une tension sinusoidale d’amplitude tres basse. La mesure a 1’aide
d’un osciloscope de I’amplitude du signal d’interférence A et des signaux DC provenant de la cible
(O) et de la référence (R) nous a permis a calculer la visibilité relative des franges conformément

a la formule :
A

V=—— 5.4
2VOR 64

Lutilisation des quatre lentilles dans le bras de la référence a prouvé étre une méthode plus
précise pour compenser la dispersion du systeme parce que les barreaux de verre ne possedent pas
le méme indice de réfraction que les lentilles. Ainsi, nous avons trouvé par la compensation de la
dispersion avec les lentilles Thorlabs, AC508-075-B une résolution longitudinale environ de 17.55
um, valeur tres proche de celle théorique et une visibilité des franges d’interférence environ 0.6.
Cette valeur de la visibilité relative des franges est satisfaisante. L’ expérience acquise par I’équipe
d’optique appliquée a montré que pour pouvoir obtenir des images de bonne qualité il faut avoir

une visibilité au moins de 0.4.
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FiG. 5.6 — La variation temporelle du signal d’interférence correspondant a une compensation
de la dispersion a ’aide de 4 lentilles Thorlabs, AC508-075-B. Le mouvement de la platine de
translation avec une vitesse de 1 mmy/s permet d’évaluer une résolution longitudinale de 17.55 um

Finalement, pour compenser la dispersion de I’oeil dans le bras de la référence a été ajouté une

cuvette de longueur 40 mm contenant de I’eau.

La résolution transversale

En principe la résolution transversale du systeme est déterminée par trois facteurs : la diffrac-
tion sur les éléments optiques du systeme, le nombre limité de pixels qui peut étre enregistré et
la largeur de bande des dispositifs électroniques de détection, démodulation et gain. Analysons
I’impact de ces facteurs sur la résolution transversale de notre systeme.

Comme on a remarqué dans le chapitre précédente, la limitation de la résolution par les
éléments optiques se réduit & 4.39 um pour un objectif Melles Griot, 06GLCO004. Ceci est la
meilleure résolution transversale qu’on peut attendre de notre systeme. Malheureusement notre
carte d’acquisition ne nous permet d’acquérir qu’un nombre maximum N ,=480 de pixels horizon-
talement et N,=320 verticalement. Ainsi pour une dimension de I’'image de AX4.2 mm, on trouve

une résolution transversale :

Ar = - 8.75um (5.5
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ce qui vaut approximativement le double de la longueur de résolution limitée seulement par dif-
fraction. D’autre part, en pratique on utilise au moins 3 pixels électroniques pour représenter un
détail. Cela veut dire qu’en fait, le nombre de pixels qu’il faut considérer est N,=160. Comme ce

nombre de pixels peut étre li€ a la largeur de bande de 1’image par la relation :

2AXF,

B=2N,F, = (5.6)

r

pour une fréquence de 4 KHz du miroir, on trouve une largeur de la bande de I’image environ de
1.28 MHz. Considérant maintenant que la résolution transversale est due seulement a la diffraction,
il en résulte qu’on va étre capable d’obtenir des images de dimension maximale X=702.4 ym.
L’imagerie des objets de taille supérieure a cette valeur a comme effet I’augmentation de la bande
du signal OCT qui devient supérieure a la bande électronique et comme résultat on obtient de

résolutions transversales plus petits a la périphérie de ’image qu’en leur centre.

Le rapport signal/bruit

La mesure du rapport signal/bruit

Afin de mesurer le rapport signal/bruit caractéristique a notre systeme, nous avons utilisé
comme cible du papier blanc. Le choix du papier blanc repose sur le fait que sa réflectivité est
comparable a celle de la rétine (environ 107>). Le miroir X est arrété et le miroir Y oscille avec
une faible amplitude a une fréquence de 700 Hz. Le rapport signal/bruit est mesuré a 1’aide d’un
voltmetre large bande (B=3 MHz, Level Instruments, modele TM6B) comme étant le rapport entre
I’amplitude du signal OCT et ’amplitude du bruit mesuré en bloquant le bras de la cible. Par
I’ajustement de la puissance optique dans le bras de la référence nous nous attendons a obtenir
conformément au chapitre précédent, un rapport signal/bruit environ de 49.9 dB (typiquement les
pertes de lumiere sur le systéme de miroirs vibrants est environ de 18% ; a cette perte de lumiere
il faut ajouter les pertes sur les lentilles L, L; et L3).

Dans la figure 5.7 page suivante nous présentons les valeurs des rapports signal/bruit obtenues

pour différentes tensions du signal provenant de la référence en fonction de la puissance optique
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FiG. 5.7 — Les valeurs du rapport signal/bruit pour différentes valeurs de la puissance optique dans
le bras de la référence. Le diviseur de faisceaux utilisé et [’'un 30/70.

arrivant au niveau de la cible. On peut observer la tendance de saturation du SNR dés que la
puissance arrivant a I’objet devient supérieure a 1 mW. Ceci montre qu’il est pratiquement inutile
d’envoyer plus de lumiere vers 1’objet en vue d’augmenter le SNR et de la qualité de I’'image.
On observe qu’en fait la valeur maximale du SNR se situe approximativement a 34 dB. Il faut
remarquer que les résultats de la figure 5.7 ont été obtenus en utilisant le détecteur Newfocus,

modele 1607-AC-FC et le diviseur de faisceaux a été 30/70 (30% de la lumiére vers la cible). Le



Chapitre 5 157

fait que le détecteur utilisé a une largeur de bande électronique bien supérieure a la largeur de
bande du signal d’interférence explique la petit valeur du rapport signal/bruit.

