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Introduction

Les maladies cardiovasculaires sont, selon les populations, une des causes les plus
importantes de diminution de l’espérance de vie. D’après l’Organisation Mondiale de la
Santé, elles auraient causé un tiers des décès dans le monde en 2004 [13]. Les principaux
facteurs de risque de maladies cardiovasculaires sont le tabagisme, le manque d’exercice
physique et une mauvaise alimentation [13].

Aux États-Unis, la réduction de ces facteurs de risque ainsi qu’une meilleure prise
en charge thérapeutique ont permis de diminuer de près de moitié le nombre de décès
d’origine cardiaque entre 1980 et 2000 [14]. Malgré tout, dans ce même pays, environ
un tiers des décès sont d’origine cardiovasculaire et un décès sur cinq est secondaire à
une maladie des artères coronaires [15]. Ainsi, ces maladies y font plus de morts que
les cancers [16].

En France, les maladies cardiovasculaires provoquent la mort de 150 000 à 180 000

personnes par an, ce qui en fait la première cause de mortalité dans le pays. Leur
prévalence varie suivant les régions et certaines catégories de population sont parti-
culièrement touchées (ouvriers, personnes exposées à certaines pollutions, victimes
d’obésité, etc) [17]. C’est donc tout naturellement qu’un grand nombre de travaux
s’intéressent à l’étude du système cardiovasculaire [18], [19].

Le système cardiovasculaire peut être analysé selon deux points de vue : un point
de vue central et un point de vue périphérique. La technique de fluxmétrie laser Dop-
pler permet d’obtenir une vue périphérique du système cardiovasculaire en donnant des
informations sur la microcirculation sanguine. L’étude de la microciculation sanguine
permet notamment d’observer des effets de certaines pathologies cardiovasculaires de
manière précoce [20]. Ainsi, chez les jeunes patients diabétiques (de type 1), les modi-
fications de l’unité microvasculaire cutanée ont lieu plusieurs années avant l’apparition
de symptômes de pathologies microvasculaires dans d’autres organes [21].
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Introduction

L’origine du travail présenté ici, et sa motivation principale, se trouvent dans le
besoin croissant de caractériser, d’analyser et de traiter les signaux physiologiques
de fluxmétrie laser Doppler. En effet, le développement des méthodes de traitement
du signal a donné naissance à un ensemble de techniques permettant de tirer un
maximum d’information du signal, dans une situation d’application donnée. Pour ce
qui nous concerne, il s’agit donc de mieux comprendre les signaux de fluxmétrie laser
Doppler et de caractériser certaines de ses propriétés. Tout ceci, en vue, à long terme,
d’une aide au diagnostic pour certaines pathologies modifiant la microcirculation.

Dans le domaine du traitement du signal, de nombreux outils d’analyse ont été
développés, tant dans le domaine temporel que dans le domaine fréquentiel. Plus ré-
cemment, l’essor de la théorie du chaos [22] a introduit une série de nouvelles méthodes
d’analyses, essentiellement destinées à déceler le déterminisme d’un signal et à en éva-
luer la complexité. Un certain nombre d’entre elles a été appliqué sur des signaux
physiologiques tels que les signaux d’électrocardiogrammes [23]. Parmi ces méthodes,
des outils permettant de comprendre et d’analyser des fonctions très complexes, et
d’introduire de nouveaux paramètres quantitatifs facilitant la classification, sont ap-
parus dans les années 1980. Ce fut le début de l’analyse multifractale et de nombreux
formalismes furent développés afin d’estimer des paramètres caractérisant ces fonc-
tions [24], [25], [26].

Ce mémoire est structuré en trois parties. La première partie (constituée de deux
chapitres) présente la technique de fluxmétrie laser Doppler et son utilisation en
recherche clinique. Ainsi, le chapitre 1 présente les principaux phénomènes entrant
en jeu lors de l’interaction d’une lumière laser avec les tissus biologiques. L’effet
Doppler que subissent les photons lorsqu’ils entrent en contact avec une particule
en mouvement est également expliqué. Puis les techniques de récupération et de
traitement donnant lieu au signal de fluxmétrie laser Doppler sont exposées. Le
chapitre 2 présente ensuite les différents domaines d’application de la technique de
fluxmétrie laser Doppler. Quelques stimuli permettant d’étudier la microcirculation
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sont également décrits de manière plus précise.

La deuxième partie (chapitre 3) expose les premiers résultats obtenus sur des
signaux de fluxmétrie laser Doppler à partir d’analyses “classiques” (domaines temporel
et fréquentiel). Nous développons ainsi une étude que nous avons mise en place en col-
laboration avec le Centre Hospitalier Universitaire d’Angers afin de mieux comprendre
l’origine des fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler. Dans
un premier temps, les différents signaux de perfusion étudiés sont présentés. Puis les
outils d’analyse mis en place, tant dans le domaine temporel que dans le domaine
fréquentiel, sont expliqués. Pour chacun d’entre eux, notre implémentation est en
premier lieu testée sur des signaux synthétiques ayant des propriétés connues. Puis
les résultats obtenus sur les différents signaux de fluxmétrie laser Doppler sont exposés.

La troisième partie de ce mémoire (chapitre 4) introduit la notion de multi-
fractalité. Ainsi, après avoir présenté la notion d’objet et de dimension fractals, la
multifractalité est définie. L’analyse multifractale, qui permet de décrire et d’analyser
les fluctuations d’objets à priori quelconques, est présentée. Le formalisme multifractal
que nous avons utilisé pour étudier des signaux de fluxmétrie laser Doppler est ensuite
expliqué en détail. Les résultats obtenus sur un signal synthétique ayant des propriétés
multifractales connues sont par la suite exposés. Enfin, les résultats de différents
travaux réalisés en collaboration avec le Centre Hospitalier Universitaire d’Angers
sont présentés.

Nous terminons ce mémoire par une conclusion des travaux effectués. Des perspec-
tives sont également proposées pour poursuivre ce travail de thèse.
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Chapitre 1

Fluxmétrie laser Doppler

De nombreuses méthodes ont été proposées pour étudier l’irrigation sanguine tis-
sulaire, comme la thermographie, la méthode de clairance de marqueurs, la photoplé-
thysmographie ou la capillaroscopie [27], [28], [29], [30], [31], [32]. Cependant, aucune
de ces méthodes ne réunit, à la fois, la non invasivité et la possibilité d’applications sur
un grand nombre de tissus. De même, ces méthodes ne permettent pas d’enregistrer de
manière continue la perfusion sanguine ou de représenter le flux microvasculaire sous
la forme d’une cartographie à 2 dimensions.

La technique de fluxmétrie laser Doppler est une méthode utilisée depuis plus de
30 ans. Elle permet d’observer le flux microvasculaire, appelé perfusion. Elle s’est dé-
veloppée en l’absence d’autres méthodes répondant aux impératifs cliniques de l’étude
de l’unité microcirculatoire : sensibilité, enregistrement continu en temps réel et de
manière non invasive [33].

1.1 Microcirculation cutanée

Tenter de comprendre la fonction de la microcirculation a été un des points cen-
traux dans la physiologie cardiovasculaire depuis le postulat de William Harvey sur
la circulation du sang à travers les porosités de la chair [34]. Ce dernier avait prédit
l’existence de micros vaisseaux faisant passer le sang des artères aux veines, permet-
tant ainsi une circulation continue à travers le système cardiovasculaire [35]. Ces hy-
pothèses furent ensuite vérifiées par l’observation directe des capillaires à l’aide d’un
microscope [36], [37].

À l’heure actuelle, la technique de fluxmétrie laser Doppler permet l’analyse du
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1.1. Microcirculation cutanée

flux microvasculaire. La structure de la microcirculation de cette dernière est détaillée
ci-dessous. Les mesures de la perfusion sanguine présentées dans ce document ont été
réalisées sur la peau. C’est pourquoi, dans ce qui suit, une attention particulière sera
portée à l’anatomie microcirculatoire de la peau.

La circulation sanguine peut être représentée comme un ensemble ayant deux pôles,
le cœur et la microcirculation. En effet, le sang émis par le cœur est réparti dans le
corps jusqu’en périphérie où il est distribué globule rouge par globule rouge dans les
capillaires. Puis, le sang afflue en direction du cœur.

Le rôle de la circulation sanguine au sein du système cardiovasculaire est double :
distribuer le sang chargé de substances nutritives et d’oxygène dans les tissus, et empor-
ter les produits du métabolisme cellulaire vers les organes spécialisés dans leur trans-
formation ou leur élimination. Le système circulatoire est composé d’une pompe (le
cœur), d’artères de conductance (artères de gros calibres : rôle de réseau de distribu-
tion) et d’artères de résistance (artères de petits calibres : rôle d’échange et de contrôle
des résistances périphériques). Le système cardiovasculaire central (fonction cardiaque)
joue un rôle primordial. Cependant, le système cardiovasculaire périphérique (micro-
circulation) est tout aussi essentiel. En effet, il participe à la régulation de la pression
artérielle (à travers l’élasticité et la motricité des vaisseaux), permet la répartition et
la régulation de la température dans l’organisme et joue un rôle, entre autres, pour la
défense des tissus contre différentes agressions.

La microcirculation est organisée en trois parties principales : les artérioles, les ca-
pillaires et les veinules, chacune ayant une structure et une fonction spécifique [38], [39].
Les artérioles possèdent de grosses parois musculaires et raccordent les artères aux ca-
pillaires. Les capillaires sont les principaux responsables des échanges entre le sang et les
tissus. D’un point de vue anatomique, les capillaires commencent lorsque les vaisseaux
ne sont plus constitués que d’une seule couche de cellules endothéliales [40]. Leur lon-
gueur est d’environ 1 à 2 mm [41] avec un diamètre de l’ordre de 4 à 10 µm [42], [43]. La
densité des capillaires varie énormément en fonction des tissus. Elle peut ainsi atteindre
2000 capillaires/mm2 au niveau des muscles [41] contre environ 50 capillaires/mm2 dans
la peau [44]. Enfin, les veinules drainent le sang des capillaires au coeur, ayant en gé-
néral une organisation parallèle à celle des artérioles.

Dans la plupart des cas, le sang pénètre dans la peau par des petites artères. Ces
dernières se divisent souvent en plusieurs artérioles qui vont elles-mêmes se diviser en
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Chapitre 1. Fluxmétrie laser Doppler

un certain nombre de boucles capillaires terminales. Les microvaisseaux s’organisent
autour du réseau capillaire pour former l’unité microcirculatoire. Dans certains vais-
seaux, une seule hématie peut s’y faufiler, à condition de se déformer. En effet, les
globules rouges ont un diamètre de 8 µm pour une épaisseur de 2 µm. Pour avoir une
idée de la taille du système capillaire, il faut savoir que ce dernier mis à plat, occuperait
une surface de 8000 à 10 000 m2.

La Figure 1.1 montre une représentation de la microcirculation sanguine cutanée.
Nous pouvons y observer des anastomoses artério-veineuses qui sont des jonctions
entre les artérioles et les veinules. Ces jonctions sont principalement présentes sous
la peau glabre (n’ayant pas de poils) et se trouvent ainsi fréquemment au niveau des
mains, de la plante des pieds et des oreilles [45]. Les anastomoses artério-veineuses
jouent un rôle important dans la régulation de la température [46].

La microcirculation cutanée correspond au système cardiovasculaire périphérique
situé au niveau de la peau. Cette dernière est un organe de faible épaisseur (1, 5 à 4

mm) [45], que nous pouvons représenter comme une membrane résistante, flexible et
imperméable recouvrant la majeure partie du corps humain. La peau recouvre une su-
perficie variant entre 1, 5 et 2 m2 et représente le plus gros organe du corps, soit environ
16 % du poids corporel [45]. Elle est constituée de différentes couches superposées. Sur
sa face externe se trouve l’épiderme qui assume une barrière étanche vis-à-vis de l’eau
et protège l’organisme. En dessous de l’épiderme se trouve le derme, qui contient, entre
autres, les vaisseaux sanguins et lymphatiques et les nerfs sensitifs.

Le tissu sous-cutané est appelé hypoderme. Il ne fait pas partie de la peau mais
est en interaction avec elle. Il permet notamment d’assurer certaines des fonctions
protectrices de la peau [47].

Au niveau de la peau, les capillaires sont les plus superficiels. Plus profondément,
se situent les veinules et les artérioles sous-papillaires. 95 % du sang cutané se trouvent
dans la région profonde tandis que seulement 5 % se situent dans la partie superficielle.
Une représentation schématique de la peau et des tissus sous-cutanés est montrée sur
la Figure 1.2.

La perfusion microvasculaire possède des fluctuations temporelles et des variations
spatiales. Les fluctuations temporelles peuvent être soit rythmiques, comme dans le cas
de la modification du calibre vasculaire [48], soit plus stochastiques [49] et leurs origines
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peuvent être locales (par exemple dues aux activités myogénique ou endothéliale)
ou centrale (fonction cardiaque). Les variations spatiales quant à elles, viennent de
l’hétérogénéité anatomique du réseau microvasculaire [50]. La microcirculation cutanée
peut être influencée par des facteurs externes tels que la chaleur, l’application locale
de substances vasoactives, l’absorption de boissons ou drogues, aussi bien que par le
tabagisme ou suite à des processus cognitifs [51]. Ces stimuli augmentent ou diminuent
la perfusion microvasculaire en régulant la vasoconstriction ou vasodilatation des
vaisseaux.

La technique de fluxmétrie laser Doppler permet d’observer le flux microvasculaire.
La partie suivante de ce mémoire détaille les fondements théoriques de cette technique.

Figure 1.1 – Représentation de l’unité microcirculatoire cutanée.
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Figure 1.2 – Vue schématique tridimensionnelle de la peau et des tissus sous-cutanés.
Figure issue de [1].
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1.2 Fondements de la théorie de la fluxmétrie laser

Doppler

La possibilité de mesurer la vitesse de particules dans une solution, en interpré-
tant le décalage en fréquence d’une lumière rétrodiffusée, a été décrite seulement 4

ans après la création, en 1960, du premier laser [52], [53]. La première étude utilisant
cette technique pour estimer la vitesse de globules rouges, les observa dans un tube en
verre [54]. Cependant, il fallut attendre l’année 1975 pour mesurer pour la première fois
la perfusion sanguine in vivo à l’aide de la technique de fluxmétrie laser Doppler [55].
Le principe utilisé est le suivant : lorsqu’une lumière laser arrive sur la peau, certains
photons sont diffusés par des particules en mouvement, et d’autres par des tissus sta-
tiques. Lorsqu’une interaction se produit avec des particules en mouvement, comme les
globules rouges, les photons diffusés subissent un décalage en fréquence déterminé par
l’angle de diffusion, la longueur d’onde et la vitesse du diffuseur. Ce phénomène est dû
à l’effet Doppler, du nom du scientifique autrichien qui l’expliqua au début du 19ème
siècle [56], [57].

1.2.1 Interactions laser tissus

La lumière est constituée d’ondes électromagnétiques. De manière générale, ces
dernières sont caractérisées par leur longueur d’ondes et leur phase. Lorsque la lumière
se propage dans les tissus, plusieurs phénomènes peuvent intervenir : la lumière
peut être diffusée ou absorbée. Ces interactions, schématisées sur la Figure 1.3, sont
fortement dépendantes de la longueur d’onde. Les ondes électromagnétiques d’énergie
élevée, telles que les rayons gamma et X, sont très peu diffusées et se propagent en
ligne droite. Ces rayons sont atténués par le phénomène d’absorption qui varie selon
les tissus. Les ondes d’énergie plus faible, telles que les ondes infrarouge et proche
infrarouge utilisées en fluxmétrie laser Doppler, ne se propagent pas en ligne droite.
Elles suivent des chemins complexes causés par de multiples processus de diffusion.

Lorsqu’une lumière est constituée de photons de même longueur d’onde, elle est
dite monochromatique. De plus, si toutes les ondes de cette lumière ont la même
phase, alors elle est dite cohérente. Les lasers, dont le terme vient de l’acronyme
anglo-étasunien “Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation” (en fran-
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Figure 1.3 – Représentation schématique des différentes interactions lumière-tissus.
La réfléctance et la transmittance sont respectivement la lumière diffusée et transmise
à travers le milieu observé. Figure issue de [2].
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çais : “Amplification de la Lumière par Émission Stimulée de Radiation”), possèdent
contrairement aux sources à incandescence, de très bonnes cohérences temporelle et
spatiale. Cependant, si une source laser est utilisée mais que les centres diffusants sont
en mouvement les uns par rapport aux autres, une perte de cohérence du champ diffusé
apparaîtra avec le temps. Les cohérences spatiale et temporelle d’un faisceau laser
permettent la mesure du déplacement de particules sur de très petites distances (< 1

µm). Cette mesure est réalisée à partir du changement de phase ou d’intensité de la
lumière rétrodiffusée [58]. Il est commode de voir la lumière comme un ensemble de
particules ayant des caractéristiques d’ondes. Ceci permet de décrire une diffusion
quasi-élastique de la lumière [4].

Dans le cadre de la fluxmétrie laser Doppler, il est important que la source lumi-
neuse soit monochromatique (c’est-à-dire n’ayant qu’une seule fréquence). Lorsque les
photons rencontreront des particules en mouvement, l’effet Doppler impliquera une
modification de leur fréquence, qu’il faudra comparer à la fréquence de départ pour
connaître le décalage subi. Nous décrivons ci-dessous les différentes étapes permettant
de comprendre comment l’effet Doppler peut modifier la fréquence d’un photon
lorsqu’il pénètre dans les tissus.

Dans le cas simple d’une source lumineuse, ayant une fréquence fs, réfléchie par
un objet en mouvement, ayant une vitesse v dans la direction de propagation de la
lumière, la fréquence, après réflexion, est la suivante :

fd = fs − (2v/λ), (1.1)

où λ est la longueur d’onde de la lumière dans le milieu diffusant.
Dans une situation plus réaliste, le faisceau est incident avec un angle φ (voir Fi-

gure 1.4). La fréquence détectée est alors [59] :

fd = fs − (2v × sin(φ)/λ). (1.2)

Si le photon est détecté sans d’autres diffusions, il peut être considéré comme détecté
suivant la direction kd (voir Figure 1.4), le décalage Doppler deviendra [59] :

fd = fs − (2v × sin(φ)× cos(θ)/λ). (1.3)

Dans un système ayant des particules en mouvement tels les globules rouges dans
la microcirculation cutanée, le photon peut subir plus d’un décalage Doppler (voir
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Figure 1.5). Il est difficile de connaître précisément les phénomènes physiques qui se
produisent dans les tissus biologiques. La description de la diffusion de la lumière y
est donc très complexe. Le modèle, ici utilisé, consiste à supposer la lumière comme
étant un ensemble de photons discrets. Cette supposition est la base de la théorie de
la diffusion quasi-élastique de la lumière. Dans ce cas, la fréquence détectée sera égale
à la somme du décalage en fréquence de chaque événement [59] :

fd = fs −
n∑
i=1

(2vi × sin(φi)× cos(θi)/λ). (1.4)

Le décalage fréquentiel, ainsi détecté par un fluxmètre laser Doppler utilisant une
longueur d’onde de 780 nm, va, en général, de 0 à 20 kHz [59]. Les cellules sanguines se
déplacent relativement lentement dans la microcirculation, avec une vitesse de l’ordre
de quelques millimètres par secondes, ce qui donne naissance à une fréquence déca-
lée environ 10−11 fois plus petite que la fréquence de la lumière incidente [60]. C’est
pourquoi il est fondamental que la source de lumière soit hautement monochroma-
tique (c’est-à-dire temporellement cohérente). Le laser est donc une source de lumière
idéale pour les applications de diffusion quasi-élastique [33].

Le volume de tissu occupé par des hématies étant généralement faible, la plupart
des photons ne subissent pas de décalage fréquentiel avant d’être rétrodiffusés ou
absorbés. La lumière rétrodiffusée ayant subit un décalage Doppler apporte, de part
l’étendue de son décalage, de l’information sur la vitesse des hématies traversant le
volume illuminé. Des renseignements sur leur concentration peuvent également être
apportés en observant la part des photons ayant subi un décalage fréquentiel parmi
tous les photons rétrodiffusés.

Plusieurs études ont développé un modèle théorique permettant l’estimation de la
perfusion microvasculaire présentée ci-dessus [61], [62], [5], [58], [63]. Ce modèle, conçu
pour la fluxmétrie laser Doppler, repose sur plusieurs suppositions :

– La lumière effectue de multiples diffusions sur les structures statiques, se disper-
sant ainsi de manière diffuse.

– La part des photons ayant subit un grand nombre de décalages Doppler est très
faible.

– La direction des vitesses des cellules sanguines est aléatoirement répartie dans le
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volume étudié. Cela signifie que dans le réseau des micro-vaisseaux, la distance
moyenne entre les hématies diffusant des photons est aléatoire.

– Les statistiques du champ de vitesse des cellules sanguines étudiées sont uniformes
à travers le volume étudié.