L’effet du bruit de la SLD sur le rapport signal/bruit

Afin de mieux caractériser le systeme du point du vue du rapport signal/bruit nous avons
porté notre attention sur le bruit possible introduit par la SLD. Dans ce but nous avons évalué les
quantités 2eB et B/Av,ry intervenant dans les formules de calcul du bruit de grenaille et de gain
(4.47 et 4.48) grice a la représentation graphique de la dépendance de < AI* > avec < [ > .
Les résultats sur 1’étude du bruit propre de la diode superluminescentes sont présentés dans la
figure 5.8 page suivante et le schéma du dispositif électronique utilisé pour la mesure de I’intensité
du courant de bruit est présentée sur la figure 5.9 page 159. Le signal est mesuré a la sortie d’un
des bras du coupleur DC qui est couplé a un photodétecteur possédant une résistance de charge
de 10 kQ. Apres filtrage, le bruit est mesuré a I’aide d’un voltmeétre large bande (B=3 MHz) et le
signal DC a I’aide d’un osciloscope. Si nous négligeons le bruit thermique, alors on peut exprimer

le bruit par la relation :

B

< AI> >=2¢Blpc + x I (5.7)

eff

ou nous avons supposé que le facteur I1 tenant compte de la polarisation est nul. Dans ces condi-
tions la dépendance < Al 2 >= f(Ipc) pour des valeurs petites du courant (Ipc < 10uA ) doit étre
linéaire. Un simple calcul nous montre que la pente de la dépendance est @ = 18.57 x 10712 A
d’ou une largeur de bande B=57 MHz, tres loin de la valeur attendue de 3 MHz. D’autre part la
dépendance < AI> >= f (IIZ)C) doit étre aussi linéaire pour les grandes valeurs de Ipc. La pente
qu’on a trouvé dans ce cas a été 8 = 2.98 x 1078 | d’olt Ay = 100 THz, d’oll une pente neuf fois
supérieure a la théorie.

Conclusions :

X Le bruit de grenaille (shot-noise) caractérisant le systéme se situe au dessus des limites
correctes d’un facteur 20. Une telle valeur était attendue parce que la largeur de bande de

détection est plus grande que la largeur de bande des signaux générés.

X Le bruit de gain (excess-photon-noise) caractéristique a notre systeéme est neuf fois inférieur
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Fic. 5.8 — La caractérisation du point de vue du bruit de la diode superluminiscente.

a la valeur prévue théoriquement. L’explication de ce résultat pourrait étre le fait qu’on a
considéré que la lumiere émise par la diode superluminescente est non polarisée et par les

éventuelles erreurs de mesure.
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FiG. 5.9 — Le schéma du dispositif utilisé pour la caractérisation du point de vue du bruit de la
SLD.

Par ailleurs, la SLD semble avoir un comportement normale du point de vue du bruit propre que
peut I’introduire.

Cependant, le changement du driver de la SLD nous a permit d’améliorer le SNR et I'utili-
sation d’un détecteur de largeur de bande plus petite New Focus, modéle Nirvana 2007, nous a
permis d’obtenir un rapport signal/bruit environ de 44 dB, trés proche donc de la valeur attendue.
Il faut quand méme remarquer que cette valeur a été trouvée pour une puissance du rayonne-
ment optique au niveau de I’objet de ~1.6 mW. Cette grande puissance nécessaire pour obtenir
un rapport signal/bruit acceptable montre que dans le bras de la cible il y a des pertes de lumiere
supplémentaires. Cette affirmation a été confirmée par nos mesures : normalement, les pertes de
lumiere sur les deux miroirs vibrants devraient étre environ de 15-18%, or nos mesures ont montré
une valeur environ de 25%.

L’effet du diviseur de faisceaux sur le rapport signal/bruit

Afin d’améliorer le SNR nous avons focalisé notre attention des le début sur le choix du di-
viseur de faisceaux. De I’expérience de 1’équipe d’optique appliquée on savait que les meilleurs
résultats sont obtenus avec le diviseur 30/70. Pour notre syst¢me nous sommes arrivés a la conclu-
sion qu’un diviseur 30/70 n’améliore pas les résultats, les performances de notre dispositif étant
comparables a celles d’un dispositif utilisant un diviseur de faisceaux 10/90. En fait un diviseur
30/70 récupere moins de la lumiere provenant de la cible qu’un diviseur 10/90 et il semble qu’en
pratique il faut utiliser ce dernier. Cependant, le diviseur 10/90 exige des sources plus puissantes
pour avoir la méme puissance lumineuse arrivant a 1’objet que pour un diviseur 30/70.

De plus, en vue de I’amélioration du rapport signal/bruit nous avons étudié en quelle manicre
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le remplacement du diviseur de faisceaux par un cube polarisant peut avoir des effets sur la qualité

des images recueillies. Le dispositif remplacant le diviseur est présenté dans la figure 5.10. Pour

4 2\
PBS N2 P
référence H H -
SLD
N4 C——
objet

Fic. 5.10 — Le replacement du diviseur de faisceau par un systéme composé d’un cube polarisant.

nous assurer qu’on utilise de la lumiére parfaitement polarisée, apreés la SLD on place un polariseur
P. Entre le polariseur et le cube polarisant PBS on place une lame A/2 et entre le PBS et les mi-
roirs vibrants une lame A/4. L’avantage d’un tel montage provient du fait que par la rotation de la
lame A/2 pratiquement on peut varier la puissance lumineuse arrivant a la cible de 0 a la puissance
émise par le laser. D’autre part il n’y a pratiquement pas de pertes de lumiere provenant des mi-
roirs vibrants vers la fibre collectrice du coupleur DC dans le PBS dans les conditions ol comme
cible on utilise un miroir. En réalité nos mesures ont montré que ces pertes de lumiere sont environ
de 20%, dont 6% sont dues a la réflection sur la lame A/4. La raison est probablement liée au fait
que la lumiére traversant le systeéme n’est pas parfaitement polarisée. Par ailleurs, 1’amélioration
du rapport signal/bruit n’est pas possible en utilisant ce systeme. Nos expérimentations ont prouvé
cette conclusion, mais I’idée d’utiliser le PBS est quand méme intéressante parce qu’on peut rem-
placer la source par une autre ayant une puissance plus basse, une largeur spectrale plus large et
bien sdr un prix moins colteux.
La contribution des photons de classe Il au bruit du systeme

A coté de sources de bruit dont on a discuté, il faut aussi considérer un autre type de bruit :

le bruit di au fait que les photons détectés ne sont pas forcement seulement de photons provenant
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de la zone d’intérét qui ont subi un seul processus de diffusion mais aussi de photons provenant
de zones situées au dessus de la zone d’intérét subissant plusieurs processus de diffusion et pour

lesquels la condition de cohérence est aussi remplie [8],[5],[9].