– Les paramètres statistiques de la phase du signal échantillonné sont station-
naires (pour que la transformée de Fourier soit valide).

Dans des tissus humains, seule la première hypothèse peut être considérée comme
complètement vraie, les autres étant plus ou moins incorrectes. Néanmoins, cette théorie
a permis d’obtenir des résultats, en quantités mesurables, en accord avec des prédictions
théoriques sur des modèles à flux multiples [5].

Figure 1.4 – Diffusion d’un photon par une particule en mouvement (ici un globule
rouge).

1.2.2 Création d’un photocourant

Si la lumière rétrodiffusée est détectée par un photodétecteur, un mélange optique,
des photons ayant subi un décalage Doppler et des photons n’ayant subi aucun décalage,
donnera naissance à un photocourant stochastique. Pour pouvoir mieux comprendre
ce phénomène, il faut tout d’abord revenir sur l’interaction qui se passe lorsqu’un
photon rencontre une particule en mouvement. Si l’onde incidente ~Ei se propage dans
la direction ~ki elle peut s’écrire [5] :

~Ei = ~Ei0e
i(ωt−~ki~r), (1.5)

où | ~Ei0| est l’amplitude, ω représente la pulsation, t le temps, ~r = ~vt+ ~r0 représente la
position actuelle du photon et ~ki le vecteur de l’onde incidente.
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Figure 1.5 – Migration des photons à travers la microcirculation, impliquant un dé-
calage en fréquence dû à l’effet Doppler, lorsque les photons rencontrent des particules
en mouvement. λ0 correspond à la longueur d’onde du laser tandis que λ1, λ2, λ3 et λ4

représentent les longueurs d’ondes après diffusion sur un objet en mouvement. Figure
issue de [3]
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L’onde ~Ed diffusée dans la direction ~kd (voir Figure 1.4) peut alors s’écrire sous la
forme [3] :

~Ed = ~Ed0e
i((ω−~ki~v)t−~ki ~r0− ~kd(~r1−~vt)) = ~Ed0e

iωte−i(
~ki− ~kd)~vte−i(

~ki ~r0+ ~kd ~r1), (1.6)

où | ~Ed0| est l’amplitude de l’onde diffusée, ~v est la vitesse de la particule et e−i(~ki ~r0+ ~kd ~r1)

est un facteur de phase indépendant du temps.
En définissant le vecteur de diffusion ~q = ~ki − ~kd (ce vecteur est aussi appelé le

vecteur de diffusion de Bragg) et en négligeant le facteur de phase indépendant du
temps, l’onde diffusée peut être écrite comme le produit du facteur de la fréquence
porteuse et du facteur de phase dépendant du temps [3] :

~Ed = ~Ed0e
iωte−i~q~vt. (1.7)

Il est à noter que si l’objet diffusant est statique (v = 0), si l’onde n’est pas diffusée
par l’objet (q = 0) ou si les vecteurs ~v et ~q sont perpendiculaires, l’onde ne subit aucun
décalage en fréquence. L’amplitude du vecteur diffusé est égale à :

q = 2k sin(
φ

2
) =

4π

λt
sin(

φ

2
).

où λt est la longueur d’onde dans le tissu et φ l’angle de diffusion (voir Figure 1.4).
L’argument déterminant la fréquence du facteur de phase dépendant du temps ~q~v =

qv cos(θ) constitue la fréquence Doppler ωD, ce qui aboutit à :

ωD =
4π

λt
sin(

φ

2
)v cos(θ), (1.8)

où θ est l’angle entre ~v et ~q.
Certains des photons injectés dans la peau retournent à la surface du tissu, où

ils deviennent détectables. Cette lumière rétrodiffusée possède un décalage Doppler
qui dépend d’une quantité en relation avec la vitesse moyenne des particules et les
vecteurs de diffusion de Bragg. C’est pourquoi il est nécessaire d’estimer la valeur du
facteur de phase dépendant du temps 〈e−i~q~vt〉 pour calculer la perfusion des tissus.

Quand la lumière rétrodiffusée arrive sur la surface d’un photodétecteur, une
figure de granulation fluctuante est formée. La fréquence et l’amplitude de l’intensité
des fluctuations dans une aire de cohérence de cette figure de granulation sont liées à
la vitesse moyenne et au nombre des particules en mouvement dans le volume illuminé.
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L’extension d’une aire de cohérence Ac dans la figure de granulation est déterminée par
la longueur d’onde dans le vide (λ) et par l’angle solide (Ω) sous-tendu par la lumière
qui arrive à la surface du détecteur [64], [65] :

Ac =
λ2

Ω
. (1.9)

Dans le photodétecteur, l’intensité de la lumière instantanée est convertie en un
photocourant. Le photocourant moyen et sa partie fluctuante, produits par une aire de
cohérence j, sont notés respectivement 〈ic〉 et ∆icj(t). Le photocourant total i(t) peut
ainsi être exprimé comme [66] :

i(t) =
K∑
j=1

〈ic〉+ ∆icj(t), (1.10)

où K est le nombre total d’aires de cohérence sur la surface du détecteur. Tous les fac-
teurs de bruit sont ici négligés. i(t) étant un processus stochastique, ses caractéristiques
peuvent être décrites à l’aide de la fonction d’autocorrélation [3] :

〈i(0)i∗(τ)〉 =
K∑
j=1

(〈ic〉+ ∆icj(0))
K∑
l=1

(〈i∗c〉+ ∆i∗cl(τ))

=
K∑
j=1

K∑
l=1

〈ic〉〈i∗c〉+
K∑
j=1

K∑
l=1

∆icj(0)∆i∗cl(τ)

= K2〈ic〉2 +K〈∆ic(0)∆i∗c(τ)〉,

(1.11)

où ∆ic(τ) représente la moyenne des parties fluctuantes du photocourant produites par
une seule aire de cohérence. La fonction d’autocorrélation est une mesure permettant
de savoir à quel point un signal se ressemble en deux temps différents (ici t = 0 et
t = τ). L’équation (1.11) n’est valide qu’à condition que les parties fluctuantes du
photocourant produites par les aires de cohérence soient indépendantes, c’est-à-dire
que tous les éléments de ∆icj∆i

∗
cl(τ) soient différents de zéro uniquement pour j = l,

et que chaque composante fluctuante ait une valeur moyenne égale à zéro. À partir de
l’équation (1.11), il est possible de déduire que la partie de la fonction d’autocorrélation
du photocourant due à l’effet Doppler évolue linéairement avec le nombre d’aires de
cohérence, tandis que la partie stationnaire évolue avec le carré du nombre d’aires de
cohérence. En outre, la performance de tout le système est uniquement décrite avec
les statistiques du photocourant produit sur une seule aire de cohérence.
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Dans les tissus, plusieurs diffusions ont lieu, avec ou sans décalage Doppler. Le
champs électromagnétique total peut être calculé comme la somme des champs indi-
viduels. Le photocourant produit sur une aire de cohérence peut être relié, si le bruit
est négligé, au champ électromagnétique total ~E(t) tel que ic(t) ∝ ~E(t) ~E∗(t) [67], [68].
L’autocorrélation du photocourant produit par une aire de cohérence peut ainsi être
exprimée comme [3] :

〈ic(0)i∗c(τ)〉 ∝ 〈 ~E(0) ~E∗(0) ~E(τ) ~E∗(τ)〉, (1.12)

où le vecteur ~E représente la somme des vecteurs de champs électromagnétiques arri-
vant sur l’aire de cohérence. Cette somme peut être séparée en deux parties. La première
correspond à la somme de tous les vecteurs de champs représentant les photons ayant
subi un décalage Doppler. La seconde correspond à la somme des vecteurs de champs
représentant les photons n’ayant subi aucun décalage fréquentiel.

L’équation (1.12) peut être développée en 16 termes, dont 10 ont une valeur
moyenne égale à zéro car leurs parties fluctuantes sont indépendantes et décorrélées [3].
Trois termes ont des composantes indépendantes du temps qui représentent le photo-
courant moyen produit par l’aire de cohérence. Deux termes représentent le mélange
hétérodyne des battements décalés en fréquence et des battements non décalés. Enfin,
le dernier terme représente le mélange des battements synchrones, ayant subi au moins
un décalage en fréquence [3]. La fonction d’autocorrélation globale du photocourant
produit par une aire de cohérence peut ainsi être écrite sous la forme [3], [5] :

〈ic(0)i∗c(τ)〉 = 2iNciDc + i2Nc + i2Dc + iNciDc(〈ei~q~vτ 〉+ 〈e−i~q~vτ 〉)

+i2Dc

〈
1

S2

S∑
k=1,k 6=l

S∑
l=1

ei( ~qk ~vk−~ql ~vl)τ

〉
,

(1.13)

où iNc et iDc représentent les courants moyens produits, respectivement par les photons
non décalés en fréquence et par les photons ayant subi un décalage Doppler, sur une
aire de cohérence. Le paramètre S correspond au nombre total de photons ayant subi
un décalage en fréquence et 〈ei~q~vτ 〉 =

〈
1
S

∑S
k=1 e

i( ~qk ~vkτ)
〉
. Pour une concentration faible

ou modérée de particules en mouvement (CGR), qui sont principalement des globules
rouges dans le cadre de la perfusion sanguine, iDc est proportionnelle au photocourant
total produit par une aire de cohérence et iDc ≈ CGRiNc lorsque iNc � iDc.

Dans la plupart des applications, incluant les volumes faibles ou modérés de sang
dans les tissus, le terme hétérodyne domine le terme homodyne. Dans ces circonstances,
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qui correspondent à la deuxième supposition de la partie 1.2.1 (voir page 14), le terme
synchrone peut être négligé.
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1.3 Génération du signal de fluxmétrie laser Doppler

Pour traiter les fluctuations détectées dans le photocourant et développer un al-
gorithme produisant un signal de sortie en lien avec le produit de la vitesse et de la
concentration des particules en mouvement (principalement les globules rouges) situées
dans la zone illuminée - signal correspondant au signal de fluxmétrie laser Doppler -,
il faut auparavant réaliser plusieurs calculs. En effet, il est nécessaire d’estimer la rela-
tion entre la distribution de la vitesse, la distribution du vecteur de Bragg lors d’une
diffusion d’un photon par une particule en mouvement et la fonction d’autocorrélation
du photocourant enregistré. Ceci commence avec le calcul de 〈eiqvτ 〉v pour la distribu-
tion réelle de la vitesse en trois dimensions N0(~v). Ensuite, la valeur moyenne de cette
quantité 〈〈eiqvτ 〉v〉q est calculée en respectant la distribution du vecteur de diffusion
S0(~q(α)). La densité spectrale de puissance du photocourant est ensuite estimée. Ces
différentes étapes de calcul permettent à la densité spectrale de puissance enregistrée
d’être liée à la distribution de la vitesse des particules en mouvement pour la longueur
d’onde du laser utilisé. Les hypothèses faites dans la partie 1.2.1 (voir page 14) sont
importantes pour le calcul d’un algorithme approprié et robuste.

1.3.1 Calcul de
〈
〈eiqvτ〉v

〉
q

Pour une valeur fixée de ~q, 〈eiqvτ 〉v peut être calculé à partir de [3] :

〈eiqvτ 〉v =

∫
v

N0(v)eiqvτdv. (1.14)

En supposant que les globules rouges bougent de manière aléatoire sans direction pré-
férentielle (ce qui correspond à la supposition 3 de la partie 1.2.1), et en réalisant une
transformation en coordonnées sphériques, l’équation (1.14) peut se réécrire sous la
forme [5] :

〈eiqvτ 〉v =

∫ ∞
v=0

N(v)
sin(qvτ)

qvτ
dv, (1.15)

où la distribution de la vitesse à une dimension N(v) = 4πv2N0(v). Ainsi il n’y a pas
de direction préférentielle des cellules sanguines en mouvement mais simplement une
distribution de la vitesse.

La valeur de 〈〈eiqvτ 〉v〉q peut être calculée en utilisant la relation suivante [3] :

〈
〈eiqvτ 〉v

〉
q

=

∫ π

φ=0

〈eiqvτ 〉vS0(q(φ))dφ. (1.16)
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À partir de la distribution du vecteur de diffusion S0(q(φ)), il est possible de dériver
une expression pour la distribution du vecteur de diffusion à une dimension, S(q(φ)).
Pour cela, il faut prendre en compte le fait que la diffusion s’effectue dans un espace
à trois dimensions (voir Figure 1.6) et supposer une symétrie azimutale autour de
ki. Posons |kd| = r et Aa l’aire de l’anneau d’une finesse infinitésimale. En divisant
Aa par l’aire totale de la surface de la sphère pour tous les angles de diffusion en
trois dimensions, As, le facteur de transformation à une dimension est obtenu, et peut
s’écrire [69] :

Aa
As

=
2π(r sin(φ))(r sin(dφ))

4πr2
≈ 1

2
sin(φ)dφ. (1.17)

Ceci aboutit à la relation [3] :

S0(q(φ)) = S(q(φ))
sin(φ)

2
. (1.18)

En insérant les équations (1.15) et (1.18) dans l’équation (1.16) nous obtenons [3] :〈
〈eiqvτ 〉v

〉
q

=

∫ π

φ=0

∫ ∞
v=0

N(v)
sin(qvτ)

2qvτ
S(q(φ)) sin(φ)dvdφ. (1.19)

L’équation (1.19) relie les distributions de la vitesse des cellules sanguines (N(v)) et du
vecteur de diffusion (S(q(φ))) à la fonction d’autocorrélation du photocourant produit
par le terme correspondant au mélange hétérodyne dans l’équation (1.13).

Figure 1.6 – Schéma montrant la diffusion en trois dimensions d’un photon par un
globule rouge. Ce dernier n’est pas montré dans la figure mais localisé à l’origine.
|kd| sin(dφ) correspond à l’épaisseur d’un anneau d’une finesse infinitésimale, de rayon
|kd| sin(φ). Une symétrie azimutale est supposée autour de ki.
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1.3.2 Densité spectrale de puissance

Dans ce qui suit, nous nous intéressons au calcul de la densité spectrale de puis-
sance, qui est utilisée par les moniteurs de fluxmétrie laser Doppler pour obtenir une
mesure du flux microcirculatoire. L’analyse des performances de différents algorithmes
de traitement du signal a été réalisée [6]. Les résultats de cette investigation ont
montré qu’un processeur, basé sur un filtre de pondération en ω, permet d’obtenir une
relation linéaire entre le signal de sortie et le flux sanguin.

La densité spectrale de puissance Pc(ω) du photocourant produit par le terme de
mélange hétérodyne dans une aire de cohérence peut être estimée en appliquant le
théorème de Wiener-Khintchine à l’équation (1.13), en négligeant les termes de sta-
tionnarité et de mélange synchrone. Nous obtenons ainsi [3] :

Pc(ω) ∝ CGRi
2
Rc

∫ ∞
v=0

N(v)

∫ π

φ=0

sin(φ)S(q(φ))

∫ ∞
τ=−∞

sin(qvτ)

qvτ
eiωτdτdφdv. (1.20)

En utilisant le fait que q = 4π
λt
sin(φ

2
) (voir partie 1.2.2), l’équation (1.20) peut être

réduite à [3] :

Pc(ω) ∝ CGRi
2
Rc

∫ vmax

v=
λtω
4π

N(v)

v

∫ 4π
λt

q=ω
v

S(q)dqdv. (1.21)

Une normalisation par l’intensité totale de lumière est ensuite effectuée afin de
rendre le signal de sortie indépendant de la puissance du laser. La composante sta-
tionnaire évolue en fonction de K2 tandis que la partie du signal due à l’effet Doppler
varie en fonction de K (voir l’équation (1.11), partie 1.2.2). Le spectre de puissance
du photocourant total P (ω) correspondant au terme de mélange hétérodyne peut ainsi
être écrit sous la forme [3] :

P (ω) ∝ CGR
K

∫ vmax

v=
λtω
4π

N(v)

v

∫ 4π
λt

q=ω
v

S(q)dqdv. (1.22)

Les bornes d’intégration de l’équation (1.22) indiquent que la diffusion d’un photon
par une particule en mouvement contribue à la densité spectrale de puissance à la
fréquence angulaire ω, si le vecteur de diffusion ~q associé a une amplitude d’au moins
q = ω

v
. Ainsi, sachant que la relation entre le rayon moyen des globules rouges et la

longueur d’onde utilisée est telle que la plupart de la lumière est diffusée avec un angle
de 5 degrés vers l’avant [70], les vecteurs plus longs que 4π

λt
sin(2, 5) n’apportent qu’une
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faible contribution à l’intégrale. De plus, l’amplitude de la vitesse de cette particule en
mouvement doit être supérieure à v = λtω

4π
.

Il est désormais possible de calculer
∫
ωnP (ω)dω et de démontrer que cette quan-

tité évolue linéairement avec la concentration de globules rouges lorsque n = 0 et
avec le produit de leur concentration et leur vitesse lorsque n = 1. Une distribu-
tion aléatoire de la vitesse peut s’écrire comme la somme des parties individuelles
N(v) =

∑
v0
Nv0δ(v− v0). La contribution de N(v) = Nv0δ(v− v0) à

∫
ωnP (ω)dω peut

s’écrire sous la forme [3] :∫
ωnP (ω)dω ∝ CGR

K

∫ ∞
ω=0

ωn
∫ vmax

v=
λtω
4π

N(v)

v

∫ 4π
λt

q=ω
v

S(q)dqdvdω

=
CGRNv0

K

∫ ∞
ω=0

ωn
∫ ∞
v=

λtω
4π

δ(v − v0)

v

∫ 4π
λt

q=ω
v

S(q)dqdvdω

=
CGRNv0

K

∫ ∞
x=0

(xv0)
n

∫ ∞
v=

λtxv0
4π

δ(v − v0)v0

v

∫ 4π
λt

q=
xv0
v

S(q)dqdvdx

=
CGRNv0v

n
0

K

∫ ∞
x=0

xn
∫ 4π

λt

q=x

S(q)dqdx,

(1.23)

où les deux intégrales forment un terme constant.
La contribution de tout le spectre de vitesse aboutit à [3] :∫

ωnP (ω)dω ∝ CGR
K

∫ ∞
v=0

vnN(v)dv ∝ CGR〈vn〉, (1.24)

où 〈vn〉 =
∫∞
v=0

vnN(v)dv. Cet algorithme varie suivant la concentration des particules
en mouvement (n = 0) et le produit de leur concentration et de leur vitesse (n = 1)
pour une distribution aléatoire de la vitesse.

L’intégrale du spectre de puissance pondérée par la fréquence est habituellement
appelée signal de perfusion. Les expressions de la concentration des globules rouges
en mouvement et du signal de perfusion ici expliquées dans le domaine temporel, ont
aussi été détaillées dans le domaine fréquentiel [71]. Des exemples de densité spectrale
de puissance et de spectre de puissance pondérés par la fréquence ainsi obtenus sur
l’avant-bras et le bout d’un doigt, sont montrés Figures 1.7 et 1.8.

Les suppositions 1 et 3 de la partie 1.2.1 garantissent que la modification du
vecteur de diffusion, due à une collision entre un photon et une cellule sanguine, sera
décorrélée de la direction dans laquelle la cellule se déplace [58]. Ainsi, la perfusion
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estimée dans l’équation (1.24) n’apporte pas d’information sur la direction du flux. En
outre, quand les mesures se font sur des tissus ayant une importante concentration de
globules rouges, de multiples diffusions et un important terme homodyne aboutissent
à une relation non linéaire entre la concentration des globules et la densité spectrale de
puissance. Une méthode a ainsi été développée pour compenser cette non linéarité [72].

Bien qu’il soit en principe possible de reconstruire N(v) à partir de ωP (ω),
des difficultés pratiques peuvent survenir pour résoudre ce problème inverse. En
effet, différents N(v) peuvent donner lieu à pratiquement les mêmes distributions de
ωP (ω) [5]. Ce problème peut, de plus, être compliqué par le fait que l’occurence de
multiple décalages Doppler n’est pas négligeable dans plusieurs situations pratiques.
S’il n’y a pas de corrélation entre les positions des particules en mouvement, l’effet
de multiple diffusions peut en principe être décrit par le produit des fonctions
d’autocorrélation des champs électromagnétiques générés par chaque évènement.
Une théorie a été développée pour de telles situations [63]. Dans les modèles de
tissus ayant une concentration de particules en mouvement importante et uniforme,
une majorité des photons peut subir une succession de décalages Doppler. La den-
sité spectrale de puissance tend ainsi vers une Gaussienne et est indépendante de N(v).