4 N

photon photon
de classe I de classe 11

[az=1n
y

FiG. 5.11 - Simulations de Monte Carlo. La classification des photons détectes en deux classes.

En fait on peut classifier les photons détectés en deux classes :

X photons de classe I qui se référent aux photons diffusés dans une région donnée Az (figure
5.11) correspondant a une profondeur en milieu pour laquelle OPD=0. IlIs sont les photons

donnant naissance au signal OCT utile.

X photons de classe II se référent aux photons qui n’arrivent pas dans la zone d’intérét mais
pour lesquels la condition de cohérence est remplie a cause de processus de diffusion mul-

tiples. Ces photons sont aussi détectés et représentent une source de bruit.

Nous avons étudié ’amplitude de I’effet des photons de classe II sur le SNR par simulation
numérique de Monte Carlo. Dans nos simulations, typiquement un nombre de 103 photons sont
injectés dans le milieu a I’aide d’une fibre optique de 5 um de diametre et d’ouverture numérique
0.1 placée en dessus du milieu diffusant. Cette fibre a aussi role de récepteur. Par simplicité, le mi-
lieu d’étude est considéré non absorbant, caractérisé par un coefficient de diffusion p;=2.0 mm™!

et un coefficient d’anisotropie g=0.9. La source de rayonnement optique est caractérisée par une

longueur de cohérence de 35.82 um. Les résultats d’une telle simulation numérique sont présentés
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FiG. 5.12 — Simulations de Monte Carlo. La dépendance de la réflectance en fonction de la pro-
fondeur d’intérét pour les deux classes de photons avec la profondeur dans la cible.

dans la figure 5.12 ou on représente la dépendance de la réflectance R définie par :

nombre photons détectés

= . 5.8
nombre photons lancés X sur face détecteur (5-8)

avec la profondeur d’intérét en milieu. Comme on peut le constater, le bruit di aux photons de
classe II est presque négligeable pour les petites profondeurs, mais devient important pour des
profondeur de 500-600 um lorsque le signal dii aux photons de classe I est comparable au signal
des photons utiles. Comme dans toutes nos expérimentations on a mesuré le SNR quand la cible
est du papier blanc, la profondeur de pénétration n’étant pas grande, la contribution des photons
de classe II au bruit total est négligeable. C’est n’est pas le cas d’oeil.

Un aspect intéressant résultant des simulations numériques est lié au nombre de processus de
diffusion subis par les photons détectés. Méme s’il est attendu que les photons utiles subissent
un seul processus de diffusion (vers ’arriere), ceci n’est pas totalement vrai, comme le montre

la figure 5.13. Dans ces simulations nous avons utilisé les méme parametres caractérisant la fibre
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optique, le milieu et la source de lumiere qu’auparavant. On constate que pour une profondeur

pourcentage photons détectés (%)
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FiG. 5.13 — Simulations de Monte Carlo. La dépendance du pourcentage des photons de classe 1
(en haut) et Il (en bas) subissant 1,2 ou 3 processus de diffusion.

de 50 um, seulement 65% des photons utiles sont des photons subissant un seul processus de

diffusion et que pour des grandes profondeurs (500-600 um) pratiquement tout les photons utiles

subissent plusieurs diffusions. Logiquement, les photons de classe II vont subir plus de processus

de diffusion que les photons de classe I.
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5.3.2 Etudes sur la largeur de bande du signal généré par le miroir résonant

Il est bien connu que les limites imposées par la largeur de bande du signal OCT ainsi que le
bruit ne permettent pas d’acquérir des images de I’intérieur de 1’oeil au dela de quelques Hz. C’est
pour cela que nous avons envisagé d’évaluer la largeur de bande nécessaire pour la génération des
images transversale en utilisant un miroir résonant a 4 KHz.

Dans notre systeme de tomographie optique cohérente le miroir X produit les lignes rapides de
I’'image (#-scan). Ainsi a I’aide d’une ligne #-scan nous pouvons produire une image b-scan lorsque
le miroir X produit une ligne #-scan et le miroir axial avance tres lentement en profondeur le long
de I’axe z. Cette procédure a I’avantage (comparativement aux images b-scan ayant a la base des
lignes a-scan ou le balayage rapide se fait au long de 1’axe z) qu’elle permet que les images OCT
transversales soient produites pour une longueur fixe de la référence. La vitesse du miroir lent
va déterminer la vitesse d’acquisition des images ; ainsi nous collectons différentes franches aux
différentes profondeurs. La vitesse de pénétration doit étre inférieure a la vitesse d’acquisition.
Ainsi, la vitesse d’avancement dans le tissu devra étre telle que durant I’acquisition de I’image la
variation en profondeur ne soit pas supérieure a la moitié de la longueur de cohérence.

Pour augmenter la vitesse d’acquisition des images transversales nous avons utilisé un miroir
résonant. Parce que son utilisation implique la croissance de la largeur de bande du signal tandis
que du bruit, nous avons fait quelques études sur la largeur de bande du signal OCT dans les

conditions ou le faisceau lumineux est hors d’axe des miroirs.

Mesures de la largeur de bande du signal OCT

Dans la figure 5.14 page suivante nous présentons les spectres des signaux obtenus en utilisant
le détecteur Newfocus, modele 1607-AC-PC et un analyseur de spectres HP8590A. Comme on
peut le constater, pour une dimension de I’image de 1.3 mm la largeur de bande du signal recueilli
a été environ de 6 MHz, pour 2.6 mm, ~9 MHz et pour 4.2 mm, ~12 MHz. Pour obtenir ces
spectres, afin de réduire la dimension du faisceau lumineux, nous avons utilisé pour introduire le
rayonnement optique dans le systeme un objectif 20X, avec un diametre du faisceau lumineux de

~3.5 mm. Les spectres nous montrent que les détecteurs qu’on a utilisé ont une largeur de bande
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FiG. 5.14 — Les spectres des signaux obtenus lorsque le faisceau de diameétre 3.5 mm est a
Uextrémité du miroir résonant.
trop large, un détecteur ayant une largeur de bande environ de 50 MHz étant suffisant. D’ailleurs,
cette chose est bien mise en évidence dans des études concernant les calculs du SNR.

Considérant que la résolution transversale du systeme est 4.39 ym on trouve a 1’aide de la
relation 5.6 page 155 que les largeurs de bande de 1’'image correspondant au trois dimensions

de I'image sont respectivement 2.37, 4.73 et 7.65 MHz. Ce résultat montre que la largeur de
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bande éléctronique du détécteur qu’on utilise ne doit pas étre supérieure a environ 15 MHz, la
conséquence de I'utilisation d’un détécteur de large bande étant I’augmentation du bruit dans le

systeme.

L’effet de la dimension du faisceau

Afin de compléter tous les renseignements sur le systeéme, nous analysons dans quelle me-
sure la largeur de bande du signal et la fréquence du porteur se modifient lorsque on diminue la

dimension du faisceau.

e M
BS
3.50 mm
S -
diaphragme
[ ]
_—=
déplacement
diaphragme
1.75 mm
- -
Az

FiG. 5.15 — Diagramme représentant le déplacement horizontale de la diaphragme circulaire, per-
pendiculaire a ’axe du faisceau lumineux..

Dans ce but, le faisceau ayant un diametre de ~3.5 mm a été focalisé sur I’extrémité du miroir
résonant. Entre le diviseur de faisceaux BS et le systeme de miroirs on a introduit un diaphragme
de diametre variable. Par déplacement horizontal du diaphragme on peut sélectionner différentes
régions du faisceau. Ce mouvement est en fait équivalent au déplacement du faisceau laser entre
points situés a I’extrémité du miroir (voir la diagramme de la figure 5.15).

Des résultats typiques obtenus sont présentés sur la figure 5.16 page suivante. Comme la ten-

sion appliquée au miroir résonant a été approximativement de 2 V, on trouve une largeur de bande
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F1G. 5.16 — Les spectres des signaux obtenus lorsque le faisceau lumineux de diametre 1.75 mm
est envoyé a différentes distances du centre du miroir résonant (b,c,d,e,f). Le cas (a) correspond a
une situation d’un faisceau de diametre 3.5 mm envoyé au centre du miroir.

du signal de ~9 MHz lorsque le faisceau est large. La réduction du diametre du faisceau d’un
facteur 2 a comme résultat de diminuer la largeur de bande du signal approximativement de méme

facteur 2 et le déplacement du diaphragme le long du faisceau a comme résultat un effet que nous
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attendions : la modification de la fréquence du porteur. Ainsi, par le déplacement du pinhole entre
les extrémités on déplace le porteur de 3 MHz quand le pinhole est positionné a I’extrémité gauche
du faisceau (1 mm du centre du faisceau) a 4 MHz a 0.5 mm, tandis que le déplacement vers la
droite déplace la fréquence du porteur a 6 MHz et 7 MHz pour des positions des pinholes a 0.5
et 1.0 mm respectivement du centre du faisceau. D autre part il faut remarquer que tout au long
du déplacement la largeur de bande du signal est restée approximativement constante (~4 MHz)
avec un porteur fixé a 5 MHz lorsque Az = 0, position identique a la position du porteur quand le
faisceau lumineux est large. De plus, I’effet de la diminution de la largeur du faisceau se manifeste
a coté de la modification de la largeur de bande par une diminution de I’intensité du signal.

Ces expérimentations nous confirment le fait que nous pouvons adapter la fréquence du por-
teur et la largeur de bande du signal au systeme de détection dont on dispose.

Dans la figure 5.17 page suivante nous présentons quelques images transversales obtenues en
utilisant comme objet une piece de monnaie. Le faisceau de diametre 3.5 mm est positionné a
I’une des extrémités du miroir vibrant. La tension appliquée au miroir résonant a été de 1V pour
les cas aet b et 2V pour c et d d’ou la dimension des images d’environ de 1.3x1.0 mm. Dans les
cas des images a et c la largeur de bande du filtre passe bas, BPF est 1 MHz tandis que pour les
cas b et d 3 MHz. Les fréquences de fonctionnement du BPF sont 0 MHz pour les cas al et bl,
1.5 MHz pour a2 et b2, 3.5 pour a3 et b3 et 4.2 MHz pour a4 et b4. Les cas a2 et b3 correspondent
aux qualités maximales des images. En augmentant la fréquence du BPF les images disparaissent
a 4.8 MHz dans le cas ou la largeur de bande du BPF est 1 MHz et a 8.7 MHz lorsque la largeur
de bande du BPF est 3 MHz. Lorsque nous avons appliqué 2V au miroir résonant, nous avons eu :
0 MHz pour les cas cl et d1, 2.3 MHz pour c2 et d2, 4.7 MHz pour ¢3 et d3 et 7.6 MHz pour
c4 et d4. Les meilleures images sont c2 et d3. Les images disparaissent pour des fréquences du
BPF de 8.3 MHz et 9.7 MHz pour le cas ou la largeur de bande du BPF a été 1 MHz et 3 MHz

respectivement.
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al: 0 MHz a2: 1.5 MHz a4: 4.2 MHz

b2: 1.5 MHz

b1: 0 MHz b4: 4.2 MHz
cl: 0 MHz c2: 2.3 MHz c3: 4.7 MHz c4: 7.6 MHz
dl: 0 MHz d2: 2.3 MHz d3: 4.7 MHz d4: 7.6 MHz