Dans les tissus réels, les globules rouges peuvent seulement se déplacer à travers les
vaisseaux sanguins et nous observons, notamment sur les mains, des différences spa-
tiales importantes au niveau de leur concentration. Ceci implique que la probabilité
pour un photon d’être diffusé, et de subir un décalage Doppler, n’est pas indépendante
du nombre de décalages fréquentiels qu’il a précédemment subi. Pour cette situation
complexe, aucune théorie sur la diffusion dynamique de la lumière n’a encore été dé-
veloppée.
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Figure 1.7 – Densité spectrale de puissance mesurée sur l’avant-bras (ligne pointillée)
et le bout d’un doigt (ligne pleine). L’axe des ordonnées est en échelle logarithmique.
Nous pouvons noter que, pour le bout du doigt, la puissance est contenue dans les plus
hautes fréquences. Ceci indique une plus grande vitesse des globules rouges et/ou de
multiples décalages Doppler. Figure inspirée de [4]
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Figure 1.8 – Spectre de puissance pondéré par la fréquence mesuré sur l’avant-
bras (ligne pointillée) et le bout d’un doigt (ligne pleine). Nous remarquons une ac-
centuation de l’importance des composantes hautes fréquences dans la contribution à
l’estimation finale de la perfusion. Figure inspirée de [4]
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1.4 Instrumentation

Cette partie décrit les principes de l’instrumentation des moniteurs et des imageurs
laser Doppler. Dans la plupart des moniteurs laser Doppler, la lumière laser est amenée
vers et récupérée sur les tissus biologiques par des fibres optiques. Les moniteurs laser
Doppler sont bien adaptés pour une étude en continue et en temps-réel de la perfusion
sanguine en un point. Pour les imageurs laser Doppler, un rayon laser aéroporté scanne
le tissu et enregistre de manière successive la perfusion tissulaire en différents points.
Cependant, une nouvelle technique d’imagerie, basée sur la granularité du laser, a été
développée récemment pour améliorer la résolution temporelle [73]. À partir de ces
données, une carte en 2 dimensions de la perfusion microvasculaire est générée. L’ima-
geur laser Doppler est ainsi en premier lieu destiné à l’étude des variations spatiales de
la perfusion sanguine tissulaire.

1.4.1 Moniteur de fluxmétrie laser Doppler

Suite à la première étude, ayant mesuré la perfusion sanguine in vivo à l’aide de
la technique laser Doppler [55], le premier prototype de fluxmètre laser Doppler a été
construit [74]. Ce premier prototype utilisait un laser hélium-néon de 15 mW, émettant
une lumière cohérente à 632, 8 nm. Le laser ainsi qu’un tube photomultiplieur étaient
placés à environ un mètre du tissu et une seule aire de cohérence était sélectionnée.
Un paramètre de flux était obtenu par l’utilisation d’un algorithme calculant la racine
carrée moyenne de la largeur de bande du second moment, non normalisé, de la densité
spectrale de puissance du photocourant. Ce dernier a été choisi du fait de sa facilité
d’implémentation à l’aide d’électronique analogique, permettant d’obtenir une infor-
mation en temps réel. Une relation linéaire a été observée entre ce paramètre et les
valeurs obtenues par la technique de clairance de marqueurs [75].

Mécanismes

Bien que les premiers prototypes expérimentaux fonctionnaient bien en laboratoire,
ils étaient trop volumineux pour être utilisés dans un environnement clinique. Des
systèmes de moniteur laser Doppler, dans lesquels des fibres optiques guidaient la
lumière entre le moniteur et le tissu biologique, ont été développés [76]. Une diode
semi-conductrice remplaçait le tube photomultiplieur. Dans les équipements modernes,
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le diamètre du noyau des fibres optiques va de 50 à 120 µm. Sur les sondes utilisées,
les fibres optiques émettrices et réceptrices sont espacées de 250 à 500 µm. Dans les
tissus, les photons ainsi envoyés migrent de manière aléatoire entre ces deux fibres.

Sources lumineuses

La technologie laser Doppler murissant, des diodes laser ont remplacé le laser
hélium-néon [77], [78], permettant ainsi d’obtenir une gamme de longueurs d’onde.
Actuellement, la plus utilisée (780 nm), offre une bonne pénétration et une faible
dépendance vis-à-vis de la couleur de la peau. Cette longueur d’onde est, de plus,
proche de points isobestiques. En outre, elle correspond à l’absorption de l’hémoglobine
oxydée et non oxygénée, ce qui permet d’éliminer la dépendance par rapport à la
saturation en oxygène [79], [59].

Fibres optiques

La distance entre les fibres jouent un rôle important. En effet, augmenter cette
distance génère un accroissement du chemin moyen parcouru par les photons rétro-
diffusés ainsi que de la profondeur de mesure [80], [81], [82], [83], [84], [85]. Ces deux
paramètres dépendent des propriétés optiques du tissu. C’est pourquoi, la perfusion
enregistrée dans différents organes ne peut être directement comparée, et aucune unité
absolue universelle du flux n’a été présentée pour des applications de fluxmétrie laser
Doppler.

Le diamètre des fibres optiques joue aussi un rôle dans le suivi de la perfusion
tissulaire. Sa réduction rend le signal détecté plus cohérent et supprime l’influence de
certains artefacts, notamment dus au mouvement des fibres [86], [87], [88], [89], [90].
Cependant, lorsque le diamètre de la fibre est réduit à 50 µm ou moins, il devient plus
petit que la distance entre les capillaires dans la peau (dans la peau de l’avant-bras,
la densité moyenne est de 50 capillaires par mm2). Cette densité implique que même
si le volume étudié est de 1 mm3 et inclut un grand nombre de petits vaisseaux, la
partie du volume étudié juste au niveau des fibres de réception et de transmission, qui
contribue fortement au signal de perfusion, peut ou non contenir des capillaires. De
telles réductions du diamètre de la fibre peuvent être faites, mais seulement au risque
de perdre la capacité d’obtenir un signal de perfusion [5].
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L’utilisation de fibres optiques comme vecteur de la lumière implique cependant,
en général, une augmentation du nombre d’aires de cohérence à la surface du pho-
todétecteur. Ceci qui rend le système moins cohérent. D’après l’équation (1.11) (voir
partie 1.2.2), cela réduit le rapport entre le photocourant produit par le signal Doppler
et l’intensité totale par une quantité proportionnelle au nombre d’aires de cohérence.
Lorsque les fibres optiques furent tout d’abord testées, la superposition de grands pics,
à intervalles réguliers sur le signal de sortie, dénaturait la mesure. Une analyse précise
a permis d’identifier le mélange optique des modes longitudinaux du laser sur la surface
du photodétecteur, comme l’origine de ce problème [91].

Le mouvement des fibres durant les mesures, aboutit généralement à de faux si-
gnaux de sortie qui imitent l’enregistrement du flux sanguin [86]. Ce phénomène est dû
à des interférences dynamiques créées sur la surface du détecteur qui ne peuvent être
séparées de la figure de granulation liée au flux sanguin et générée par les interférences
entre les photons décalés et non décalés en fréquence. Une étude analytique à démontré
que la gamme de fréquences, ainsi produite, est comprise entre 0 et 3, 5 kHz et que
l’amplitude peut être plus grande que la perfusion due au signal Doppler [90]. Le fait
de réduire le diamètre des fibres peut être une solution à ce problème, mais cela rend
le moniteur laser Doppler plus sensible aux variations spatiales de la microcirculation.
Afin de diminuer au maximum l’impact des artefacts de mouvements, le contact entre
la sonde et le tissu doit être maintenu. Un contact physique est nécessaire, non seule-
ment pour diminuer l’impact des artefacts de mouvement, mais aussi pour prévenir la
diffraction de Fresnel de la granularité de la lumière sur la surface du tissu, directement
sur la fibre réceptrice [5]. Pendant les mesures, la sonde est, le plus souvent, insérée
dans un support attaché à la surface de la peau par un adhésif double face, assurant
ainsi un contact ferme et stable entre la sonde et le tissu biologique.

Des systèmes de diodes laser intégrées dans la sonde, avec le photodétecteur, ont
été testés, et ont abouti à de bons résultats [92]. Cette technique permet notamment
de se passer des fibres optiques et rend ainsi le moniteur moins sensible aux artefacts
de mouvements [78]. Cependant, les artefacts de mouvements qui ont leur origine à
l’interface peau-tissu ou dans le tissu lui-même, peuvent toujours poser problèmes.
C’est pourquoi, lorsque les mesures sont faites sur des sujets vivants, il est important
que ces derniers soient au repos, et le plus immobiles possible.

En dehors des améliorations techniques ou des précautions à prendre au moment
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des mesures, certains outils de traitement du signal ont récemment été proposés pour
détecter, et ainsi supprimer, ces artefacts [93], [94]. Il est cependant important de bien
différencier les artefacts de mouvements des fluctuations observées sur les signaux de
perfusion. En effet, ces dernières peuvent être riches en information [95].

Sondes

Dans les moniteurs laser Doppler plusieurs sondes peuvent être utilisées. Ces
dernières peuvent être confectionnées soit pour être fixées à la surface d’un tissu,
soit comme sondes aiguilles permettant d’enregistrer la perfusion dans des muscles
profonds [96], [97], [98]. D’autres sondes peuvent permettre d’observer le flux sanguin
moyen sur une surface de 1 cm2 [92]. En outre, la perfusion cutanée étant sensible
à la température ambiante, des sondes incorporant un élément thermostatique (per-
mettant à la peau de garder une température pré-sélectionnée) ont été développées [86].

Unité de traitement du signal

Les signaux laser Doppler fonctionnent en mode commun. Leur effet adverse sur le
rapport signal à bruit augmente ainsi avec le nombre d’aires de cohérence. Ce problème
a été résolu en introduisant un système de détecteur différentiel qui supprime les signaux
de mode commun, sans affecter la différence des signaux Doppler non corrélés provenant
des deux détecteurs [6] (voir Figure 1.9).

Dans l’unité de traitement du signal d’un moniteur laser Doppler, des filtres passe-
haut du 3ème ordre ayant une fréquence de coupure de −3 dB à 20 Hz, extraient la partie
fluctuante du signal de sortie total (préamplifié), incluant les composantes Doppler. Il
est important de garder la fréquence de coupure de ce filtre aussi basse que possible afin
de générer un signal de sortie global qui varie linéairement avec la vitesse des globules
rouges présents dans le réseau capillaire (environ 0, 5 mm/s) [5].

En sortie du filtre, le signal est amplifié et normalisé par le photocourant moyen
afin qu’il soit indépendant de l’intensité lumineuse. En utilisant l’algorithme dérivé de
l’équation (1.24) (avec n = 1), un signal de sortie, qui varie en fonction de la perfusion,
peut être calculé à partir de la puissance instantanée alimentant le signal Doppler,
normalisé à travers un filtre de pondération en ω. La limite supérieure de la largeur de
bande est, en général, mise à une valeur comprise entre 3 et 23 kHz [59], qui dépend
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de la vitesse maximale attendue des globules rouges.
Afin d’obtenir un signal de sortie qui varie linéairement avec une perfusion tissu-

laire ayant une forte concentration de globules rouges, c’est-à-dire lorsque le décalage
fréquentiel multiple ne peut être négligé, un circuit linéarisateur peut être utilisé [72].
Dans ce circuit linéarisateur, le signal de sortie, implémenté d’après l’équation (1.24)
(avec n = 1), est multiplié par un facteur de compensation dérivé directement du signal
représentant la concentration des globules rouges (équation (1.24) avec n = 0). Cet al-
gorithme de traitement du signal [6] est le seul ayant une forte base théorique [63] et
à trouver les faveurs des chercheurs et des fabriquants. Le diagramme d’un moniteur
laser Doppler est représenté Figure 1.9.

Figure 1.9 – Principales étapes de traitement du signal réalisées dans un moniteur
laser Doppler. Figure issue de [5]

Le signal de sortie peut être relié à un enregistreur ou un afficheur pour une repré-
sentation continue de la perfusion. Il peut également être connecté à un ordinateur en
vue d’analyses post-acquisition [99], [100].

Les instruments ainsi prototypés furent rapidement commercialisés. Une étude com-
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parative de deux moniteurs laser Doppler démontra une bonne corrélation inter ins-
truments ainsi qu’entre le signal de sortie des instruments et la ciculation sanguine
microvasculaire [101]. Des essais cliniques furent entrepris dans différents domaines et,
alors que de bons résultats furent souvent produits, il n’y a pas eu d’application répan-
due. Une des raisons donnée par les cliniciens fut le manque d’unités absolues rendant
l’interprétation des résultats difficile. Cependant, l’objet mesuré (la microcirculation
sanguine) est difficilement prévisible et varie en fonction du temps et de la zone étudiée.
L’évaluation d’une quantité de perfusion est ainsi basée sur ces variations en réponse à
un stimulus physiologique approprié. L’effet des variations spatiales peut être atténué
en déplacant la sonde et en répétant les mesures afin d’obtenir une valeur moyenne.

Matériel utilisé

Le moniteur utilisé dans les travaux présentés ci-après, est un système PeriFlux 5010

commercialisé par l’entreprise suédoise Perimed. Ce moniteur correspond à la nouvelle
version de fluxmètre. Il fonctionne avec des diodes laser ayant une longueur d’onde de
780 nm. La puissance maximale au niveau de la sonde est de 1 mW. Qui plus est, une
constante de temps doit être sélectionnée. Cette dernière correspond à un filtre utilisé
pour lisser le signal de sortie afin de mieux visualiser et évaluer les données pertinentes.
Lorsque l’étude se fait chez l’Homme, la constante de temps doit être de 0, 2 s afin de
bien observer les pulsations générées par le coeur [102]. Pour pouvoir comparer les
différents signaux récupérés, une constante de temps de 0, 2 s a été choisie pour tous
les enregistrements présentés dans ce mémoire. Des sondes PF408 ont été utilisées. La
sonde PF408 est la sonde habituellement utilisée pour les mesures sur la peau. Elle a
un diamètre de 6 mm et la séparation entre les fibres est de 0, 25 mm. Les signaux de
fluxmétrie laser Doppler, étudiés dans ce document, ont été enregistrés sur ordinateur
via un convertisseur analogique-numérique (Biopac System).

Signal de perfusion

La technique de fluxmétrie laser Doppler permet d’analyser la perfusion sanguine
au niveau du lit capillaire [103]. C’est à ce niveau que la matière et l’énergie sont
échangées entre le sang et les cellules du tissu. Le signal de sortie obtenu avec un
moniteur laser Doppler reflète la perfusion dans les capillaires, les artérioles et les
veinules [104], [105], [106]. Une majeure partie du signal représente la perfusion
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thermorégulatrice [107].

Acquisition

Pour l’acquisition de signaux de fluxmétrie laser Doppler, il est recommandé de
conserver une même température ambiante durant tout l’enregistrement et de ne com-
mencer les mesures qu’après quelques minutes d’acclimatation [108]. Dans de telles
conditions, une illustration de l’enregistrement en temps-réel de la perfusion micro-
circulatoire peut être effectuée en observant la réponse hyperémique induite par une
occlusion vasculaire (voir Figure 1.10).

Figure 1.10 – Signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré sur l’avant-bras d’un sujet
sain avant, pendant et après une occlusion vasculaire. L’axe des ordonnées est en unité
arbitraire (u. a.).

Pour obtenir le signal de sortie de la Figure 1.10, une sonde PF408 a été placée sur
un support, lui-même fixé sur la face ventrale de l’avant-bras du sujet. Un brassard
pneumatique a été positionné au niveau du biceps. Le sujet était préalablement au
repos, puis une occlusion vasculaire fut exercée (à t = 450 s sur la Figure 1.10) en
gonflant rapidement le brassard à une pression égale à 250 mmHg. La perfusion a ainsi
été réduite à un niveau stable représentant le “zéro biologique”, qui ne coïncide pas,
en général, avec le niveau de sortie zéro de l’instrument [109]. Selon certains auteurs,
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la contribution principale de ce zéro biologique proviendrait du mouvement Brownien
créé par le tissu interstitiel [110],[111]. Cependant, l’hypothèse d’une activité persis-
tante du système microvasculaire a également été proposée pour expliquer l’origine du
“zéro biologique” [112]. Une fois la pression relachée (à t = 630 s sur la Figure 1.10), la
perfusion augmente rapidement jusqu’à atteindre une valeur maximale. Ce phénomène
est souvent appelé réaction hyperémique et représente un flux rapide de sang à travers
le lit microvasculaire complètement dilaté. La perfusion retourne ensuite au niveau
préocclusion.

Interprétation

La valeur de sortie d’un moniteur laser Doppler est en unité arbitraire. Ainsi,
pour l’interprétation des enregistrements, le zéro biologique a souvent été pris comme
une valeur de perfusion de niveau zéro, à partir de laquelle la vraie perfusion est
calculée [113], [112]. Les altérations de la perfusion sanguine sont donc souvent
présentées en pourcentage de la valeur au repos. De manière générale, dans plusieurs
situations, le temps de latence entre la réalisation d’un stimulus et l’apparence d’un
pic du signal de perfusion peut fournir des informations très utiles [114], [115] (voir
chapitre 2 page 48). Les fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser
Doppler peuvent également contenir de l’information. Des auteurs ont ainsi montré
qu’elles pouvaient être liées à des phénomènes physiologiques [116].

Variabilité

Le signal de perfusion peut être très différent d’une zone étudiée à l’autre. Cette
hétérogénéité est, en partie, due à la répartition hétérogène des artérioles et veinules
superficielles. Il a ainsi été montré que sur la face dorsale de l’avant-bras, le signal de
perfusion peut varier d’une unité arbitraire lors d’un écart de 2, 5 mm [48]. De plus,
enregistrer de manière répétée (sur une même zone) la perfusion microvasculaire à l’aide
d’un moniteur de fluxmétrie laser Doppler n’aboutit pas forcément aux mêmes valeurs
de perfusion.

Cette technologie a ainsi souvent été dite non reproductible. Cependant, les
enregistrements réalisés sur des outils d’étalonnage ou des modèles physiques, ayant
un flux bien controlé, sont hautement reproductibles [6]. Ainsi, la non reproductibilité
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ne peut s’expliquer par des facteurs liés à l’instrument. La perfusion microvasculaire
possède une variation temporelle et spatiale ([48], [49]) ce qui implique que les valeurs
des signaux de sortie des moniteurs de fluxmétrie laser Doppler ne peuvent être
constantes dans le temps ou dans l’espace.

Impact du volume sanguin

Dans la majorité des applications, le signal de perfusion est enregistré sur
la peau où la part du volume sanguin est de l’ordre de 1 % [59]. Cependant,
d’autres applications utilisent la technique de fluxmétrie laser Doppler sur des
organes internes [117], avec une plus grande part de volume sanguin, ceci augmente la
probabilité que des photons rétrodiffusés aient subit de multiples décalages fréquentiels.

Pour permettre une meilleure interprétation des résultats, il est nécessaire de vérifier
le signal de sortie obtenu et d’étalonner régulièrement le moniteur de fluxmétrie laser
Doppler.

Vérification et étalonnage

L’algorithme, basé sur un filtre de pondération de la densité spectrale de puissance
du signal Doppler, repose sur certaines hypothèses (voir partie 1.2.1 page 14). Ces
dernières ne sont pas toujours remplies dans les situations in vitro ou in vivo. Ainsi, des
simulateurs de flux et des modèles in vivo ont été utilisés pour évaluer cet agorithme
de traitement.

Pour l’évaluation in vitro, un simulateur de flux ressemblant à la perfusion sanguine
du lit tissulaire a été construit [6]. Dans ce simulateur, des globules rouges passent à tra-
vers 37 canaux de 300 µm placés dans un disque de polyoxyméthylène semi-transparent.
Ce dernier sert de diffuseur statique et rend aléatoire la propagation des photons. La
sonde est placée au centre de ce disque. La vitesse moyenne des globules rouges est
contrôlée par une pompe à seringue. La part des globules rouges dans le volume global
peut être modifiée à l’aide d’une solution saline (voir Figure 1.11). À l’aide de ce simu-
lateur, une réponse linéaire à été obtenue pour des vitesses d’érythrocytes allant de 0

à 15 mm/s et pour une part des globules rouges allant de 0 à 0, 6 % du volume total.
D’autres expériences utilisant des simulateurs de flux ont montré une variation
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linéaire entre la vitesse des globules rouges et le signal de sortie [88], ce qui indique
qu’une compatibilité avec la bande passante de l’instrument est maintenue. Cependant,
pour l’évaluation des contraintes sur la bande passante, il faut garder à l’esprit que la
taille des particules de diffusion influence de manière substantielle la distribution de
l’angle de diffusion et ainsi le décalage Doppler généré pour une vitesse donnée (en
accord avec les équations 1.8 et 1.24).

Un simulateur de flux, basé sur des disques de rotation ayant des diffuseurs
intégrés, a aussi été construit [118] et utilisé afin de vérifier l’influence des propriétés
optiques et de la séparation des fibres d’émission et de réception sur la profon-
deur de mesure [119]. Cette dernière augmente lorsque les coefficients d’absorption
et de diffusion diminuent, et lorsque la distance de séparation des fibres augmente [119].

L’étalonnage in vivo implique la comparaison de résultats obtenus par un moniteur
de fluxmétrie laser Doppler et par une autre méthode d’évaluation de la perfusion
microvasculaire. Comme il n’existe aucun “étalon-or” (gold standard en anglais) pour
estimer la perfusion sanguine, la corrélation des données de fluxmétrie laser Doppler et
d’une méthode de référence dépend grandement de deux paramètres. Tout d’abord, il
faut que les deux méthodes échantillonnent le même compartiment microvasculaire. De
plus, le degré de non invasivité de la méthode de référence peut influencer le résultat.

Un des modèles animaux les plus prometteurs pour l’évaluation des performances
de la technique de fluxmétrie laser Doppler est l’intestin des félins du fait de sa
perfusion sanguine uniforme et facilement contrôlable. Une partie spécifique de
l’intestin est draînée à travers une veine. Le flux sanguin peut ainsi y être précisément
déterminé [120]. Une relation linéaire, entre le signal de sortie d’un fluxmètre laser
Doppler et le flux microcirculatoire de l’intestin, a été démontrée pour des valeurs de
perfusion allant de 0 à plus de 300 ml·min−1·100g−1 [121].

L’étalonnage de l’instrument et de la sonde, se fait en placant cette dernière dans
une suspension de sphères de latex [86]. Le modèle de mobilité de telles particules,
doit aboutir à un signal de sortie stable et reproductible. En utilisant ce “Motility
Standard”, deux moniteurs de fluxmétrie laser Doppler ayant une spécification identique
peuvent être étalonnés à la même sensibilité. Un autre standard d’étalonnage, qui inclut
des sphères de latex subissant un mouvement Brownien par leur diffusion à travers
du matériel polyéthylène poreux, a permis d’obtenir des spectres ressemblant à ceux
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Figure 1.11 – Simulateur de flux imitant la perfusion sanguine du lit tissulaire, basé
sur un système de disques en rotation. Figure issue de [6].
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obtenus sur la peau humaine [122].
Pour l’étalonnage du moniteur PeriF lux 5010 et des sondes laser Doppler utilisés

dans les travaux présentés ci-après, un “Motility Standard” est fourni par l’entreprise
Perimed. Ce liquide est une suspension colloïdale de particules de latex de 0, 3 µm
de diamètre. Le mouvement Brownien de ces particule fournit une valeur de perfusion
standardisée. Ainsi, à 22˚C, la valeur de perfusion obtenue, lorsque la sonde laser
Doppler se situe dans le “Motility Standard”, est de 250± 5 % unités de perfusion (u.
a.) et les fluctuations sont principalement dues aux variations aléatoires du mouvement
Brownien. La taille des particules est telle que la sédimentation ne se produit qu’à un
taux infinitésimal. Le “Motility Standard” présente cependant des désavantages avec
notamment une sensibilité à des facteurs environnementaux, tels que les vibrations et
les variations de température. D’autres désavantages, tels que son instabilité à long
terme due à la sédimentation, l’évaporation et l’augmentation de champignons, ont été
relevées dans la littérature [118],[122].

En accord avec les instructions du fabriquant, un autre type d’étalonnage peut être
réalisé. En effet, une valeur de perfusion de zéro est obtenue en posant la sonde sur
une surface blanche. Pour cela un disque de mise à zéro est fourni par le constructeur
et permet d’obtenir une valeur de perfusion de 0 ± 0, 5 unités de perfusion (u. a.). Il
a été montré que cette valeur zéro est relativement stable et peut être prise comme
référence pour la valeur zéro de l’instrument [123].

À l’heure actuelle, l’étalonnage standard idéal, qui simulerait exactement le tissu,
n’existe pas et ne peut être simulé. En outre, pour une bonne comparaison des résultats
obtenus par différents moniteurs de fluxmétrie laser Doppler, une standardisation de
la géométrie de la sonde sera un prérequis essentiel.

Volume étudié

Pour la plupart des techniques de mesures optiques in vivo, telle que la technique
de fluxmétrie laser Doppler, il est très difficile de définir le volume mesuré. Une petite
partie du signal provient d’interactions ayant eu lieu loin de la sonde, tandis que la
majorité du signal provient d’un volume près de la sonde. La profondeur de mesure
maximum attendue est le rayon de l’hémisphère décrivant le volume de tissu à partir
duquel la lumière est rétrodiffusée [59]. Le volume étudié dépend notamment du degré
d’absorption de la lumière. Plus ce dernier est important et plus la profondeur de
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mesure est faible. Or le degré d’absorption dépend de la composition du sang, du degré
d’oxygénation et de la pigmentation. Avec la technique de fluxmétrie laser Doppler,
la connaissance de la profondeur de mesure est un prérequis pour avoir une sortie
quantitative de la perfusion microvasculaire.

Des approches expérimentales ont été utilisées pour estimer la profondeur de me-
sure de la perfusion microvasculaire. L’une d’entre elle consistait à placer un tissu non
perfusé entre la sonde laser Doppler et le tissu perfusé étudié [124], [125], [126], [74].
Des résultats non uniformes ont ainsi été obtenus pour différentes conditions d’enre-
gistrement.

Une autre approche consistait à modifier les flux microcirculatoires des vaisseaux
superficiels et plus profonds. Cette méthode a notamment permis d’observer que
l’hyperémie réactionnelle était généralement détectable sur la surface mucosale de
l’intestin et de l’estomac du chien [127], [124], [128].

Du fait de la densité non uniforme des globules rouges dans le volume étudié, la
sensibilité du signal de sortie, obtenu par la technique de fluxmétrie laser Doppler, est
fonction des coordonnées locales dans ce volume. La distribution spatiale des photons
disponibles pour la détection, dans le volume illuminé, peut être décrite par un facteur
de pondération H(~r) dépendant des propriétés optiques du tissu au point ~r et des
propriétés de la lumière émise (longueur d’onde, intensité, ...). Le signal de sortie du
fluxmètre laser Doppler peut alors être vu égal à [59] :∫

r3
H(~r)v(~r)CGR(~r)d~r3 (1.25)

où v(~r) représente la vitesse et CGR(~r) la concentration des globules rouges au point
~r. H(~r) peut être estimé, pour une combinaison spécifique de la sonde utilisée et des
propriétés optiques du tissu, en utilisant des simulations de Monte Carlo.

Des modèles analytiques de la diffusion dynamique de la lumière ont déjà été pro-
posés [5], [63]. Cependant, ces derniers ne comptabilisent pas la variation de densité
locale des cellules sanguines dans le tissu. Afin d’étudier des situations plus réalistes,
de nouveaux modèles de diffusion dynamique de la lumière dans le tissu doivent être
développés.

À la différence des modèles analytiques, les modèles de Monte Carlo ont l’avantage
de comptabiliser la densité locale des photons, dépendante de la vitesse v(~r) et de la
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concentration CGR(~r). Il est supposé que la densité des cellules sanguines est telle que
les décalages Doppler successifs ainsi que la détection homodyne peuvent être négligés.
La contribution au signal de sortie, du flux sanguin localisé dans des vaisseaux situés
à une profondeur spécifique [129] et de la présence de multiple décalages Doppler pour
une architecture microvasculaire donnée, peut être facilement prédite [130], [131]. Les
valeurs numériques de la profondeur de mesure pour quelques unes des ondes les plus
utilisées et pour divers tissus ont été présentées dans la littérature [82], [132].

Pour la plupart des tissus biologiques, le volume mesuré est de l’ordre d’un
millimètre cube. Ce dernier décroît généralement avec l’augmentation de l’absorption
et de la diffusion et augmente avec l’augmentation de la distance entre la fibre
d’émission et celle de réception. Une étude récente présente notamment des travaux
sur la discrimination du volume et de la profondeur du flux microcirculatoire en
utilisant la technique de fluxmétrie laser Doppler [133]. Cependant, un manque de
simulations et de validations est à noter dans cette étude. Les équations mathéma-
tiques utilisées ont aussi besoin d’être renforcées et validées. De manière générale,
le volume mesuré peut être connu en valeur absolue seulement si certaines condi-
tions spécifiques sont remplies [134], [135], ce qui n’est pas le cas pour la peau humaine.

Des moniteurs laser Doppler, contenant deux longueurs d’onde, ont été construits
afin de pénétrer sonder à profondeurs de tissus et d’obtenir ainsi une discrimi-
nation entre la perfusion sanguine superficielle et globale [136]. Une lumière laser
verte (543 nm) avec une faible pénétration des tissus à été spécialement testée pour
observer le flux sanguin nutritif, mais sans résultats probants [137]. La modulation de
la profondeur moyenne de mesure peut aussi se faire en modifiant la distance entre les
fibres émettrice et réceptrice [83]. Cependant, aucune indication claire n’a permis de
savoir si cette approche peut être utilisée pour discrimer la perfusion capillaire de la
perfusion globale des tissus [138].

Effet des radiations

La technique de fluxmétrie laser Doppler est utilisée depuis plus de 30 ans. Plusieurs
milliers d’articles ont été publiés sur les différentes applications possibles mais très peu
mentionnent l’influence possible d’une radiation de faible puissance sur le flux sanguin.

Bien que la microcirculation tissulaire soit sensible aux variations de température,
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l’augmentation de cette dernière due à l’absorption de la lumière laser semble être trop
faible pour avoir un impact sur le flux sanguin [5]. Cependant, l’effet des radiations
sur le tissu biologique dépend grandement du temps d’exposition.

Une étude a notamment montré des modifications de la forme et de l’hémolyse
des érythrocytes suite à une exposition à des radiations de faible puissance (de 400 à
800 mJ/cm2), pour un temps d’exposition compris entre 15 et 30 min en utilisant un
laser ayant une longueur d’onde de 632, 8 nm [139].

Au contraire, une autre étude n’a trouvé aucune différence entre les échantillons
de globules rouges exposés et non exposés à une puissance de 206 kJ/cm2 pendant
60 secondes [140]. Plus récemment, une étude, menée in vitro, a montré qu’un laser
de faible puissance n’a qu’un léger impact biologique sur les hématocrites [141]. Pour
cette étude, différentes longueurs d’ondes ont été testées, notamment 780 nm.

Tous les produits contenant des lasers ont une classification internationale en lien
avec la lumière laser de sortie et les risques de radiation pour un individu exposé. Les
classes vont de 1 à 4, où la classe 1 couvre les laser ayant les plus faibles risques. Le
système PeriF lux PF5010, utilisé pour les enregistrements présentés dans ce mémoire,
est rangé dans la classe 1 aux États-Unis d’Amérique comme en Europe en accord
avec les normes FDA CFR 1040.10 et IEC 60825− 1 respectivement [102]. L’émission
maximale du laser, de longueur d’onde 780 nm, est de 1 mW.

1.4.2 Imageur de fluxmétrie laser Doppler

Lorsque des enregistrements répétés sont faits sur des sites adjacents d’un tissu
biologique ayant une perfusion à priori homogène, les signaux de sortie montrent en
général des valeurs de perfusion différentes. En comparant des valeurs de biopsies avec
des résultats obtenus par la technique de fluxmétrie laser Doppler, il a été démontré
que la variation des valeurs de perfusion obtenues coïncide avec l’architecture micro-
vasculaire sous-jacente [50]. Ainsi, des valeurs élevées de la perfusion sont trouvées au
dessus d’artérioles ascendantes tandis que des faibles valeurs sont obtenues au dessus
de capillaires et veinules post-capillaires.

Une topographie générée en déplaçant la sonde par pas de 1 mm, a permis de
montrer que les valeurs élevées des signaux de fluxmétrie laser Doppler sont corrélées
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avec la présence d’artérioles, tandis que les valeurs faibles correspondent à des zones
avasculaires [142]. Pour visualiser cette variabilité spatiale, il faut étudier la perfusion
tissulaire à l’aide de moniteurs laser Doppler multipoints [143] ou présenter les
résultats sous forme de carte à 2 dimensions du flux sanguin [144].

Les imageurs laser Doppler permettent d’obtenir une carte en 2 dimensions d’une
aire prédéterminée sans qu’il y ait besoin de contact avec le tissu (voir Figures 1.12
et 1.13). Il existe deux systèmes d’imagerie laser Doppler : l’un utilise un miroir ba-
layant ; l’autre est basé sur la granularité du faisceau laser sur la peau. Dans le premier
système, la lumière, générée par un laser de faible puissance, est guidée par un sys-
tème de miroir pivotant. Les photons rétrodiffusés sont amenés à des détecteurs via le
même système de miroir placé près du laser. Cette technique facilite la focalisation et
le suivi du spot laser lorsque le faisceau bouge, en supprimant ainsi l’effet adverse de
la lumière ambiante [3]. Un autre moyen pour réduire l’effet de la lumière ambiante
peut être l’utilisation de détecteurs différentiels, comme sur les moniteurs de fluxmétrie
laser Doppler mono point (voir partie 1.4.1 page 28). Dans les imageurs laser Doppler,
le laser et les détecteurs sont placés dans la tête d’un scanner positionné entre 0, 1

et 1 m au dessus de la zone étudiée. Lorsque la procédure de balayage est terminée
et que toutes les données sont collectées, une image en code couleur représentant la
distribution du flux microvasculaire est affichée sur un moniteur [5].

Il existe principalement deux procédés d’imagerie laser Doppler utilisant un miroir :
le premier utilise un déplacement du faisceau par palier [145], [146] et le second est basé
sur un mouvement continu [147].

Pour le premier, le faisceau est arrêté à chaque site de mesure, tandis que la lumière
rétrodiffusée est échantillonée. Cette méthode enlève les interférences qui pourraient
être causées par le déplacement du faisceau et qui pourraient générer des décalages
Doppler non liés à la perfusion tissulaire.

Dans le second système, les photons rétrodiffusés sont attrapés “en vol” Cette
méthode permet d’échantilloner plus de points dans un temps donné et ainsi d’étudier
de plus grandes surfaces. Comme indiqué ci-dessus, le décalage Doppler des photons
peut cependant ne pas être lié à la perfusion sanguine. Ces composantes Doppler,
dues au déplacement du faisceau, sont généralement basses fréquences, et leur effet
sur le signal de perfusion peut être réduit en augmentant la fréquence de coupure
de l’instrument ou en réduisant la vitesse du scanner [5]. Cependant, augmenter la
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Figure 1.12 – Représentation schématique de l’imageur laser Doppler basé sur le
balayage. Le faisceau laser balaie, par étape ou de manière continue, le tissu étudié.
Ceci se fait à l’aide d’un miroir pivotant. Une partie de la lumière rétrodiffusée est
amenée, via ce même miroir, à la surface d’un photodétecteur. Figure inspirée de [7].
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fréquence de coupure amène à rejeter les composantes Doppler basses fréquences
liées au signal de perfusion [148]. L’augmentation de la vitesse de balayage déforme
l’image [149] mais sa réduction diminue l’avantage de cette technique en ralongeant le
processus de création de l’image.

Une des difficultés particulières de l’imagerie laser Doppler est la modification
du nombre d’aires de cohérence en fonction de la distance entre le laser et le tissu
examiné. Cette difficulté a été résolue en introduisant un faisceau laser légèrement
divergent tout en maintenant un angle solide fixe sous lequel le spot laser sur la surface
du tissu est vu par les détecteurs. Ceci permet de conserver le nombre d’aires de
cohérences constant en accord avec l’équation (1.9) (voir partie 1.2.2 page 15) [145].

L’intensité de la lumière rétrodiffusée peut être utilisée pour discriminer la zone
étudiée de son milieu. Ainsi, lorsque cela est possible, il est conseillé de placer la zone
étudiée sur un fond absorbant la lumière pour faciliter cette discrimination.

L’étalonnage au jour le jour des imageurs laser Doppler peut se faire, tout comme
celui des moniteurs de fluxmétrie laser Doppler mono point, avec des procédures
basées sur l’utilisation d’un “Motility Standard” et d’un disque de mise à zéro [150].

La technique d’imageur de fluxmétrie laser Doppler à balayage produit des images
de faible résolution et est relativement lente. Un système d’imagerie basé sur la granu-
larité du faisceau laser a récemment été développé [151], [152]. Ce système est constitué
d’une source de lumière laser, d’une caméra CCD de haute résolution, et d’un ordi-
nateur équipé d’un “capteur d’écrans” et d’un logiciel d’imagerie (voir Figure 1.13).
L’échantillon, ou zone d’intérêt, est illuminé par une lumière laser alors que l’ordina-
teur acquiert une série d’images à grande vitesse. Chaque image obtenue contiendra un
réseau de granularité légèrement différent, causé par les changements de position des
diffuseurs mobiles dans la zone d’intérêt. Si l’intervalle de temps entre chaque image
est connu, il est possible d’examiner la variation d’intensité de chaque granularité à la
même position dans chaque image et de calculer la vitesse des diffuseurs responsables
de la variation. Cette méthode permet d’obtenir une haute résolution temporelle tout
en maintenant une résolution spatiale complète de la caméra CCD.

Des tests in vitro ont montré que cette nouvelle méthode fournit une réponse li-
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Figure 1.13 – Représentation schématique de la technique d’imagerie basée sur la
granularité d’un faisceau laser sur la peau. La zone d’intérêt est illuminée par une
lumière laser alors que l’ordinateur acquiert une série d’images à grande vitesse. Chaque
image obtenue contiendra un réseau de granularité légèrement différent, causé par les
changements de position des diffuseurs mobiles dans la zone d’intérêt.

néaire en fonction de la vitesse des globules rouges et de leur concentration [73]. Cette
technique permet notamment de mesurer la réponse hyperémique, suite à une occlusion
vasculaire, de manière plus immédiate qu’avec un imageur de fluxmétrie laser Doppler
à balayage [152]. Il a également été montré que cette méthode permet une très bonne
évaluation de l’angiogénèse et de la néovascularisation pendant une cicatrisation [153].
Les nombreux avantages apportés par la technique d’imagerie laser basée sur la granu-
larité, en comparaison avec la technique d’imagerie laser Doppler conventionnelle, la
rendent plus polyvalente pour une utilisation clinique [154].

1.4.3 Améliorations futures

Des améliorations restent encore à obtenir, tant au niveau de la technique de flux-
métrie laser Doppler que pour l’interprétation des résultats.

Il serait notamment intéressant de développer des outils permettant de distinguer
la perfusion nutritive (capillaires) de la perfusion microvasculaire globale.

Il serait aussi utile de pouvoir obtenir une valeur absolue, notamment en étudiant
la profondeur de mesure.
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L’estimation d’une mesure de perfusion absolue a déjà été obtenue in vitro [69]
et des couches de peau ont été modélisées à l’aide de simulations de Monte
Carlo [155], [156] en vue d’applications in vivo. Une méthode permettant une
mesure absolue pourrait ainsi être développée en connaissant le chemin parcouru
par les photons et les caractéristiques de diffusion des globules rouges [71]. Pour la
connaissance de ces paramètres, une des difficultés est qu’une aggrégation d’érythro-
cytes affecte leurs propriétés optiques [157]. Or, un changement dans le coefficient
de diffusion ou dans la fonction de phase d’un globule rouge affectera la mesure
de perfusion. Le degré et l’impact de telles aggrégations sur le signal de sortie
n’ont pas encore été déterminés. Néanmoins, la théorie présentée dans [71] indique
qu’une valeur absolue de la perfusion, via la fluxmétrie laser Doppler, pourrait être
observée lorsque des réponses auront été apportées à ce sujet. C’est pourquoi il est
important de mieux connaître les propriétés optiques de la peau, ce qui fait l’objet
de plusieurs travaux [155], [158]. D’autres facteurs, tels que la dépendance vis-à-
vis de l’architecture microvasculaire, ne sont cependant pas à priori connus et sont
par conséquent plus difficiles à prendre en compte pour l’instrumentation laser Doppler.

Des améliorations dans le traitement des données peuvent également être apportées.
Ainsi, une méthode basée sur des simulations de Monte Carlo permettant de générer
numériquement le photocourant, a récemment été proposée [159]. En imagerie laser
Doppler, un algorithme permettant une détermination plus rapide des fluctuations
du moment de premier ordre du photocourant a notamment été proposé [160]. Des
auteurs ont également simulé un imageur laser Doppler plein champs idéal, en utilisant
la méthode de Monte Carlo [161].

Pour ce qui est des améliorations techniques, la construction d’un moniteur de
fluxmétrie laser Doppler ayant différents écarts de fibres optiques et fonctionnant à
différentes longueurs d’ondes pourrait être intéressant [162]. Pour ce qui est de l’image-
rie laser Doppler, des améliorations ont aussi été proposées, en combinant notamment
une source lumineuse et une caméra CMOS [69]. Des améliorations telles que l’utilisa-
tion d’une caméra CMOS ayant un meilleur rapport signal à bruit ont également été
étudiées [163]. Le développement de nouvelles techniques, telle l’imagerie laser basée
sur la granularité (voir partie 1.4.2 page 42), est également une voie d’améliorations
possibles.

47



Chapitre 2

Utilisations cliniques des signaux de

fluxmétrie laser Doppler

Le chapitre précédent a permis de comprendre la technique de fluxmétrie laser
Doppler. Depuis plusieurs années, cette technique est fréquemment utilisée en re-
cherche clinique [61], [164]. Elle donne des informations sur l’état de la microcirculation
du sujet et fournit des renseignements précieux pour des évaluations spécifiques de
l’état vasculaire de différents organes. Les pathologies ciblées incluent, entre autres, le
diabète, l’hypertension et l’artériopathie oblitérante des membres inférieurs (voir par-
tie 2.1 page 49). La technique de fluxmétrie laser Doppler permet également l’étude de
la dysfonction endothéliale, qui est la première lésion menant vers l’athérosclérose [165].