FiG. 5.17 — Images transversale d’une piéce de monnaie pour différentes fréquences du BPF. Les
cas a et b correspondent a une tension appliquée au miroir résonant de 1 'V tandis que c et d de
2V. Le faisceau lumineux est positionné a l’une des extrémités du miroir vibrant.

Conclusion

Nous avons démontré expérimentalement que la largeur de bande du signal généré par un
systeme OCT utilisant le miroir résonant peut étre de ’ordre a 12 MHz, ce qui impose 1’utilisa-
tion d’un détécteur a large bande, d’ou un rapport signal/bruit petit. L’utilisation d’un faisceau
lumineux de diametre petit semble étre une solution (cependant, dans ce cas on réduit le pouvoir

de résolution transversale). Ainsi, on conclue que la souplesse du systeéme dans le choix de la
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fréquence du porteur et de la largeur de bande du signal OCT transversale fait que I’utilisation
d’un miroir résonant dans un systeme OCT soit une solution fiable pour la génération des images

transversales rapides.

5.3.3 Fonctionnement séquentiel SLO-OCT

La maniere de réalisation du systéme permet de commuter le mode de fonctionnement de OCT
en SLO. En fait, pour que le systéme travaille comme un microscope confocal il suffit de bloquer
la référence. Une synchronisation de la fréquence d’obturation de la référence avec le temps en-
registrement des images OCT peut conduire a I’'idée d’envisager de produire simultanément des
images SLO et OCT [7]. L’avantage d’un tel systeme est qu’on peut aisément comparer les images
OCT aux images SLO pour lesquelles il y a déja une tres importante base de données, d’oll une
facilité d’interprétation des images.

Comme illustration du fonctionnement SLO nous présentons I’'image de la figure 5.18 représentant

la lettre 5 d’une piece de monnaie. La dimension approximative de I’image est 1.3x1.0 mm.

Fic. 5.18 — Exemple d’image transversale SLO d’une piece de 5p.

L’un des avantages d’obtenir aisément des images SLO est qu’en utilisant cette image on peut
plus facilement aligner le systeme : les lentilles L1, L, et L3 sont assez facile a aligner juste par
la poursuite de I’'image SLO (en fait on voit les réflexions des lentilles). D’autre part il est tres
facile de faire coincider la position de ’image SLO avec la position de I’image OCT : on fixe la

position pour laquelle I’'image SLO est de qualit¢ maximale et on bouge la référence jusque a ce
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qu’on trouve le signal de cohérence.

FiG. 5.19 — Exemples images transversales OCT (gauche) et SLO (droite) d’intérieur de l’oeil. On
peut reconnaitre le nerf optique.

Des exemples d’images transversales in vivo, obtenues par OCT et par SLO sont présentées
dans la figure 5.19. En fait dans la figure il est présentée une image de la rétine avec ’oeil orienté
de sorte que le nerf optique soit amené vers le centre de I'image. La dimension de ’'image est

environ de 2x2.5 mm.

5.3.4 Fonctionnement en mode b-scan

Pour que le systeéme fonctionne en mode longitudinal (b-scan), il faut arréter d’une part le
miroir rapide (le miroir résonant dans notre cas) et d’autre part augmenter la fréquence du miroir
lent a 700 Hz. Par le déplacement de la référence nous arrivons a obtenir des images longitudinales
des objets. Des exemples d’images longitudinales sont présentés dans les figures 5.20 et 5.21.
Dans le premicre cas 1’objet d’étude a été 1’ oeil, plus précisément la rétine et dans le deuxieme cas

la peau.

5.4 Conclusions

Dans ce chapitre nous avons présenté des aspects théoriques et expérimentaux sur les possibi-
lités offertes par la tomographie optique cohérente pour I’imagerie des tissus biologiques.
Les études expérimentales ont consisté dans la mise en oeuvre d’un systeme OCT capable de

produire des images de haute qualité trés rapide. Ce systeme a 1’heure actuelle est complétement
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la couche des fibres
nerveuses
retiniennes

couche de
photorécepteurs

I mm

epithélium
pigmentaire

4 mm

Fic. 5.20 — Exemple d’image longitudinale OCT (b-scan) de la rétine obtenu a [’aide de notre
dispositif expérimental.

épidermie

derme

3 mm

Fic. 5.21 — Exemple d’image longitudinale OCT (b-scan) de la peau (doigt) obtenu a ’aide de
notre dispositif expérimental.

fonctionnel et capable de produire :
v des images SLO de haute qualité
v des images OCT transversales de résolution de 1’ordre a quelques dixiemes de micrometres
v’ des images quasi séquentielles OCT-SLO

v’ des images longitudinales (b-scan)
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Bien que le systeme peut déja fonctionner avec un rapport signal/bruit supérieur a 40 dB,
ce rapport peut encore étre amélioré. Pour cela il faut envisager le remplacement des miroirs,
une éventuelle utilisation d’un miroir résonant fonctionnant a 2 KHz (pour éviter les problemes
électroniques de la détection). D autre part en vue d’éliminer la réflection sur les lentilles dans
le bras de la cible on pourrait envisager leur remplacement par des miroirs. De plus, il faudrait
envisager la séparation des miroirs vibrants et I’intégration de I’instrumentation optique spécifique
a I’optique adaptative afin d’améliorer la résolution transversale par I’élimination des aberrations
optiques de I’oeil.