Actuellement, l’utilisation clinique des signaux de fluxmétrie laser Doppler consiste
principalement à observer la variation du signal de perfusion suite à un stimulus. Dans
ce chapitre, nous allons tout d’abord présenter quelques domaines d’applications de
la technique de fluxmétrie laser Doppler, puis nous montrerons différents stimuli, leur
impact sur la physiologie de la zone étudiée et l’apport des signaux de fluxmétrie laser
Doppler pour l’interprétation des phénomènes sous-jacents.
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2.1 Quelques domaines d’application

Du fait de la facilité d’utilisation de la technique de fluxmétrie laser Doppler,
des recherches expérimentales et des essais cliniques réalisés à l’aide de moniteurs de
fluxmétrie laser Doppler ont été entrepris sur différents organes et dans des disciplines
variées.

Ainsi, des travaux ont été réalisés sur le rein [166], [126], le
foie [167], [168], les intestins [169], [170], le cerveau [171], [172], [173] et la
peau [174], [175], [176], [177], [178], [179], [76].

En outre, en utilisant des sondes aiguilles, la perfusion sanguine peut être étudiée
par exemple dans les tendons ou les muscles [180], [96], [97] et dans les tissus
osseux [181], [182], [183], [184], [185], [186].

L’analyse de la perfusion tissulaire peut également être utile en chirurgie plastique.
En effet, en monitorant la perfusion sanguine dans les implants et lambeaux, des signes
précoces de mauvaise circulation peuvent être détectés [187], [188], [189], [190], [191].
Le moniteur de fluxmétrie laser Doppler peut aussi être utilisé pour différencier une
brûlure superficielle d’une brûlure profonde. Il a été remarqué que le jour même de la
brûlure, cette technique peut permettre de prévoir si celle-ci pourra ou non se cicatri-
ser [192], [193].

Les moniteurs de fluxmétrie laser Doppler sont également utilisés en médecine vas-
culaire et en chirurgie vasculaire. La microangiopathie diabétique peut être détectée et
évaluée par mesure de perfusion sanguine. Cette analyse se révèle très utile pour quan-
tifier les effets et les besoins de la prescription médicamenteuse mais aussi pour définir
les niveaux d’amputations [21], [194], [195], [196]. La fluxmétrie laser Doppler a aussi
permis d’étudier les maladies vasculaires périphériques. En effet, pour les patients at-
teints d’occlusions artérielles périphériques, la mesure de perfusion sanguine peut être
utilisée pour localiser la zone de rétrécissement [197], [198], [199], [200], [115], [114].

La technique de fluxmétrie laser Doppler peut, en outre, être utilisée en gastroen-
térologie. La viabilité d’un tissu peut en effet être déterminée durant l’opération par
mesure de perfusion sanguine dans l’intestin grêle ischémié ou en suivant la propaga-
tion des lésions. Cette technique peut être combinée à l’endoscopie en introduisant les
fibres optiques à travers le canal à biopsie de l’endoscope. La position exacte de l’ex-
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trémité de la sonde en face de la muqueuse peut être contrôlée par le canal de vision
de l’endoscope [201], [202].

En pharmacologie, la technique de fluxmétrie laser Doppler est utilisée avec succès
pour enregistrer les effets microvasculaires de substances vasoactives et de drogues.
Elle permet d’observer la mesure de perfusion sanguine correspondante à la dose injec-
tée [203], [204]. Pour l’administration de drogues de façon non invasive, la technique
de iontophorèse peut être intégrée aux sondes de fluxmétrie laser Doppler [205], [206].

Pour l’observation de nombreuses maladies de la peau, telles que l’ulcère des jambes
ou le psoriasis, la dermatologie peut aussi avoir recours à la technique de fluxmétrie
laser Doppler [207], [208].

Ces applications sont les plus fréquentes dans la littérature mais bien d’autres
existent comme l’étude de phénomènes de Raynaud [209], [210], [211]. Des vues
d’ensemble plus approfondies des diverses applications du moniteur de fluxmétrie laser
Doppler peuvent être retrouvées dans les références [33], [60], [212], [213], [214].

Dans certaines applications cliniques, une représentation de la distribution spa-
tiale de la perfusion tissulaire peut être plus appropriée qu’une représentation mono
point. Ainsi, la technique d’imagerie Doppler est utilisée en allergologie, notamment
pour visualiser et quantifier l’érythème produit par un composant appliqué sur la
peau [215], [216], [217]. Cela permet d’observer l’évolution de l’irritation et le type
de réaction irritante pour chaque composant.

Dans le domaine de l’observation des brûlures, de nombreuses études ont
comparé favorablement la technique d’imagerie laser Doppler à d’autres mé-
thodes [218], [219], [220], [221]. De plus il a été montré que cette technique permet
d’apporter une aide à la décision pour les cliniciens [222], [223], [224], [225]. Un exemple
de résultat obtenu par l’imagerie laser Doppler est montré Figure 2.1.

Tout comme les moniteurs, les imageurs de fluxmétrie laser Doppler (apparus
plusieurs années après) sont de plus en plus utilisés dans des domaines très variés.

Comme indiqué précédemment, la plupart des analyses utilisant la technique de
fluxmétrie laser Doppler s’appuie sur l’étude des variations d’amplitude des signaux
suite à un stimulus. Dans ce qui suit, certains des ces stimuli sont présentés, et les
variations d’amplitude des signaux observées sont commentées.
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Figure 2.1 – Photographie d’une zone brulée et image correspondante de la perfusion
microvasculaire obtenue par la technique d’imagerie laser Doppler utilisant un miroir.
Figure issue de [8].
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2.2 Occlusion vasculaire

2.2.1 Hyperémie post-occlusion

Si l’écoulement sanguin à travers un tissu est arrêté en compressant l’artère
d’alimentation, ou est diminué au point d’être inadéquate pour la nutrition du
tissu (un état appelé ischémie), alors l’écoulement sanguin immédiatement après le
relâchement de la compression augmente brusquement, puis diminue progressivement.
Cette réaction hyperémique est, en général, caractérisée par un pic du flux sanguin,
qui survient quelques secondes après la suppression de l’occlusion [226]. Ce phénomène
appelé hyperémie réactionnelle, peut être généré en plaçant un brassard pneumatique
au dessus de l’avant-bras et en augmentant la pression de 50 mm Hg au delà de la
pression systolique pendant une période qui est habituellement de 1 à 3 minutes.
Certaines études ont montré une corrélation linéaire entre le temps d’occlusion et
l’amplitude de la réponse hypérémique [227], [228]. Ce phénomène peut s’observer sur
la face ventrale de l’avant-bras, sur de la peau sans lésions dermatologiques [229], mais
également sur les membres inférieurs [230].

Pour expliquer les mécanismes impliqués dans la réponse hyperémique, quatre fac-
teurs principaux ont été proposés : les vasodilatateurs métaboliques, les vasodilatateurs
endothéliaux, la réponse myogénique et les nerfs sensitifs.

Plusieurs études ont suggéré une interaction entre les mécanismes myogéniques
et métaboliques [231], [232], la durée de l’occlusion pouvant modifier la contribution
relative de chaque facteur. La réponse myogénique contribue probablement de manière
importante à l’hyperémie qui suit une courte occlusion artérielle (< 30 s). Les artérioles
se dilatent en réponse à la chute de la pression transmurale [233]. Les vasodilatateurs
métaboliques s’accumulent pour des périodes d’occlusions plus longues.

Parmi les vasodilatateur endothéliaux, l’oxyde nitrique n’a, à priori, pas un rôle
crucial dans la réponse hyperémique [234], [235]. Le rôle des prostaglandines reste in-
certain. Tandis que certaines études suggèrent qu’elles jouent un rôle important dans
la vasodilatation de la réponse hyperémique [176], [236], d’autres prétendent que les
prostaglandines n’ont aucun rôle dans la réponse hyperémique post-occlusive chez
l’Homme [175], [237]. Il n’y a actuellement que peu de données concernant l’impli-
cation potentielle de facteurs hyperpolarisants dépendants de l’endothélium (EDHF
en anglais). Récemment, une étude a cependant suggéré un rôle important de certains
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facteurs hyperpolarisants dépendants de l’endothélium dans la réaction hypérémique
de la circulation cutanée [175].

L’intervention d’un réflexe local, impliquant les nerfs sensitifs, dans la réaction
hypérémique post-occlusive, a également été mise en évidence sur l’avant-bras [236].

De manière générale, plus la période ischémique est longue, plus l’accumulation de
substances vasodilatatrices sera grande, et plus l’écoulement sanguin cumulé total sera
important. Ainsi, un plateau hyperémique précède la décroissance lors d’occlusions de
longue durée. La réponse hyperémique représente donc une réponse microvasculaire
complexe suite à une période d’ischémie relativement importante. Dans cette réponse,
l’endothélium a un rôle potentiel mais indépendemment de l’oxyde nitrique.

L’évaluation de la réaction hyperémique post-occlusive peut fournir des informa-
tions importantes sur les modifications de la microcirculation et est un indicateur sen-
sible de l’athérogenèse (production et développement d’athéromes) [238], [239]. En
outre, le degré de dégradation de l’endothélium est inversement proportionnel au degré
de vasodilatation et à la réaction hyperémique [240]. Ainsi, il a été suggéré que l’éva-
luation périodique de la réponse hyperémique post-occlusive peut être un pronostic
important de la fonction microvasculaire [241].

2.2.2 Observation des signaux de fluxmétrie laser Doppler

La mesure de la réaction hyperémique post-occlusion du flux sanguin cutané peut
se faire de manière non invasive à l’aide de la technique de fluxmétrie laser Doppler.
Un exemple de signal de fluxmétrie laser Doppler, enregistré sur la face ventrale de
l’avant-bras, avant, pendant et après une occlusion vasculaire, est présenté Figure 3.18.
Cette figure permet de visualiser les différents paramètres, obtenus lors d’une période
ischémique de 3 minutes, qui peuvent être quantifiés à partir de la réponse du flux
sanguin suite à une occlusion vasculaire. Le paramètre le plus communément utilisé est
la valeur du pic post-occlusion vasculaire (ou pic hyperémique). Cependant, il n’existe
pas de consensus concernant la sélection du paramètre. Par exemple, dans des études
cliniques, la réponse hyperémique a été exprimée comme étant :

– la valeur du pic, moins la ligne de base, et l’aire sous la courbe [242],
– la valeur du pic moins le zéro biologique [209],
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– le pourcentage de la valeur de la ligne de base par rapport au pic [176],
– ou l’augmentation de l’écoulement post-ischémique en utilisant l’aire sous la

courbe au repos et après l’occlusion vasculaire [243].

Il a été montré que l’expression de l’aire sous la courbe fournit des variabilités
inter et intra sujets plus importantes que l’expression de données normalisées par
rapport à une vasodilatation maximale [234]. De plus, les données exprimées en valeurs
absolues ont une plus faible variabilité que les données exprimées en pourcentage de
la ligne de base et présentent une très bonne reproductibilité [244]. En outre, la va-
riabilité intra sujets est plus liée au site de mesure qu’à une variabilité temporelle [245].

Figure 2.2 – Signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré avant, pendant et après une
occlusion vasculaire de 3 minutes.

L’observation de signaux de fluxmétrie enregistrés, avant, pendant et après une
occlusion vasculaire, sur les membres inférieurs, a permis de différencier des sujets
sains de patients ayant un diabète de type 1 (ou diabète insulino-dépendant ; forme
de diabète sucré). En effet, sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler, la durée
du pic observé suite à une occlusion vasculaire est, à priori, liée à la résistance
vasculaire des membres [246]. Certaines études ont ainsi montré une prolongation de
cette durée chez les patients ayant une maladie touchant les artères périphériques,
comme le diabète [247], [248], [249], [250] et un retour à la normale suite à différentes
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revascularisations [251]. Une étude compilant les résultats obtenus par différents
groupes de recherche a abouti à des résultats similaires pour des patients atteints
d’athérosclérose (une maladie de la paroi artérielle, entraînant des formations de
plaques de cholestérol qui réduisent le calibre des artères et peuvent en provoquer
l’obstruction) [230].

Une étude a montré que les valeurs moyennes de la réponse hyperémique maximale
sont également significativement plus faibles chez les patients diabétiques, par rapport
à celles obtenues sur les sujets sains [247]. En outre, cette étude a également montré
chez les femmes des variations de flux sanguins plus petites, sur les signaux de
perfusion enregistrés sur le pied, que chez les hommes [247]. Les auteurs mettent
en avant la protection par les oestrogènes pour expliquer ce phénomène [7], [247].
Des modifications de la réponse hyperémique post-occlusive en fonction du cycle
menstruel [252], [253] et du sexe [254], ont également été observées sur des signaux de
fluxmétrie laser Doppler.

Par ailleurs, il existe une relation inverse entre la valeur maximale de l’hyper-
émie et un marqueur biochimique du dysfonctionnement endothélial (le N-acetyl-beta-
glucosaminidase) [255]. Une possible corrélation entre la valeur du pic hyperémique
et l’obésité a également été observée [256]. Ceci est physiologiquement cohérent. En
effet, une part relativement importante de tissus adipeux chez les personnes obèses
aboutit, probablement, à une forte consommation d’oxygène et un taux métabolique
important [257]. Ceci peut altérer le flux hyperémique [128].

Une autre étude a permis d’observer, sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur des sujets sains, l’influence de l’âge sur la réponse hyperémique
post-occlusive [258]. Le processus de vieillissement aboutit à une modification de la
qualité du collagène et à une diminution de l’élastine et de substances fondamentales
de la peau [259], [260], [261]. De plus, le nombre de vaisseaux capillaires nutritifs
cutanés diminue avec l’âge [262]. Les auteurs observent une réduction de la réponse
hyperémique post-occlusive sur les sujets âgés, par rapport à celle observée sur les
sujets jeunes [258]. En outre, une influence de la cigarette a récemment été mise en
évidence [263].
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2.3 Chauffage cutané local

2.3.1 Thermorégulation de la peau

Chez les humains, le flux sanguin cutané peut augmenter de manière substantielle
en réponse à une chaleur importante. Ceci se fait, notamment, via une vasodilatation
des vaisseaux [264], [265]. Une telle réponse représente un aspect vital de la thermo-
régulation. En effet, la vasodilatation et l’augmentation du flux sanguin cutané sont
essentielles à la dissipation de la chaleur, durant une exposition à une température
élevée ou pendant un exercice physique.

Une altération du flux sanguin cutané peut avoir des conséquences importantes
et notamment diminuer la capacité à maintenir la température du corps. Ainsi,
lors de la ménopause, une modification du taux d’hormones altère la thermoré-
gulation [266], [267]. Chez les patients atteints de diabète de type 2 (ou diabète
non insulinodépendant), une détérioration du contrôle vasculaire cutané peut
contribuer à l’augmentation de la fréquence des affections liées à la chaleur (coup de
chaleur, épuisement lié à la chaleur), en cas de température ambiante élevée [268], [269].

La thermorégulation physiologique chez l’Homme comprend la dissipation et la
génération de chaleur, en réponse à différents stimuli thermiques, externe(s) et/ou
interne(s). Le contrôle central de la thermorégulation se situe dans la région préop-
tique de l’hypothalamus antérieur. L’information sur les températures internes et de
surface (peau) y est relayée, afin de coordonner les réponses appropriées [270], [271].
Le système nerveux sympathique joue également un rôle important. Les nerfs adr-
énergiques vasoconstricteurs sont activés de manière tonique dans un environnement
thermique neutre [272]. Ainsi, des modifications subtiles dans l’activité de ce système
sont responsables de la maintenance d’une température normale du corps. Cela est
rendu possible par le fait que de légères modifications du flux sanguin cutané peuvent
engendrer des changements relativement importants dans la dissipation de la chaleur.
Le système sympathique vasodilatateur est, lui, seulement activé pendant l’augmenta-
tion de la température interne, ce qui arrive lors d’exercices physiques ou lors d’une
exposition à une température élevée [264], [273].

En plus des réflexes de contrôle du flux sanguin cutané, par les systèmes va-
soconstricteur et vasodilatateur sympathiques, la température locale d’une aire de
peau contribue aussi de manière importante au contrôle du flux sanguin cutané
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de cette zone. Le chauffage local de la peau cause une vasodilatation directe et
importante au niveau de l’aire chauffée. Sur un sujet sain humain, une température
locale prolongée de l’ordre de 42˚C - 44˚C provoque une vasodilatation maximale
des vaisseaux [274], [275]. Cette vasodilatation maximale correspond à la capacité
maximale vasodilatatrice des vaisseaux [274].

La thermorégulation a été passée en revue de manière détaillée dans différents
livres [276], [277] ou articles [278], [279], [280].

2.3.2 Observation des signaux de fluxmétrie laser Doppler

L’observation, à l’aide d’un moniteur de fluxmétrie laser Doppler, de la vasodi-
latation introduite par un chauffage cutané local, montre une évolution biphasique.
Un signal de perfusion enregistré, lors d’un chauffage cutané local à 44˚C, est
présenté Figure 3.19. L’enregistrement du signal de fluxmétrie laser Doppler montré
Figure 3.19, a été réalisé à l’aide d’un module thermique (PF5020), qui est utilisé pour
contrôler et maîtriser la provocation de chaleur sur une petite surface. L’utilisation
d’une sonde laser Doppler thermostatique permet de chauffer précisément le tissu
à la température désirée, pendant que le signal de perfusion est enregistré de façon
continue. Sur la Figure 3.19, nous observons une première phase, constituée d’une
augmentation initiale rapide de l’amplitude du signal de fluxmétrie laser Doppler,
suivie d’une légère diminution. S’en suit une augmentation plus lente de l’ampli-
tude qui atteint un plateau après un peu plus de 20 minutes de chauffage. Des
résultats similaires ont été décrits dans la littérature [281], [282]. Le niveau final de
l’amplitude du signal de perfusion dépend, entre autres, de la température utilisée [275].

Durant un chauffage cutané local, la première phase de vasodilatation est princi-
palement liée à l’activité locale neurogénique. En effet, l’application d’un anesthésique
local inhibe ce pic [282], contrairement à un blocage neural proximal [275]. Bien que
le blocage neural local empêche le premier pic, il n’a aucune action sur la deuxième
phase, de croissance plus lente. L’oxyde nitrique a, en revanche, un rôle important dans
l’initiation et l’entretien de cette seconde phase. En effet, un inhibiteur de synthèse de
l’oxyde nitrique empêche cette vasodilatation qu’il soit administré avant le chauffage
local, ou lorsque la vasodilatation a atteint un plateau [274], [282]. Les prostanoïdes, en
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Figure 2.3 – Signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré avant et pendant un chauf-
fage cutané local de 44˚C.

revanche, ne semblent pas avoir de rôle dans cette phase de vasodilatation [283], [284].

L’observation des signaux de fluxmétrie laser Doppler lors d’un chauffage cutané
local, a permis de mettre en avant l’implication de l’oestrogène et de la progestérone
dans le contrôle du flux sanguin cutané chez la femme jeune [285]. Des résultats
similaires ont été obtenus, pour une température ambiante élevée, à l’aide de la
fluxmétrie laser Doppler, chez la femme post ménopausée [266]. De manière générale,
les oestrogènes favorisent la vasodilatation cutanée et ainsi la dissipation de chaleur.
L’effet des progestérones est moins évident, mais cette hormone est considérée comme
calorigène, notamment du fait qu’elle inhibe la vasodilatation cutanée [286]. Chez les
femmes post ménopausées, ni le flux sanguin cutané au repos, ni la vasodilatation
maximale suite à un chauffage cutané local ne sont, à priori, modifiés par l’hormono-
thérapie substitutive [287]. Chez les femmes pré ménopausées, au contraire, une étude
a montré qu’un fort état hormonal augmente la vasodilatation locale [285]. Sachant
que l’oestrogène augmente la vasodilatation dépendante de l’oxyde nitrique [288], ces
résultats concordent avec des études antérieures ayant montré une dépendance de
l’oxyde nitrique dans la vasodilatation suite à un chauffage local [282], [274].
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L’érythromélalgie est un important trouble microvasculaire cutané, qui peut
être lié à une altération de la thermorégulation locale ou globale. Il se manifeste
par des érythèmes paroxystiques (rougeurs cutanées) au niveau des extrémités des
membres, principalement les pieds, associés à des sensations de brûlures [289], [290].
L’observation des signaux de perfusion lors d’un chauffage cutané local, montre une
amplitude plus faible chez les patients ayant une érythromelalgie, comparée à celle
obtenue avec des sujets sains [291]. D’après la compréhension actuelle du chauffage
cutané local [292], [282], [275], ces résultats pourraient être compatibles avec la
réduction de la densité vasculaire, une diminution de la vasodilatation due aux nerfs
sensitifs, ou une combinaison de ces deux phénomènes [293].