A ce moment, a notre connaissance, le systtme OCT le plus rapide qui existe est capable de
produire 54 images/seconde [3]. En fait pour produire une image 3D ce systeme enregistre 64
images transversales de 256x128 pixels en 1.2s et pour augmenter la fréquence du signal en vue
de I’amélioration de la résolution il utilise un modulateur acousto-optique placé dans le bras de la
référence.

La construction d’un systtme OCT pour I’oxymetrie oculaire est un grand défi. Il existe déja
des oxymetres oculaires couplés a la microscopie confocale, des appareils comme EOX-2 ou EOX-
3 étant déja utilisés en clinique [4],[2]. Le défi a été accepté par les scientifiques travaillant dans
le domaine de ’OCT [6], [1] et nous avons la certitude que dans le future proche on va parler

d’oxymeétrie par tomographie optique cohérente.
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Conclusions et perspectives

Au long du ce travail de thése nous avons abordé des aspects théoriques et expérimentaux
liés a la propagation du rayonnement optique en milieu diffusant, catégorie dans laquelle s’inscrit
les tissus biologiques. En principe nous avons abordé deux aspects relativement distincts : d’une
part des problemes liés a la spectrophotométrie in vivo du tissu cérébral a ’aide des sondes op-
tiques aiguilles et d’autre part nous avons utilisé les propriétés cohérentes de la lumiere pour nous
intéresser a I’imagerie des tissus biologiques.

Spectrophotométrie en milieux diffusants

Nos préoccupations se sont focalisées sur la mise au point d’un systéme spectroscopique uti-
lisant une sonde miniature a fibres optiques capable de mesurer I’oxygénation locale du sang
dans le tissu cérébral. Les études ont prouvé qu’un telle technique peut étre utilisée pour des
mesures fiables des variations temporelles de la saturation en oxygene ou des concentrations des
hémoglobines. Les mesures absolues oxymetriques restent encore un défi pour les scientifiques.
La technique proposée nous avons essayé de la valider par études in vivo de I’oxygénation lo-
cale dans le cerveau des animaux trouvés en conditions d’hypoxémie graduée ou ischémie or par
la comparaison des données spectroscopiques avec des résultats obtenus utilisant des techniques
déja consacrées et utilisées a large échelle dans le domaine médical (LDF, RMN). A coté des

études in vivo, notre intérét a été 1ié et d’autres aspects concernant la spectroscopie du milieu bio-
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logique comme la sous estimation de 1’atténuation du rayonnement optique en milieux troubles ou
les especes absorbantes sont compartimentées spatialement.

Tomographie Optique Cohérente

La tomographie optique cohérente est une technique relative récente, utilisée par les scienti-
fiques pour I'imagerie du tissu oculaire. A coté de I’'imagerie, ’OCT a potentialité aussi d’étre
utilisée pour I’oxymetrie du tissu oculaire. Cependant, la mise au point d’un systéme OCT fonc-
tionnant a plusieurs longueurs d’onde se heurte a des problemes tres sérieux. Nous avons cherché
a réaliser un systeme OCT utilisant un miroir résonant qui peut fournir des images rapides trans-
versales de bonne qualité. Le dispositif expérimental que nous avons réalisé a prouvé sa capacité
de fonctionner suivant trois modes : transversal, longitudinal et quasi séquentiel OCT-SLO

Perspectives

L utilisation de la spectroscopie d’absorption pour des études d’oxygénation des tissus bio-
logiques a I’avantage d’équipements a coit réduit, mais malheureusement la mise au point d’un
systeme capable de fournir des résultats fiables sur la saturation tissulaire en oxygeme en différentes
conditions expérimentales est une tache tres difficile. Nos études nous ont indiqué quelques direc-
tions qu’il faudrait suivre pour I’amélioration du systeme : 1’utilisation du rayonnement optique
du domaine proche infrarouge, la connaissance exacte des propriétés optiques du sang et 1’effet
du son confinement, mise au point des méthodes non invasive, éventuellement par transillumi-
nation. D’autre part, nous avons présenté dans ce travail des résultats démontrant les possibilités
de la tomographie optique cohérente dans le domaine de I’imagerie du tissu oculaire de produire
des images 3D a grande vitesse et haute résolution spatiale. Certainement, un tel systeme peut
étre amélioré. Il nous semble que les premiers aspects qu’il faudrait étudier sont ceux liés aux
problémes au niveau de la détéction. Enfin, I’utilisation des sources de rayonnement optique de
large bande spectrale permet d’envisager 1'utilisation de I’OCT pour I’oxymetrie. Il est aussi pos-
sible que dans le futur les systtmes OCT remplaceront avec succes les ophtalmoscopes conven-

tionnels utilisés actuellement en clinique.
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Simulations de Monte Carlo en conditions de localisation de

I'absorbance : aspects techniques

Le programme de simulation numérique de Monte Carlo que nous avons réalisé écriten C + +
est compilé avec le compilateur GCC est installé sur un PC (Athlon, 1.8GHz, 256MHz RAM)
fonctionnant sous Linux (noyau 2.6). La durée typique de la simulation dont schéma logique est
présentée dans la figure A.1 est environ de 10-15 minutes pour chaque million de photons lancés.
La génération du pas du photon
Dans les simulations de Monte Carlo les plus simples les mouvements des photons se font avec
de pas de longueur plus petite que le parcours libre moyen des photons. Pour éviter les problemes

liés au choix de la valeur adéquate du pas' nous optons pour un modele dans lequel le photon

"Le choix du pas [ du photon dans les simulations de Monte Carlo est un probléme délicat. Une valeur trop petite
du [ fait que le photon va interagir rarement avec le tissu tandis que une valeur trop grande fait que le photon parcours
des trajectoires qui sont loin de ce qui s’arrive en réalité.