L’observation des signaux de fluxmétrie laser Doppler, enregistrés sur des patients
diabétiques, lors d’un chauffage cutané local, a également été réalisée. Il apparaît
que les patients ayant un diabète de type 2 ont une vasodilatation moins prononcée
que les sujets sains, suite à un chauffage cutané local à 44˚C [294]. Une étude a
montré que, en général, cette température provoque une sensation de douleur liée à
la chaleur [295]. Ainsi, la relation entre la diminution de la réponse et la présence ou
l’absence de neuropathie reste à élucider. Ce domaine reste un important secteur de
recherche pour des travaux futurs.

De multiples travaux ont été réalisés sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés lors d’un chauffage cutané local. Des auteurs ont ainsi montré une absence
de la seconde phase (plateau) sur des patients ayant un syndrome de tachycardie
posturale orthostatique [296]. Une autre étude a mis en avant la perte des réflexes
d’axones (première phase : augmentation initiale rapide) sur des patients ayant des
douleurs chroniques à la moëlle épinière [297]. L’observation des signaux de perfusion,
enregistrés lors d’un chauffage cutané local, a également été réalisée, entre autres, sur
des nouveaux nés [298] et des hommes âgés [299].

Toutes ces données ouvrent une nouvelle aire d’investigation pour l’évaluation de
la fonction microvasculaire, y compris de l’oxyde nitrique, libéré dans les pathologies
macrovasculaires chez l’Homme [226].
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2.4 Iontophorèse

La iontophorèse est un procédé permettant la pénétration de molécules chargées,
positivement ou négativement, dans des cellules ou des tissus sous l’effet d’un cou-
rant électrique direct ou alternatif [300] (voir Annexe 1 page 180). L’idée d’utiliser de
l’électricité en médecine fut émise dès 1747 par Pivati (cité dans [301]), avant d’être
popularisée au début du 20ème siècle [302]. Couplé avec la technique de fluxmétrie la-
ser Doppler, ce procédé permet, notamment, d’observer l’effet de drogues sur le flux
microcirculatoire, grâce à la diffusion simplement locale de la molécule. La quantité
de drogue délivrée dépend de l’amplitude et de la durée du courant appliqué. Il a été
montré que le courant, en lui-même, peut modifier les propriétés de la microcirculation
et notamment provoquer une légère vasodilatation [177]. Dans cette partie, nous allons
plus particulièrement nous intéresser à deux substances réguliérement utilisées lorsque
la technique d’iontophorèse est couplée à la fluxmétrie laser Doppler : l’acéthylcholine
(ACh) et le nitroprussiate de sodium (NPS).

2.4.1 Acéthylcholine et nitroprussiate de sodium

L’ACh est le neurotransmetteur de nombreux neurones et principalement des jonc-
tions neuromusculaires chez les vertébrés. Selon le type de récepteur sur lequel elle se
lie, l’ACh a un effet soit excitateur, soit inhibiteur [303].

L’ACh provoque une vasodilatation des vaisseaux. Les mécanismes responsables
de cet effet, en particulier dans la microcirculation cutanée, ne sont pas complètement
connus [304]. Or les réponses à cette question pourraient avoir des conséquences impor-
tantes. En effet, la vasodilatation impliquée par l’ACh est liée à l’endothélium. Or si les
prostaglandines joueraient un rôle majeur dans la vasodilatation due à l’endothélium,
des effets de l’acide acétylsalicylique pourraient être contre productifs [305]. Il se
trouve que ce dernier est très utilisé pour son action antiplaquettaire chez les patients
atteints de pathologies cardiovasculaires ou cérébrovasculaires [306], [307]. En outre, si
les prostaglandines jouent un rôle majeur dans le réflexe d’axone, par l’intermédiaire
de la fibre C, la réduction de ce réflexe peut atténuer la capacité de générer une
réponse inflammatoire neurogénique [308], [309]. L’atténuation de cet important
réflexe protecteur, chez des patients ayant des neuropathies périphériques, diminue la
cicatrisation des plaies et augmente la prédisposition aux infections, menant ainsi à
une ulcération cutanée, à une grangène, et finalement à une amputation [310], [311].
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Les facteurs libérés par l’endothélium, en réponse à l’ACh, incluent l’oxyde nitrique,
les prostanoïdes vasoactives et des facteurs hyperpolarisants dépendants de l’endothé-
lium. Cependant, la contribution relative de ces facteurs à la vasodilatation cutanée
n’est pas claire [312], [313], [314].

Une étude a rapporté que la vasodilatation de la microcirculation de l’avant-bras,
due à l’ACh, n’est pas induite par des mécanismes dépendant des prostanoïdes [315].
Au contraire, d’autres études ont suggéré que la vasodilatation cutanée au niveau de
l’avant-bras, est principalement induite par des mécanismes dépendant des prosta-
noïdes [316], [317]. Ces études ont utilisé différentes formulations et voies d’adminis-
tration d’acide acétylsalicylique, ainsi que différents protocoles d’iontophorèse d’ACh.
Plusieurs explications sont possibles pour l’obtention de ces résultats conflictuels. Tout
d’abord, l’ACh a un mode d’action sur le flux sanguin qui dépend de la dose utilisée.
En effet, une vasodilatation est observée pour les faibles concentrations, tandis qu’une
vasoconstriction se produit pour les fortes concentrations [318]. Selon certains auteurs,
les résultats divergents obtenus sur la contribution relative des prostanoïdes vasoac-
tives, pourraient être liés, au moins en partie, à l’atténuation, non reconnue, du réflexe
d’axone par l’acide acétylsalicylique [305]. Ces auteurs suggèrent également que les
prostanoïdes ne contribuent ni au flux sanguin au repos, ni à la vasodilatation provo-
quée par l’ACh au niveau de l’avant-bras chez les sujets sains. Cependant, d’après eux,
le réflexe d’axone et par déduction l’inflammation neurogénique sont induits, en partie,
par les prostanoïdes qui augmentent le flux sanguin local. L’effet anti-inflammatoire de
l’inhibition des cyclo-oxygénases serait dû, en partie, à l’atténuation de cet accroisse-
ment du flux sanguin [305].

Des études récentes ont également montré le rôle limité de l’oxyde nitrique
dans la vasodilatation induite par l’ACh [319], [320]. En effet, cette vasodilatation est
inchangée, ou seulement partiellement diminuée, lors de l’inhibition de l’oxyde nitrique.

Le NPS se présente comme un sel inorganique [321]. C’est un vasodilatateur
puissant qui exerce, au niveau des vaisseaux périphériques, un effet direct indépendant
du système nerveux végétatif, permettant d’abaisser presque immédiatement la
pression artérielle [322], [323]. Il est notamment utilisé dans des circonstances cliniques
difficiles de l’urgence hypertensive [324]. De plus, ses propriétés vasodilatatrices font
l’objet de plusieurs études [325], [326], [327]. Le mécanisme de cette vasodilatation
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serait lié à l’oxyde nitrique libéré par le NPS, qui jouerait le rôle de relaxateur des
muscles lisses [328], [329].

La migration ionique durant la iontophorèse concerne indistinctement tous les
ions présents dans la solution, les anions étant attirés par l’anode et les cations
par la cathode. Si d’autres ions que la substance médicamenteuse sont présents
dans la solution, ils entreront en compétition pour la migration. La pénétration
de la molécule sera d’autant moins importante que la quantité d’ions compétitifs
est importante par rapport à la quantité d’ions médicamenteux. C’est pourquoi, la
solution médicamenteuse est, parfois, mise dans de l’eau désionisée. Par ailleurs, avec
l’ACh comme avec le NPS, la réponse obtenue est, en général, plus importante avec
de l’eau désionisée qu’avec du chlorure de sodium [330].

2.4.2 Observation des signaux de fluxmétrie laser Doppler

Dans le cadre de l’étude du flux sanguin cutané, l’ACh est utilisée pour induire un
flux sanguin ayant comme médiateur l’endothelium, et le NPS est, au contraire, utilisé
pour provoquer un flux sanguin sans médiation d’endothélium.

L’observation des signaux de fluxmétrie laser Doppler, lors d’une iontophorèse
d’ACh, montre un premier pic d’amplitude, suivi d’une vasodilatation prolongée [331].
Un exemple de signaux de perfusion enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras
d’un sujet sain, lors de iontophorèses d’ACh et de NPS, est montré Figure 3.20.
L’enregistrement a été réalisé à l’aide de deux sondes (PF481 − 1, Perimed, Suède)
positionnées à 4 cm l’une de l’autre. Ces sondes possèdent une éponge périphérique
pouvant être imbibée d’une solution d’une molécule vaso-active. Elles ont chacune
été imbibées par 0, 2 ml de solution contenant de l’eau désionisée et respectivement 2

% d’ACh et 1 % de NPS. Les sondes d’ACh et de NPS sont stimulées par un même
générateur (Periiont, Micropharmacology System, PF382, Perimed, Suède) à une
intensité de 0, 1 mA pendant 20 s. L’anode est reliée à la sonde d’ACh et la cathode à
la sonde de NPS.

L’étude de signaux de fluxmétrie laser Doppler, enregistrés lors de iontophorèses
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Figure 2.4 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur des sites différents
de l’avant-bras d’un sujet sain, pendant la iontophorèse d’acétylcholine (en foncé) et
de nitroprussiate de sodium (en clair).

simultanées d’ACh et de NPS sur des sites différents, a permis de mettre en avant
l’implication de dysfonctionnement endothéliaux dans l’hypertension artérielle essen-
tielle (hypertension artérielle sans cause décelable ou démontrée) [332]. En effet, des
signaux de perfusion ont montré une baisse significative du flux sanguin cutané, lors
d’une iontophorèse d’ACh, sur les patients atteints d’hypertension artérielle essentielle
par rapport aux sujets sains. Les résultats obtenus lors d’une iontophorèse de NPS
n’ont pas montré de baisse significative. Or l’ACh est un vasodilatateur dépendant de
l’endothélium contrairement au NPS.

Récemment, une étude a suggéré que l’utilisation de iontophorèse de NPS est une
méthode efficace pour augmenter le flux sanguin sur les avant-bras de patients atteints
de sclérodermie généralisée [333]. D’autres auteurs ont évoqué l’idée d’une utilisation
thérapeutique de iontophorèses d’ACh et de NPS pour les patients ayant de graves
ischémies au niveau des doigts [334].

La technique de fluxmétrie laser Doppler a également permis à certains auteurs
de suggérer une diminution, avec l’âge, de la contribution des prostaglandines dans la
vasodilatation induite par l’ACh. [319].
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2.5 Conclusions

De nombreuses pathologies vasculaires modifient la microcirculation cutanée. La
fluxmétrie laser Doppler est donc de plus en plus utilisée en recherche clinique. Cette
technique permet, en effet, d’évaluer les modifications de la microcirculation cutanée
de manière non invasive et en temps réel. L’observation des signaux de perfusion,
suite à différents stimuli, fait ainsi l’objet de nombreuses études cliniques. Plusieurs
d’entre elles utilisent les variations de réponse dues à ces stimuli (en particulier les
iontophorèses d’ACh et de NPS et le chauffage cutané local) comme marqueurs de
substitution de la fonction endothéliale. L’endothélium est particulièrement étudié car
il a un rôle clé dans l’homéostasie vasculaire, à travers la libération d’une variété de
substances (autocrines ou paracrines) [335].

Récemment, des auteurs ont montré que les mesures de modifications de la micro-
circulation cutanée, réalisées à travers les changements de la ligne de base et la durée
du pic suite à différents stimuli, possèdent une bonne reproductibilité, lorsqu’elles sont
réalisées dans un environnement contrôlé avec un protocole standardisé [336]. Les sti-
muli étudiés dans cet article sont la l’iontophorèse d’ACh, l’occlusion vasculaire, et le
chauffage cutané local. Ces derniers ont été réalisés sur l’avant-bras de sujets sains, à
plusieurs jours d’intervalle.

Une autre étude a également mis en avant une bonne reproductibilité des signaux
de fluxmétrie laser Doppler enregistrés lors d’une occlusion vasculaire et d’un chauffage
local à 44˚C sur l’index de sujets sains [337]. Cependant, l’utilisation en routine
clinique d’un fluxmètre laser Doppler sur l’avant-bras n’est pas conseillée, du fait de
la forte variabilité spatiale du système microvasculaire.

Ces études ont permis, non seulement de mieux comprendre la microcirculation
cutanée, mais également de pouvoir différencier des patients de sujets sains. La
technique de fluxmétrie laser Doppler pourrait ainsi devenir un outil d’aide à la
décision pour le diagnostic précoce de nombreuses pathologies impactant le système
cardiovasculaire périphérique.

Dans cette optique, une analyse plus poussée, des signaux de fluxmétrie laser Dop-
pler paraît d’un grand intérêt. Pour cela, il est remarquable de noter que les signaux
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de perfusion, comme la plupart des signaux physiologiques, présentent des fluctuations
se superposant à la valeur moyenne. Ces fluctuations peuvent simplement refléter le
fait qu’un système physiologique est constamment perturbé par du bruit, interne et
externe. Cependant, ces fluctuations ne pourraient elles pas contenir de l’information
“cachée” reflétant des mécanismes de contrôle sous-jacents [338] ?

Afin d’apporter des éléments de réponse à cette question, nous avons étudié l’ori-
ginie des fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
sur la peau. Le chapitre suivant présente cette étude et les différents outils d’analyse
développés.
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Chapitre 3

Origine des fluctuations des signaux

de fluxmétrie laser Doppler : première

approche

Dans le chapitre précédent nous avons vu l’utilité des signaux de fluxmétrie laser
Doppler dans la recherche clinique. Ainsi l’observation de paramètres simples tels
que l’évolution de la valeur de perfusion suite à différents stimuli peut apporter des
informations cliniques intéressantes. Nous allons dans ce chapitre nous intéresser plus
précisément aux propriétés des signaux de fluxmétrie laser Doppler. Pour cela des
signaux enregistrés sur des outils d’étalonnage ou sur différentes zones anatomiques
de la peau sont étudiés. Tous les signaux présentés ci-dessous ont été analysés dans les
domaines temporel et fréquentiel.

Après avoir introduit les différents signaux de fluxmétrie laser Doppler analysés,
les résultats obtenus avec chaque type d’analyse seront présentés. Ceci permettra de
tirer des premières conclusions sur les fluctuations des signaux de fluxmétrie laser
Doppler enregistrés sur la peau et sur les différents phénomènes pouvant modifier leurs
propriétés.

Ces travaux ont été réalisés en collaboration avec le laboratoire de physiologie et
d’explorations vasculaires du Centre Hospitalier Universitaire (CHU) d’Angers [339].
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3.1 Présentation des signaux étudiés

Pour mieux comprendre les fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser
Doppler enregistrés sur la peau, des signaux enregistrés sur différents types de surfaces
ont été analysés. Plusieurs cas ont ainsi pu être étudiés :

– 1) Le possible rôle joué par l’instrument a tout d’abord été analysé. Pour cela,
les fluctuations obtenues avec le moniteur sans sonde et sur un disque de mise à
zéro ont été observées afin de mieux comprendre l’influence de l’instrument et de
la granularité du faisceau laser au niveau du photodétecteur.

– 2) L’influence du flux a ensuite été observée. Des signaux de fluxmétrie laser
Doppler enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras de sujets sains, avant et
pendant une occlusion vasculaire ont ainsi été étudiés. Des signaux enregistrés
dans du “Motility Standard” ont également été analysés.

– 3) L’impact des activités physiologiques sur les fluctuations des signaux de
fluxmétrie laser Doppler a ensuite été étudié. Pour cela, des signaux enregistrés
simultanément sur deux zones anatomiques différentes, la face ventrale de
l’avant-bras et la paume de la main, ont été analysés.

L’enregistrement des signaux a été effectué dans une salle calme, ayant une
température ambiante de 22 ± 1˚C. Comme conseillé par le constructeur, le moniteur
laser Doppler (PF5010, Perimed) était allumé 30 minutes avant le début des mesures.
De plus, avant les mesures, un étalonnage de chaque sonde utilisée (des sondes PF408,
Perimed) était réalisé à l’aide d’un “Motility Standard” (voir partie 1.4.1 page 36). La
fréquence d’échantillonnage utilisée était de 20 Hz. 3000 échantillons de chaque signal
de fluxmétrie laser Doppler ainsi enregistré ont été étudiés.

Un premier enregistrement a été effectué avec le moniteur sans sonde. Ceci permet
d’observer l’influence de l’instrument. Pour cela, la lumière de la salle a été éteinte
afin d’éviter au maximum une propagation de la lumière dans le photodétecteur. Sur
la Figure 3.1, deux signaux de fluxmétrie laser Doppler obtenus sont présentés. Ils ont
été enregistrés à 5 minutes d’intervalle. L’amplitude moyenne du premier signal est de
−0, 37 (u. a.) avec un écart-type de 0, 18 (u. a.). Pour le second signal (enregistré 5

minutes après le premier), la valeur moyenne est de −0, 38 (u. a.) avec un écart-type
de 0, 17 (u. a.). Nous remarquons ainsi que les deux signaux, enregistrés dans les
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mêmes conditions mais à des instants différents, semblent tout à fait similaires. Ils ont
tous deux une valeur moyenne négative et un écart-type proche. De plus, en observant
la Figure 3.1, nous pouvons noter que leur amplitude crête à crête est relativement
faible (environ 1 unité de perfusion).

Figure 3.1 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sans sonde sur l’instru-
ment, à 5 minutes d’intervalle.

Un enregistrement sur un disque de mise à zéro a également été effectué (voir
Figure 3.2). Le disque de mise à zéro est un diffuseur statique blanc composé de
matière plastique. Ce disque permet d’obtenir une valeur “zéro” relativement stable
qui peut être prise comme référence pour la valeur zéro de l’instrument [123]. La
valeur moyenne du signal obtenu est de −0, 39 (u. a.) avec un écart-type de 0, 63 (u.
a.). Nous observons ainsi une moyenne similaire aux signaux enregistrés avec le
moniteur “à vide”, mais avec un écart-type plus important. La Figure 3.2 permet
également d’observer une amplitude crête à crête plutôt faible (environ 4 unités de
perfusion) mais plus élevée que pour les signaux enregistrés avec le moniteur “à vide”.
Les différences observées pourraient être dues à la granularité optique.

Un signal de fluxmétrie laser Doppler a également été enregistré dans une solution
de “Motility Standard”. Cette solution est une suspension de sphères de latex plus
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Figure 3.2 – Signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré sur un disque de mise à
zéro.

petites que des globules rouges, qui amène à un plus grand décalage fréquentiel
que pour une distribution de vitesse équivalente de globules rouges. Cependant,
la densité spectrale de puissance correspondante est plutôt stable [340]. L’étude
d’un signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans du “Motility Standard” peut
permettre d’observer les propriétés d’un signal ayant subi des décalages Doppler dus
à des particules en mouvement, le tout dans une solution stable (sans flux). Les
données constructeur stipulent que pour une température de 22 ± 1˚C, le signal
de perfusion enregistré dans une solution de “Motility Standard” doit avoir une
amplitude de 250 ± 15 (u. a.). La Figure 3.3 présente un signal de fluxmétrie laser
Doppler ainsi enregistré. Sa valeur moyenne est de 246, 22 (u. a.) avec un écart-type de
7, 09 (u. a.). Ces valeurs sont bien du même ordre que celles fournies par le constructeur.

Pour observer l’influence du flux sur les fluctuations, des signaux de fluxmétrie
laser Doppler ont été enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras de 4 sujets sains,
d’âge moyen 40, 7± 12, 7 ans, avant et pendant une occlusion vasculaire. Le protocole
utilisé était le suivant : le début de l’enregistrement commençait après 10 minutes
d’acclimatation du sujet. Après 23 minutes d’enregistrement, une occlusion vasculaire
a été effectuée pendant 3 minutes, en gonflant rapidement un brassard pneumatique

69



Chapitre 3. Origine des fluctuations des signaux de fluxmétrie laser
Doppler : première approche

Figure 3.3 – Signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans une solution de “Mo-
tility Standard”.

placé au-dessus du coude, à 230 millimètres de mercure (mmHg). La pression ainsi
exercée était au-dessus de la pression systolique, qui varie à l’état normal entre 120 et
140 mmHg. Pendant une occlusion vasculaire le flux sanguin est arrêté ce qui aboutit
à un signal de perfusion dit de zéro biologique [341]. Un exemple des signaux de
fluxmétrie laser Doppler ainsi obtenus avant et pendant une occlusion vasculaire est
présenté Figure 3.4. Sur cette dernière, nous observons très clairement une diminution
de la valeur moyenne ainsi que de l’amplitude crête à crête du signal de perfusion
pendant l’occlusion vasculaire. Ce phénomène a été observé sur les 4 sujets étudiés.
Ainsi, en moyenne, l’amplitude du signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré au
repos est de 11, 06 (u. a.) avec un écart-type de 1, 24 (u. a.) alors qu’elle est de 4, 14 (u.
a.) avec un écart-type de 0, 40 (u. a.) pendant l’occlusion vasculaire. Il est intéressant
de noter que le signal de zéro biologique n’a pas une amplitude moyenne proche de
zéro. D’après certaines études, ce signal serait lié au mouvement Brownien du tissu
interstitiel [110],[342].

Pour étudier l’influence des zones anatomiques sur le signal de perfusion, des si-
gnaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras et la
paume de la main ont été analysés. Les paumes des mains et les avant-bras ne possèdent
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Figure 3.4 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la face ventrale
de l’avant-bras d’un sujet sain avant (en foncé) et pendant (en clair) une occlusion
vasculaire.

pas les mêmes propriétés physiologiques. Le flux sanguin de la peau glabre (comme la
paume de la main) est controlé uniquement par un système vasoconstricteur tonique.
Au contraire, le flux sanguin de la peau non glabre (comme l’avant-bras) est gouverné
par un système vasoconstricteur sympathique et un système vasodilatateur actif sym-
pathique séparé [343]. En plus des contrôles neuraux, un certain nombre de facteurs
locaux sont capables de moduler le flux sanguin cutané. De plus, une des différences
importantes dans le système microcirculatoire de la peau glabre et non glabre est la
présence d’anastomoses artérioveineuses : la peau glabre contient des boucles capillaires
de surface et des anastomoses artérioveineuses, tandis que la peau non glabre contient
des boucles capillaires mais ne possède pas d’anastomoses artérioveineuses [344]. Les
anastomoses artérioveineuses sont des vaisseaux sanguins qui connectent directement
des artérioles et des veinules sans l’intervention de capillaires. Elles fournissent une
régulation thermique efficace [345] et provoquent de grandes fluctuations dans le flux
sanguin cutané [346].

Le protocole utilisé pour l’enregistrement des signaux sur les paumes et les avant-
bras était le suivant : deux sondes PF408 ont été positionnées respectivement sur la
face ventrale de l’avant-bras droit et sur la paume de la main droite. Après 10 minutes
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d’acclimatation, les signaux de fluxmétrie laser Doppler ont été enregistrés simultané-
ment sur les deux zones. Les enregistrements ont été effectués sur 8 sujets sains d’âge
moyen 30, 8± 12, 2 ans. La Figure 3.5 présente les signaux de fluxmétrie laser Doppler
ainsi enregistrés sur un sujet sain. L’amplitude crête à crête et la valeur moyenne sont
clairement plus élevées sur le signal enregistré sur la paume de la main que sur celui de
l’avant-bras. Ce phénomène a été observé sur les 8 sujets étudiés. Cependant, pour des
signaux de fluxmétrie laser Doppler acquis sur la peau sur différents sujets, les valeurs
obtenues sont différentes. Ainsi, en moyenne, les signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras ont une amplitude de 16, 24 (u. a.) avec
un écart-type de 1, 71 (u. a.). Les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la
paume de la main ont eux une valeur moyenne et un écart-type plus importants. Ils sont
respectivement de 49, 30 (u. a.) et 12, 85 (u. a.). De plus, le signal de perfusion de la
paume de la main présente une oscillation périodique de faible fréquence (de l’ordre de
0, 01 Hz), qui n’est pas visible sur le signal de perfusion de l’avant-bras (voir Figure 3.5).

Figure 3.5 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés simultanément sur la
face ventrale de l’avant-bras (en foncé) et sur la paume de la main (en clair) d’un sujet
sain.

Pour observer les variations temporelles des signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur la peau, 2 signaux enregistrés à 5 minutes d’intervalle, sur la face
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ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain ont été comparés. Les 2 signaux de perfusion
étudiés sont présentés Figure 3.6. Nous remarquons que les 2 signaux semblent assez
similaires. Le signal enregistré en premier (en clair sur la Figure 3.6) possède une valeur
moyenne de 7, 30 (u. a.) avec un écart-type de 0, 70 (u. a.). Le second signal (en noir
sur la Figure 3.6) possède lui une valeur moyenne de 7, 18 (u. a.) avec un écart-type
de 0, 74 (u. a.). Que ce soit au niveau de la valeur moyenne, ou de l’écart-type, nous
pouvons noter que les variations temporelles des signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras sont du même ordre de grandeur
que celles des signaux enregistrés avec le moniteur sans sonde, montrés Figure 3.1.
Une étude a récemment montré une bonne reproductibilité des signaux de perfusion
enregistrés sur l’avant-bras, à plusieurs jours d’intervalle, lors de différents stimuli [336].

Figure 3.6 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés, sur la face ventrale de
l’avant-bras d’un sujet sain, à 5 minutes d’intervalle.

En synthèse, les valeurs moyennes et écart-types des différents signaux de fluxmétrie
laser Doppler étudiés sont reportés dans le Tableau 3.1.

73



Chapitre 3. Origine des fluctuations des signaux de fluxmétrie laser
Doppler : première approche

Table 3.1 – Valeur moyenne et écart-type des signaux de fluxmétrie laser Doppler
étudiés dans ce chapitre

Conditions d’acquisitions Valeur moyenne (u. a.) Écart-type (u. a.)

Moniteur sans sonde -0,37 0,18

Moniteur sans sonde (signal enregis-

tré à 5 minutes d’intervalle du pré-

cédent)

-0,38 0,17

Disque de mise à zéro -0,39 0,63

“Motility Standard” 246,22 7,09

L’avant-bras de sujets sains avant

une occlusion vasculaire (moyenne

sur 4 sujets)

11,06 1,24

L’avant-bras de sujets sains pendant

une occlusion vasculaire (moyenne

sur 4 sujets)

4,14 0,40

Simultanément sur l’avant-bras et

la paume de la main de sujets

sains (moyenne sur la paume de la

main de 8 sujets)

49,30 12,85

Simultanément sur l’avant-bras et

la paume de la main de sujets

sains (moyenne sur l’avant-bras de

8 sujets)

16,24 1,71
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3.2 Mise en œuvre d’une analyse temporelle

Afin d’approfondir l’étude des différents signaux de fluxmétrie laser Doppler présen-
tés dans la partie 3.1, nous allons dans un premier temps appliquer des outils d’analyse
dans le domaine temporel. Les différents résultats obtenus sont présentés ci-dessous.
Tous les outils implémentés sont en premier lieu vérifiés sur des signaux synthétiques.

3.2.1 Observation de la densité de probabilité de signaux de

fluxmétrie laser Doppler

En théorie des probabilités ou en statistiques, une densité de probabilité est une
fonction qui permet de représenter une loi de probabilité sous forme d’intégrales. C’est
un outil d’analyse de données utilisé dans des domaines aussi variés que l’étude de flux
turbulents [347], la climatologie [348] ou le domaine médical [349].

Dans cette partie, nous allons observer la densité de probabilité des différents si-
gnaux de fluxmétrie laser Doppler présentés dans la partie 3.1.

Densité de probabilité

La densité de probabilité quantifie la probabilité de trouver, pour un intervalle
donné [a ;b] et un temps t, une variable aléatoire X. Elle fournit la représentation de
la loi de probabilité sous forme d’intégrales. En effet, en mathématiques statistiques,
la densité de probabilité d’une variable aléatoire X réelle continue est une fonction f
qui :

– est positive ou nulle sur <
– est intégrable sur <
– vérifie

∫
< f(t)dt = 1

La probabilité P (a < X ≤ b) se calcule alors par la relation suivante :

P (a < X ≤ b) =

∫ b

a

f(t)dt. (3.1)

En traçant la représentation graphique de la densité de probabilité, la probabilité
P (a < X ≤ b) se lit ainsi comme l’aire sous la courbe sur l’intervalle [a ;b].

La densité de probabilité peut être estimée en construisant un histogramme pour
lequel le pas d’échantillonnage de l’axe des réels est infiniment petit et le nombre
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d’expériences infiniment grand. En effet, si l’on dispose d’un échantillon suffisamment
important de valeurs d’une variable aléatoire, représentée par un histogramme des diffé-
rentes classes de valeurs, alors cet histogramme va ressembler à la densité de probabilité
de la variable aléatoire, pourvu que les classes de valeurs soient suffisamment étroites.

Pour cela, lorsque l’on dispose de N points de données observés xn, formant l’en-
semble de données x = {xn, n = 1, . . . , N}, ces points de données sont supposés être N
réalisations indépendantes d’une variable aléatoire X, distribuées suivant la densité de
probabilité f(x). La probabilité P (x) d’observer un ensemble de données x peut ainsi
être exprimée par [350] :

P (x) = dxN
N∏
n=1

f(xn), (3.2)

où dx mesure le domaine infinitésimal de référence autour de xn.

Un modèle d’histogramme peut être introduit pour une densité de probabilité incon-
nue f(x) sous la forme d’une approximation par une fonction constante par morceaux.
La densité de probabilité f(x) est alors modélisée par K plateaux constants de valeur
fk, pour k = 1 à K. Chacun de ces plateaux est défini par l’abscisse entre xmin et xmax
sur un intervalle régulier de largeur :

δx =
xmax − xmin

K
, (3.3)

où xmin et xmax sont respectivement les valeurs minimum et maximum des xn sur
l’ensemble de données x défini ci-dessus. La consistence de ce modèle impose :

K∑
k=1

fkδx = 1. (3.4)

La probabilité P (x) de l’équation 3.2 s’exprime alors par [350] :

P (x) = dxN
K∏
k=1

fNkk , (3.5)

où Nk est le nombre de points de données xn de l’ensemble de données x qui se situent
dans l’intervalle k, en vérifiant

∑K
k=1Nk = N .

Lorsque le nombre d’intervalles K est fixé, le modèle est spécifié par les paramètres
fk pour k = 1 à K. Pour déterminer ces paramètres, une approche standard est la
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méthode du maximum de vraisemblance [351]. Cette dernière consiste à selectionner
les valeurs des paramètres qui maximisent la probabilité P (x) dans l’équation 3.5.
Maximiser P (x) de l’équation 3.5, sous la contrainte de l’équation 3.4, est réalisé par
la solution suivante [350] :

f̂k =
Nk

Nδx
, k = 1, · · ·K. (3.6)

La solution du maximum de vraisemblance de l’équation 3.6 spécifie complétement,
pour la densité de probabilité f(x), le modèle d’histogramme avec un nombre K fixé
d’intervalles réguliers.

Pour l’analyse des signaux de fluxmétrie laser Doppler, présentés dans la partie 3.1,
nous avons estimé leur densité de probabilité à l’aide d’histogrammes composés
d’intervalles réguliers ayant une largeur équivalente à 0, 03 unités de perfusion (u. a.).
Cette précision a été choisie afin de se rapprocher de la limite de résolution de l’appareil.

Les résultats obtenus sont comparés à ceux donnés dans le cas d’une distribution
normale. Une variable aléatoire réelle X suit une loi normale si elle admet pour densité
de probabilité la fonction p(x) définie, pour tout nombre réel x, par :

p(x) =
1

σ
√

2π
e−

1
2
(x−µ
σ

)2 , (3.7)

avec σ l’écart-type et µ la moyenne de X. Une telle variable aléatoire est alors dite va-
riable gaussienne en l’honneur du mathématicien allemand Karl Friederich Gauss (1777-
1855) qui l’utilisa pour analyser des données astronomiques [352].

La loi normale est la loi statistique la plus répandue. En effet, de nombreuses distri-
butions réellement observées s’en rapprochent. Ceci peut s’expliquer notamment avec
le théorème central limite [353],[354],[355] (voir Annexe 2 page 182). Ce dernier est
très précieux puisqu’il explique que si l’on fait la somme d’un très grand nombre de
variables aléatoires de loi quelconque, cette somme suit approximativement une loi nor-
male. Ceci permet de comprendre pourquoi autant de distributions observées dans la
réalité suivent approximativement cette distribution : elles décrivent des phénomènes
qui résultent de l’addition d’un grand nombre de causes de fluctuations indépendantes.
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Application sur des signaux synthétiques

Afin de tester notre outil d’estimation de la densité de probabilité, ce dernier est
tout d’abord appliqué sur 2 signaux synthétiques ayant des lois de probabilités connues.

Le premier signal synthétique utilisé est composé de 3000 points générés de ma-
nière aléatoire selon une loi uniforme sur l’intervalle [0 ;1] [356],[357]. En théorie des
probabilités, la loi uniforme est une loi de probabilité d’une variable aléatoire, telle
que la densité de probabilité est constante dans un intervalle fini et nulle hors de cet
intervalle.

Le signal généré est montré Figure 3.7. L’estimation de sa densité de probabilité
est présenté Figure 3.8. Nous observons bien une densité de probabilité uniforme entre
0 et 1 et nulle en dehors. Les variations observées sont dues au nombre de points
générés. Plus le nombre de points générés est important et meilleure est la précision.

Figure 3.7 – Signal composé de 3000 points générés de manière aléatoire selon une loi
uniforme sur l’intervalle [0 ;1].

Le second signal synthétique est composé de 3000 points générés de manière
aléatoire selon un loi normale de moyenne 0 et d’écart-type 1 [356],[358]. Le signal
généré est montré Figure 3.9. L’estimation de sa densité de probabilité est présentée
Figure 3.10. Nous pouvons observer que l’estimation de la densité de probabilité
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Figure 3.8 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal composé de 3000

points générés de manière aléatoire selon une loi uniforme sur l’intervalle [0 ;1], via un
histogramme.

obtenue à l’aide de l’histogramme épouse bien une distribution gaussienne, représentée
en couleur claire. Les variations observées sont dues au nombre de points générés. Plus
le nombre de points générés est important et meilleure est la précision.

L’outil d’estimation de la densité de probabilité ainsi mis en place peut donc être
appliqué sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler.
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Figure 3.9 – Signal composé de 3000 points générés de manière aléatoire selon une loi
normale de moyenne 0 et d’écart-type 1.

Figure 3.10 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal composé de 3000

points générés de manière aléatoire selon une loi normale de moyenne 0 et d’écart-
type 1, via un histogramme (en foncé). Représentation d’une distribution normale
théorique (en clair).
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Résultats obtenus sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler

Les différents histogrammes obtenus avec les signaux présentés dans la partie 3.1
page 67 sont exposés ci-dessous.

La Figure 3.11 montre l’histogramme du second signal de fluxmétrie laser Doppler
enregistré en sortie du moniteur sans sonde (voir Figure 3.1 page 68). Nous pouvons
observer une distribution quasi-gaussienne, centrée aux alentours de −0, 4, ce qui
correspond à une distribution classique d’un processus aléatoire. Cela signifie que
le processus aboutissant au signal crée un grand nombre de petites influences indé-
pendantes. Le même résultat est observé avec le signal présenté Figure 3.1 page 68,
enregistré dans les mêmes conditions, 5 minutes plus tôt. L’estimation de la densité
de probabilité ne permet donc pas d’observer des variations temporelles significatives
sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés en sortie du moniteur sans sonde.

Figure 3.11 – Estimation de la densité de probabilité du signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré en l’absence de sonde sur l’instrument, via un histogramme (en
foncé). Représentation d’une distribution normale (en clair).

L’histogramme obtenu avec le signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré sur le
disque de mise à zéro (voir Figure 3.2 page 69) est présenté Figure 3.12. Nous pouvons
observer que la densité de probabilité ainsi estimée est également très proche d’une
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distribution gaussienne, représentée en couleur claire.

Figure 3.12 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal de fluxmétrie la-
ser Doppler enregistré sur un disque de mise à zéro, via un histogramme (en foncé).
Représentation d’une distribution normale (en clair).

Le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans une
solution de “Motility Standard” (voir Figure 3.3 page 70) est présenté Figure 3.13.
Nous observons à nouveau une densité de probabilité estimée proche d’une distribution
gaussienne, représentée en couleur claire.

Les estimations des densités de probabilité des signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés avant et pendant une occlusion vasculaire (voir Figure 3.4 page 71) sont
présentées respectivement Figures 3.14 et 3.15. Il est intéressant de constater que dans
les 2 cas, les histogrammes épousent la forme d’une distribution gaussienne (repré-
sentée en couleur claire). Ainsi, le blocage de la circulation sanguine ne modifie, à
priori, pas la loi de probabilité des signaux de fluxmétrie laser Doppler. Des résultats
similaires ont été obtenus avec les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur
les 3 autres sujets sains de ce protocole.

Les histogrammes, approchant la densité de probabilité des signaux de fluxmétrie
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Figure 3.13 – Estimation de la densité de probabilité, d’un signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré dans une solution de “Motility Standard”, via un histogramme (en
foncé). Représentation d’une distribution normale (en clair).

Figure 3.14 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur l’avant-bras d’un sujet sain avant une occlusion vasculaire, via
un histogramme (en foncé). Représentation d’une distribution normale (en clair).
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Figure 3.15 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur l’avant-bras d’un sujet sain pendant une occlusion vasculaire,
via un histogramme (en foncé). Représentation d’une distribution normale (en clair).

laser Doppler enregistrés simultanément sur la paume de la main et la face ventrale de
l’avant-bras d’un sujet sain (voir Figure 3.5 page 72), sont présentés respectivement
Figures 3.16 et 3.17. Nous observons que dans les 2 cas, les histogrammes épousent
la forme d’une distribution gaussienne. Ainsi, les différences entre les propriétés
anatomiques/physiologiques des 2 zones étudiées ne modifieraient, à première vue, pas
la loi de probabilité des signaux de fluxmétrie laser Doppler. Des résultats similaires
ont été obtenus avec les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur les 7 autres
sujets sains de ce protocole.

Les différents résultats obtenus montrent une distribution similaire à une distribu-
tion gaussienne pour tous les signaux étudiés. Afin d’approfondir ces résultats, il est
possible de faire des tests de normalité.

Tests de normalité

Les histogrammes présentés précédemment ont permis d’observer une distribution
similaire à une distribution gaussienne pour les différents signaux de fluxmétrie laser
Doppler étudiés. Afin d’approfondir cette étude nous avons utilisé 2 tests simples de
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Figure 3.16 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur la paume de la main, via un histogramme (en foncé). Représen-
tation d’une distribution normale (en clair).

Figure 3.17 – Estimation de la densité de probabilité d’un signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur la face ventrale de l’avant-bras, via un histogramme (en foncé).
Représentation d’une distribution normale (en clair).
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normalité. Le premier est le calcul des cumulants et le second est l’utilisation de la
droite dite de Henry.

Pour bien comprendre les cumulants, il faut tout d’abord présenter les fonctions
caractéristiques. Comme le nom l’indique, ces dernières peuvent caractériser complè-
tement la variable aléatoire X comme sa propre loi ou densité de probabilité. Dans la
littérature, deux fonctions caractéristiques sont usuellement définies [351] :

Soient X une variable aléatoire continue et fX(x) sa densité de probabilité. On
appelle la première fonction caractéristique de X la fonction :

ΦX(u) = E(eiXu) =

∫ +∞

−∞
fX(x)eixudx. (3.8)

La première fonction caractéristique peut alors être considérée comme la transformée
de Fourier (voir partie 3.3.1 page 111) de la densité de probabilité de X. La seconde
fonction caractéristique est définie par :

ΨX(u) = ln(ΦX(u)). (3.9)

La première fonction caractéristique permet d’exprimer de manière très simple les
moments. La seconde fonction caractéristique permet elle d’exprimer les cumulants. En
effet, pour une variable aléatoire X, le cumulant d’ordre r peut être calculé à partir de
la relation suivante [351] :

Cumr(X) = (−i)r δ
rΨX(u)

δur

∣∣∣∣∣
u=0

. (3.10)

Il est ainsi possible de montrer que les cumulants d’ordre trois et quatre de X sont
respectivement [359],[360] :

Cum3(X) = E(X3)− 3E(X)E(X2) + 2E3(X), (3.11)

et

Cum4(X) = E(X4)− 4E(X)E(X3)− 3E2(X2) + 12E2(X)E(X2)− 6E4(X). (3.12)

Une propriété très intéressante des cumulants est que, pour une variable aléatoire
gaussienne, les cumulants d’ordre supérieurs à deux sont nuls. Les différents résultats
obtenus avec les signaux de fluxmétrie laser Doppler sont présentés dans le Tableau 3.2.
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Nous observons que pour la plupart des signaux, les cumulants d’ordre trois et quatre
sont effectivement proches de 0. Deux signaux présentent cependant des cumulants
ayant des valeurs élevées : le signal enregistré dans la solution de “Motility Standard”
et les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la paume de la main.
Nous observons ainsi une perte du caractère gaussien des signaux enregistrés sur la
paume de la main par rapport à ceux enregistrés simultanément sur la face ventrale
de l’avant-bras. Par ailleurs, les signaux enregistrés sur l’avant-bras au repos, bien
qu’ayant en moyenne des cumulants d’ordre trois et quatre de faibles valeurs, possèdent
des cumulants d’ordre trois et quatre plus élevés que durant une occlusion vasculaire.
En outre, il est intéressant de noter que, bien qu’ayant des cumulants d’ordre trois et
quatre de faibles valeurs, les signaux de perfusion enregistrés sur l’avant-bras suivant
deux protocoles, ne donnent pas, en moyenne, des résultats identiques. Dans ces deux
études, des sujets différents se sont portés volontaires. Or la microcirculation peut
varier suivant les personnes. De plus, bien que la proportion de femmes était la même
(1/4), l’âge moyen des sujets était légèrement différent (40, 7± 12, 7 ans dans le cadre
de l’occlusion et 30, 8 ± 12, 2 ans pour l’observation simultanée de la main et de
l’avant-bras). Ceci peut aussi contribuer à augmenter les différences observées.