177



Annexe A 178

DEBUT LANCEMENT |
SIMULATION PHOTON J‘
GENERATION
PAS

NOUVELLE
POSITION

NON
PHOTON EN
MILIEU?

SPHERE CYLINDRE

FONCTION
DE PHASE HG

ANGLE

INCIDENCE
<30°?

NON ouI

[ E=0 } [ E<-ExALBEDO }
FONCTION

DE PHASE MIE

|

SOURVIVE LA ouz
ROULETTE?

NON

NON
DERNIER

PHOTON?

ARRET
SIMULATION

Fic. A.1 — Le "schéma logique” de la simulation numérique de Monte Carlo en conditions de
localisation de ’absorbance en cylindres.

parcourus des pas de longueurs aléatoires [2][4] :
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ol & est un nombre généré uniformément, de maniére aléatoire entre O et 1, et w2, ub et ué, u¢ sont
les coefficients d’absorption et de diffusion du milieu entourant les cylindres et respectivement des
cylindres. Ces coefficients sont déterminés par de calculs de Mie pour spheres est respectivement
cylindres infinis longs. Pour justifier la relation A.1 on va noter par p(/) la fonction de distribution

des longueurs des pas des photons. La relation entre & et p([) est [4] :

/
&= fl | pHar (A.2)

ou /,,;, est la plus petite valeur de la longueur du trajet des photons. D’autre part, on peut montrer
que la relation entre la fonction de distribution p(/) et le coefficient d’interaction de la lumiere avec
le milieu g, s’exprime par :

p(l) = el (A3)

ainsi que, a I’aide de deux dernieres équations on peut exprimer la longueur des pas des photons

par :
In(1 - &)
ow

I = (A4)

Cette relation est identique a la relation A.1 parce que on peut substituer 1 — & par £ a cause de la
symétrie de & autour de 0.5.

L’absorption et la modification de la direction de propagation

Au cours de la propagation dans le milieu, le nombre des photons dans les paquets diminue sui-
vant le type de particule rencontrée conformément au paragraphe 1.3.3. La fonction de phase de
Henyey-Greenstein est intégrée dans le programme de simulation tandis que la fonction de Mie
est générée séparément par un programme écrit en Octave et basé sur le code de Bohren et al [1].
La justification de cette approche réside dans le fait que 1’intégration du calcul de la fonction de
phase de Mie dans le programme de simulation conduit a une augmentation importante des temps
de calcul. Afin d’étre intégrée dans le programme de simulation a cause du fait que la fonction
de phase de Mie ne varie pas de maniere monotone avec 1’angle de diffusion (voir I’exemple de

la figure suivante) nous avons réalis€ un programme de Mie donnant directement la fonction de
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phase cumulative [3].

1 T I T I T I T I T I T I T I T I T lgl I T I T I T I T I T I T I T I l:
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FiG. A.2 — Exemples de fonctions de phase de Henyey-Greenstein et respectivement de Mie pour
un cylindre infini long.

La roulette

Au cours de la simulation les paquets ne sont jamais vidés de ses photons. Pratiquement on
consideére qu’un paquet ne contient plus de photons quand le nombre de photons se réduit de
10~ fois par rapport au moment du lancement du paquet. La roulette a le role de “remplir” 1
de 10 paquets vidés, de maniere aléatoire, de sorte que la loi de la conservation de 1’énergie soit

respectée.
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ANNEXE B

Le logiciel fitofinvivo

Le logiciel contient un nombre de neuf feuilles normales (forms), une feuille MDI et un
nombre de huit modules (pour une meilleure compréhension des termes feuille et module voir par
exemples les références [2],[1]). Les feuilles représentent en général I’interface graphique avec la-
quelle I'utilisateur peut manipuler le programme d’ajustement mais aussi le code concernant d’ha-
bitude les positions des différents objets présentes sur chaque feuille. La feuille MDI est la feuille
parent étant la feuille de démarrage du logiciel. Les fichiers associés a chaque feuille sont présentés
dans le tableau B.1 page suivante et les fichiers associés aux modules dans le tableau B.2 page sui-
vante. Chaque module contient des procédures qui doivent résoudre des différentes taches. Ainsi,

le module :

@ contient les procédures : SvdFit, SvdCmp, Svdksb, Funcs, Sign, Maximum.
Les premiéres trois procédures réalisent I’ ajustement numérique de la courbe expérimentale.
Les trois utilisent les fonctions Sign qui trouvent la valeur d’une variable en fonction du
signe d’une autre variable et Maximum qui calcule la valeur maximale de deux variables. La
procédure Funcs contient I’expression de la fonction apres laquelle on réalise 1’ajustement

numérique.
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Les propriétés “caption” et Fichiers
”name” des feuilles correspondants
Form1 Frmright.frm
Form?2 Frmleft.frm
Form3 FrmSetData.frm
Form4 FrmRate.frm
Form5 FrmResults.frm
Form6 FrmSetFilter.frm
Form7 FrmAlone.frm
Form8 FrmSelect.frm
Form9 FrmStart.frm
MDIForml FrmMDI.frm

TaB. B.1 — Les fichiers associés aux feuilles du logiciel.

Le nom des modules H Fichiers correspondants ‘

Modulel ModuleFitl.bas
Module2 ModuleSetData2.bas
Module3 ModuleSetFile3.bas
Module4 ModuleFindOrder4.bas
Module5 ModuleFitR5.bas
Module6 ModuleFitL6.bas
Module7 ModuleMinMax7.bas
Module8 ModuleAddS8.bas

TaB. B.2 — Les fichiers associés aux modules du logiciel.

@ contient les procédures : OpenDataSet, SaveDataSet, ShowDataSet, CloseDataSet, Open-
RateSet, SaveRateSet, ShowRate Set, CloseRateSet. Toutes les huit procédures du module
sont des procédures utilisées pour la manipulation des fichiers a acces direct. Les quatre
premicres sont utilisées pour ouvrir, sauver, afficher et fermer les données concernant la

feuille 3 (Form3) et les derniéres ont comme tache les mémes opérations que la feuille 4.

® contient les procédures : OpenFileFilter, SaveFileFilter, ShowFileFilter,
CloseFileFilter. Elles sont utilisées pour ouvrir, sauver, afficher et fermer des fichiers a acces

direct ayant comme but la manipulation de la feuille 6.

@ contient les procédures : FindOrderFile (procédure pour la recherche des fichiers a partir
d’un filtre donné et mettre ces fichiers dans une ordre établi par I'utilisateur), Makerapport

(calcule le logarithme du rapport entre un fichier de référence et les fichiers trouvés par
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FindOrderFile ), FindNbFile (trouve le nombre de fichiers qui correspond a un filtre donné)
et MakeRappConsec (fait les rapports des fichiers consécutifs trouvés par

FindOrderFile).

contient la procédure GraphFitRight. Cette procédure a pour but la représentation graphique
de la dépendance de la courbe expérimentale et la courbe obtenue par ajustement numérique
en fonction de la longueur d’onde pour les données correspondant a I’hémisphere cérébral
droit. Cette procédure est utilisée lorsque nous ne possédons que des résultats expérimentaux

pour une seul hémisphere.

contient la procédure GraphFitLeft. Elle a le méme but que la procédure GraphFitRight

mais pour I’hémisphere gauche.

contient la procédure MinMax qui trouve les valeurs minimale est maximale d’une chaine
de nombres réels et CaptionsF'S qui fonctionne avec la feuille 8 en représentant en fait

I’interface graphique nécessaire pour sauver, ouvrir, imprimer des différents fichiers.

contient les procédures : ReadFile, WriteFile, WriteFileCoeff, SelectOrSave. ReadFile est
la procédure la plus utilisée. Elle lit des fichiers a acces séquentiel. WriteFile écrit des fi-
chiers texte avec les données en colonnes, WriteFileCoeff sauve dans un fichier les valeurs
calculées des concentrations et SelectOrSave facilite I'utilisation d’une boite de dialogue

standard.

Le logiciel FITOFINVIVO est capable de calculer des saturations en oxygene ou concentra-

tions de chromophores en différentes situations expérimentales. Il peut garder ou éliminer des

données en fonction de la qualité de 1’ajustement numérique. Il est vraiment efficace : on peut

pratiquement résoudre quelques centaines des fichiers en quelques minutes.

Ce logiciel est un outil tres pratique dans le dépouillement des données, étant utilisé avec

succes au sein du groupe d’optique biomédicale. De plus, il présente I’avantage de traiter directe-

ment les binaires produits par le logiciel d’acquisition des données (WINSPEC) de telle sorte que

nous n’avons plus été obligé de transformer les gros fichiers SPE en fichiers ASCII avant de les

analyser.
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ANNEXE C

Le calcul de la fréquence du signal OCT transversal

C.1 Le cas d’un faisceau au centre du miroir

Pour établir I’expression de la fréquence du signal hétérodyne généré par le balayage du miroir
vibrant Y a une fréquence F, on se reportera a la figure 4.6 page 121.

Conformément a cette figure la différence entre les longueurs du bras de I’interférometre, OPD
peut s’exprimer par :

OPD = 2PN = 2(O'N - r) (C.1)

Comme O’N = r/ cos «, il en résulte :

1 1 -cosa

“1|=2r ————=~r-a? (C.2)
COS @ CoOS o

OPD =2r

D’autre part, parce qu’entre les grandissements transversal et angulaire de la lentille L il y a la

22
relation M;- M, = 1, on peut exprimer la relation entre les angles 8 et a par §8 = —- da. Ainsi, en
21
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développant en série de Taylor la fonction 1/ cos @ autour de @ = 0, il en résulte :

z2 OPD
op=—-

21 2ra

(C.3)

Siop = 44,U, F ot représente 1’angle entre deux rayons consécutifs correspondants a deux maxi-
mums consécutifs d’interférence (OPD = 1), on trouve que la fréquence des signaux transversaux

générés par le balayage du miroir Y est :

1 71 ra

= — =8 UFy - —- — C4
vh= 5 = 8 Uy o C4H

Pour déterminer les rayons des cercles d’interférence, on extrait I’angle a de la relation C.2 dans

R = rtan a, et on trouve :

OPD?
R =

+7r-OPD (C5)

Si les cercles vont correspondre a des intensités d’interférence maximale, alors OPD = mA, et

dans les conditions ol on peut négliger la valeur carrée d’OPD :

R"™ ~ \r-OPD (C.6)

C.2 Le cas d’un faisceau hors du centre du miroir

On se reportera a la figure 4.8 page 124.
L’OPD correspondant au cas d’un faisceau au centre du miroir s’exprime, pour une valeur

petite de « par :

a 2
2sin? = 21
OPD =2r ~ | — (C.7)
c 22

oS o

Dans le cas d’un faisceau hors du centre, le faisceau va parcourir une distance entre le miroir
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vibrant et la cible approximativement raccourcie de 6. Ainsi, I’OPD peut s’exprimer par :

2
<1

OPD =~ rB?|—| - 268 (C.8)
22

Comme entre deux maxima d’interférence I’OPD varie de A et I’angle 8 de 9, par la dérivation

de la derniere équation on trouve :

Z
A1=28 Z—l rdp — 26dp (C.9)
2

et comme df = 4{,U,F\dt, il en résulte que la fréquence hétérodyne du signal généré par le

balayage d’un faisceau hors du centre du miroir est :

8kU,F), 21
=6 +4L,U Fy| —| rt (C.10)
22

/_
vy =
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