De plus, suite à l’analyse de signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés dans
des conditions identiques à des instants différents (résultats non montrés ici), aucune
variation temporelle significative n’est visible avec les cumulants, tant au niveau des
signaux enregistrés en sortie du moniteur sans sonde que pour les signaux de perfusion
enregistrés sur l’avant-bras au repos.

Suite à ces résultats, un autre test de normalité est effectué. Il s’agit de l’utilisation
de la droite de Henry. Cette dernière est une méthode graphique pour ajuster une
distribution gaussienne à celle d’une série d’observations. Supposons que la variable
aléatoire X suive une loi normale de moyenne m et d’écart-type σ. Dans ce cas nous
avons :

P (X ≤ x) = F

(
x−m
σ

)
= F (t), (3.13)

où F représente la fonction de répartition de la loi normale centrée réduite et t est
une variable gaussienne centrée réduite. Si la variable est gaussienne, les points de
coordonnées (xi; ti) sont alignés sur la droite d’équation t = x−m

σ
. Nous comparons

donc les valeurs des quantiles de la loi empirique (xi) aux quantiles de la loi normale
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Table 3.2 – Cumulants d’ordre 3 et 4 des signaux de fluxmétrie laser Doppler étudiés
dans ce chapitre

Conditions d’acquisitions Cumulant d’ordre trois Cumulant d’ordre quatre

Moniteur sans sonde -0,00 -0,00

Moniteur sans sonde (signal enregis-

tré 5 minutes après le précédent)

-0,00 -0,00

Disque de mise à zéro -0,01 -0,02

“Motility Standard” 57,32 294,18

L’avant-bras de sujets sains avant

une occlusion vasculaire (moyenne

sur 4 sujets)

0,19 0,78

L’avant-bras de sujets sains pendant

une occlusion vasculaire (moyenne

sur 4 sujets)

0,00 0,00

Simultanément sur l’avant-bras et

la paume de la main de sujets

sains (moyenne sur la paume de la

main de 8 sujets)

-269,98 -79978,71

Simultanément sur l’avant-bras et

la paume de la main de sujets

sains (moyenne sur l’avant-bras de

8 sujets)

1,59 -3,44

88



3.2. Mise en œuvre d’une analyse temporelle

centrée réduite ti.

Les résultats obtenus sont présentés ci-dessous. Pour les signaux enregistrés avec le
moniteur sans sonde et sur le disque de mise à zéro, les droites obtenues à partir des
signaux correspondent bien à celles issue d’une distribution normale. Ceci confirme
une distribution normale des signaux. Pour ces deux signaux de fluxmétrie laser
Doppler, le résultat étant similaire, seul le graphique obtenu à partir du disque de
mise à zéro est présenté Figure 3.18.

Figure 3.18 – Comparaison des quantiles estimés à partir du signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur le disque de mise à zéro (en croix) et des quantiles obtenus pour
une distribution normale (en pointillés).

Les résultats obtenus avec le signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans
une solution de “Motility Standard”, montrent un décalage de la courbe par rapport
à la droite de Henry (voir Figure 3.19). Ce décalage peut signifier une perte du
caractère gaussien du signal de perfusion. Ce résultat confirme celui obtenu à l’aide
des cumulants.

Les résultats obtenus avec les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur
l’avant-bras avant et pendant une occlusion vasculaire sont présentés respectivement
Figure 3.20 et Figure 3.21. Sur ces graphiques, un léger décalage, et donc une légère
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Figure 3.19 – Comparaison des quantiles estimés à partir du signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré dans une solution de “Motility Standard” (en croix) et des quantiles
obtenus pour une distribution normale (en pointillés).

perte du caractère gaussien, est observé avant l’occlusion vasculaire. Ces résultats
confirment ceux obtenus avec les cumulants.

Les résultats obtenus avec les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
simultanément sur la paume de la main et la face ventrale de l’avant-bras sont montrés
respectivement Figure 3.22 et Figure 3.23. Sur ces graphiques, nous observons un
décalage clairement plus prononcé sur le signal issu de la main par rapport à celui issu
de l’avant-bras. Ces résultats confirment également ceux obtenus avec les cumulants.

De plus, suite à l’analyse de signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés, dans
des conditions identiques, à des instants différents (résultats non montrés ici), aucune
variation temporelle significative n’est visible avec la droite de Henry, tant au niveau
des signaux enregistrés en sortie du moniteur sans sonde que pour les signaux de
perfusion enregistrés sur l’avant-bras.

La mise en place d’outils relativement simples pour l’observation de la densité
de probabilités des signaux de fluxmétrie laser Doppler a ainsi permis de faire ressortir
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Figure 3.20 – Comparaison des quantiles estimés à partir du signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur l’avant-bras d’un sujet sain au repos (en croix) et des quantiles
obtenus pour une distribution normale (en pointillés).

Figure 3.21 – Comparaison des quantiles estimés à partir du signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur l’avant-bras d’un sujet sain pendant une occlusion vasculaire (en
croix) et des quantiles obtenus pour une distribution normale (en pointillés).
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Figure 3.22 – Comparaison des quantiles estimés à partir du signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré simultanément sur la paume de la main et la face ventrale de
l’avant-bras (ici la paume de la main) (en croix) et des quantiles obtenus pour une
distribution normale (en pointillés).

Figure 3.23 – Comparaison des quantiles estimés à partir du signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré simultanément sur la paume de la main et la face ventrale de
l’avant-bras (ici l’avant-bras) (en croix) et des quantiles obtenus pour une distribution
normale (en pointillés).
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différents points :

– Tout d’abord, sans présence de flux, les signaux de perfusion possèdent une dis-
tribution normale.

– Le signal enregistré dans une solution de “Motility Standard” a permis de montrer
que l’effet Doppler, dû à l’interaction des photons avec des particules en mouve-
ment, peut modifier cette distribution. Ce phénomène est également observé avec
les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés avant et pendant une occlusion
vasculaire (légère perte du caractère gaussien en présence du flux sanguin).

– L’analyse des signaux de perfusion enregistrés simultanément sur l’avant-bras et
la paume de la main montre une modification de la densité de probabilité selon
la zone anatomique étudiée.

3.2.2 Observation de la fonction d’autocorrélation de signaux

de fluxmétrie laser Doppler

La mesure de dépendance statistique le long d’un signal est une tâche importante,
qui peut permettre de caractériser ses structures, de séparer les contributions de l’in-
formation et du bruit dans ses fluctuations ou d’identifier les dynamiques des processus
de génération sous-jacents. La dépendance statistique d’un signal aléatoire est souvent
caractérisée par les mesures d’autocorrélation. De telles mesures sont régulièrement
utilisées pour caractériser des signaux et processus complexes dans des domaines aussi
variés que la physique [361], la biologie [362],[363], le biomédical [364], la climatolo-
gie [365] ou l’étude de textes littéraires [366].

Nous allons dans cette partie étudier la dépendance statistique des différents signaux
de fluxmétrie laser Doppler (présentés dans la partie 3.1) en observant l’évolution de
leur fonction d’autocorrélation.

Fonction d’autocorrélation

En premier lieu, et afin de pouvoir comprendre la définition de la fonction d’auto-
corrélation donnée par la suite, il est important de développer la notion d’espérance
mathématique. L’espérance mathématique d’une variable aléatoire X est la somme des
produits de chacune des valeurs prises par X par la probabilité de l’événement associé
à cette valeur. Soit k1, k2, . . . , kn les valeurs prises par une variable aléatoire X. On
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appelle espérance mathématique de X, le nombre noté E[x] défini par :

E[x] =
n∑
i=1

kip(X = ki), (3.14)

où p(X = ki) représente la probabilité que X soit égale à ki. Cette formule s’apparente
au calcul d’une moyenne pondérée en statistiques. Les effectifs pondérant chaque
valeur du caractère étudié sont ici remplacés par les probabilités des événements
correspondants aux valeurs de la variable.

Une notion souvent utilisée en probabilités et en statistiques est la notion de cor-
rélation. Elle correspond à la liaison entre des données quantitatives ou qualitatives,
mise en évidence par une analyse statistique. En probabilités et en statistiques, l’étude
de la corrélation permet d’observer l’intensité de la liaison qui peut exister entre deux
ou plusieurs variables aléatoires ou statistiques numériques. Une autre notion fréquem-
ment utilisée est la notion de covariance. Cette dernière est un nombre permettant
d’évaluer le sens de variation de deux variables et, par là, de qualifier l’indépendance
de ces variables.

La dépendance statistique le long d’un signal aléatoire x est généralement caracté-
risée par la fonction d’autocorrélation Rxx(t, τ) définie par l’espérance :

Rxx(t, τ) = E[x(t)x(t+ τ)]. (3.15)

Une autre fonction est aussi régulièrement utilisée. Il s’agit de la fonction d’auto-
covariance Cxx(t, τ) définie comme l’autocorrélation du signal centré x(t) − E[x(t)],
c’est-à-dire :

Cxx(t, τ) = E[(x(t)− E[x(t)])(x(t+ τ)− E[x(t+ τ)])]

= Rxx(t, τ)− E[x(t)]E[x(t+ τ)].
(3.16)

Pour chaque t et τ , l’autocovariance vérifie |Cxx(t, τ)| 6 σ(x(t))σ(x(t +

τ)), avec σ l’écart-type. Ceci se montre à l’aide de l’inégalité dite de Cauchy-
Schwarz [367],[368] (voir Annexe 3 page 184). Ainsi, une version normalisée de l’auto-
covariance est le coefficient d’autocorrélation :

rxx(t, τ) =
Cxx(t, τ)

σ(x(t))σ(x(t+ τ))
. (3.17)

Ce dernier varie, pour tout t et τ , entre −1 et 1 inclus. Notamment, pour chaque
temps t, le coefficient d’autocorrélation est de 1 pour τ = 0. De plus, pour beaucoup
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de signaux aléatoires, il y a habituellement une perte des connections causales entre
x(t) et x(t + τ) lorsque τ → ±∞. Ceci entraîne une indépendance statistique et
dans cette circonstance Cxx(t, τ) et rxx(t, τ) atteignent zéro. L’évolution du coefficient
d’autocorrélation entre son maximum (rxx(t, τ = 0) = 1) et son comportement asymp-
totique (rxx(t, τ → ±∞) = 0) sert comme mesure pratique de la dépendance entre
x(t) et x(t + τ). Une décroissance exponentielle de Cxx(t, τ) de l’ordre de exp(−βτ),
identifie des dépendances à court terme, le long d’un temps d’échelle caractéristique
1/β. Une décroissance plus lente, selon une loi de puissance comme τ−β, avec β > 0

identifie une dépendance à long terme caractérisée par l’exposant β [363].

Une propriété très utilisée de la fonction d’autocorrélation est que son comporte-
ment est complètement prévisible dans le cadre de la théorie des systèmes linéaires [351].
Ainsi, si un signal aléatoire x(t), avec une fonction d’autocorrélation Rxx(t, τ), est ap-
pliqué en entrée d’un système linéaire invariant dans le temps ayant une réponse im-
pulsionnelle h(t), alors le signal aléatoire y(t) de sortie a une fonction d’autocorrélation
égale à :

Ryy(t, τ) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
Rxx(t− t′, τ − t′′)h(t′)h(t′′)dt′dt′′. (3.18)

Il est donc possible de montrer qu’un système linéaire, quelle que soit sa complexité,
ne peut produire des dépendances statistiques à long terme s’il n’y a pas de corrélation
en entrée [369].

Application sur un signal synthétique

Afin de vérifier notre implémentation du coefficient d’autocorrélation, nous l’avons
appliquée sur un signal composé de 3000 points générés de manière aléatoire selon une
loi normale de moyenne 0 et d’écart-type 1 [356], [358]. Le coefficient d’autocorrélation
d’un tel signal correspond à une impulsion de Dirac. Cette dernière, décrite par Paul
Dirac [370], peut être informellement considérée comme une fonction δ qui prend une
valeur unitaire en 0, et la valeur zéro partout ailleurs. Le coefficient d’autocorrélation
estimé doit donc prendre la valeur 1 lorsque τ = 0 et 0 partout ailleurs.

Le résultat obtenu est présenté Figure 3.24. Nous observons bien un pic de valeur
1 lorsque τ = 0 et des valeurs aux alentours de 0 ensuite. Par ailleurs, la décroissance
entre la valeur maximale (1) et 0 est très rapide. Elle est, tout du moins, plus rapide
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que celle de la fonction exp(−τ) représentée sur la Figure 3.24 en couleur claire.
Ceci correspond donc bien au résultat attendu. Nous pouvons cependant noter de
fortes variations de la fonction d’autocorrélation lorsque le temps de retard devient
important. Ceci s’explique par le fait que plus τ est grand plus le nombre de valeurs
moyennées est faible. L’estimation est ainsi moins précise pour les valeurs de τ élevées.

Figure 3.24 – Estimation de la fonction d’autocorrélation d’un signal composé de 3000

points générés de manière aléatoire selon une loi normale de moyenne 0 et d’écart-type
1 (en foncée). Comparaison avec la fonction exp(−τ) (en clair).

Notre outil d’estimation de la fonction d’autocorrélation donnant des résultats en
accord avec la théorie, nous pouvons maintenant l’appliquer sur les signaux de fluxmé-
trie laser Doppler.

Résultats obtenus sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler

Les fonctions d’autocorrélation normalisées, obtenues avec les signaux de fluxmétrie
laser Doppler présentés dans la partie 3.1, sont présentées ci-dessous.

La Figure 3.25 montre le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser Doppler
enregistré avec le moniteur “à vide”. La fonction d’autocorrélation obtenue décroît
aussi rapidement que pour un bruit gaussien de moyenne nulle et d’écart-type 1 (voir
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Figure 3.24). Le signal provenant de l’instrument serait ainsi complètement décorrélé
dans le temps.

Figure 3.25 – Estimation de la fonction d’autocorrélation d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré en l’absence de sonde (en foncé). Comparaison avec la fonction
exp(−τ) (en clair).

La Figure 3.26 présente le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser Doppler
enregistré sur le disque de mise à zéro. La fonction d’autocorrélation obtenue décroît
moins vite que pour un bruit gaussien de moyenne nulle et d’écart-type 1 (voir
Figure 3.24) et même moins vite que la fonction exp(−τ) (représentée en couleur
claire). Le signal enregistré sur le disque de mise à zéro aurait ainsi une dépendance
statistique à plus long terme que du bruit gaussien.

Le résultat obtenu sur le signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans la
solution de “Motility Standard” est montré Figure 3.27. Une décroissance moins rapide
que la fonction exp(−τ), représentée en couleur claire, est de nouveau observée. La
décroissance de la fonction d’autocorrélation estimée pour le signal enregistré dans
la solution de “Motility Standard”, entre le maximum (en τ = 0) et 0, semble même
légèrement plus lente que pour le signal enregistré sur le disque de mise à zéro.
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Figure 3.26 – Estimation de la fonction d’autocorrélation d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré sur un disque de mise à zéro (en foncé). Comparaison avec la
fonction exp(−τ) (en clair).

Figure 3.27 – Estimation de la fonction d’autocorrélation d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré dans une solution de “Motility Standard” (en foncé). Compa-
raison avec la fonction exp(−τ) (en clair).
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L’estimation des fonctions d’autocorrélation obtenues sur les signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés sur l’avant-bras d’un sujet sain avant et pendant une
occlusion vasculaire, est présentée Figure 3.28. Les fonctions obtenues montrent toutes
deux une décroissance moins rapide que la fonction exp(−τ) (représentée en poin-
tillés). De plus, la fonction d’autocorrélation obtenue pendant l’occlusion vasculaire
présente une décroissance clairement plus rapide qu’avant l’occlusion. Ce phénomène
a également été observé sur les 3 autres sujets de ce protocole. Ceci pourrait indiquer
une perte de dépendance statistique à long terme pendant l’occlusion. Par ailleurs,
contrairement aux fonctions d’autocorrélation précédemment observées, les fonctions
d’autocorrélation obtenues à partir des signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
sur l’avant-bras de sujets sains au repos présentent des oscillations. Ceci montre une
certaine périodicité des signaux. Ainsi, sur la Figure 3.28, des oscillations de l’ordre
de la seconde et d’autres ayant une période plus élevée, aux alentours de 10 s, peuvent
être observées. Il est cependant intéressant de noter que l’amplitude de ces oscillations
varie suivant les sujets (résultats non montrés ici).

Figure 3.28 – Estimation de la fonction d’autocorrélation de signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain avant (en
foncé) et pendant (en clair) une occlusion vasculaire. Comparaison avec la fonction
exp(−τ) (en pointillés).
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Les résultats obtenus sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras et sur la paume de la main d’un
sujet sain au repos, sont présentés Figure 3.29. Une décroissance moins rapide
que la fonction exp(−τ) (représentée en pointillés) est observée sur les 2 fonctions
d’autocorrélation estimées. En outre, une décroissance moins rapide est observée sur
la fonction d’autocorrélation estimée à partir du signal enregistré sur la paume de
la main par rapport à celle estimée à partir du signal enregistré sur l’avant-bras. Ce
phénomène est également observé sur les 7 autres sujets de ce protocole. Les signaux
de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la paume de la main pourraient ainsi
présenter une dépendance statistique à plus long terme que ceux enregistrés sur la face
ventrale de l’avant-bras. Par ailleurs, des oscillations sont présentes sur les 2 fonctions
d’autocorrélation. Ce phénomène est aussi observé sur les autres sujets étudiés, mais,
de nouveau, l’amplitude de ces oscillations varie selon les sujets. Ainsi, des oscillations
ayant une période de l’ordre de la seconde et qui semblent identiques pour les 2

fonctions d’autocorrélation estimées à partir de signaux enregistrés simultanément,
sont observées. D’autres oscillations, ayant une période aux alentours de 10 s, sont
également observées sur les 2 signaux.

De plus, suite à l’analyse de signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés, dans
des conditions identiques, à des instants différents (résultats non montrés ici), aucune
variation temporelle significative n’est visible avec la fonction d’autocorrélation, tant
au niveau des signaux enregistrés en sortie du moniteur sans sonde que pour les signaux
de perfusion enregistrés sur l’avant-bras.

3.2.3 Observation de la fonction d’autoinformation de signaux

de fluxmétrie laser Doppler

Les mesures de corrélation, telles que la fonction d’autocorrélation présentée dans la
partie précédente, ont quelques limitations dues au fait qu’elles ne quantifient les dépen-
dances statistiques que partiellement. Les mesures issues de la théorie de l’information,
telles que l’information mutuelle ou l’autoinformation, constituent une bonne approche
complémentaire. Elles permettent notamment d’avoir une quantification complète de
la dépendance statistique. Des travaux ont ainsi comparé des mesures de corrélation et
des mesures issues de la théorie de l’information [371], [372] et leur complémentarité a
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Figure 3.29 – Estimation de la fonction d’autocorrélation de signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras (en foncé)
et sur la paume de la main (en clair) d’un sujet sain au repos. Comparaison avec la
fonction exp(−τ) (en pointillés).

été mise en avant [369]. Les mesures d’information mutuelle ont ainsi été utilisées en
physique [373] mais également dans bien d’autres domaines tels que le biomédical [374],
l’étude de séries financières [375] ou l’analyse d’un modèle écologique [376].

Nous allons dans cette partie étudier plus précisément la dépendance statistique
des différents signaux de fluxmétrie laser Doppler (présentés dans la partie 3.1) en
observant l’évolution de leur fonction d’autoinformation.

Fonction d’autoinformation

Pour mieux comprendre la fonction d’autoinformation, une courte introduction sur
la théorie de l’information et sur l’entropie est nécessaire. La théorie de l’information
est une branche des mathématiques appliquées et de l’électrotechnique impliquant
la quantification de l’information. Par extension, elle englobe l’ensemble des théories
relatives à la conception, à la mise en place et à l’efficacité de systèmes d’information et
de communication. Elle trouve son origine scientifique avec Claude Shannon qui en est
le père fondateur [377]. Une mesure clé de l’information dans la théorie est l’entropie,
qui est habituellement exprimée par le nombre moyen de données nécessaires pour
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l’emmagasinage ou la communication.

L’entropie H, d’une variable aléatoire discrète X, est une mesure de la quantité de
l’incertitude associée à la valeur de X. Si X comporte n symboles, ayant chacun une
probabilité Pi d’apparaître, l’entropie H de la source X est définie comme :

Hb(X) = −E[logb P (X = xi)] = −
n∑
i=1

Pi logb Pi, (3.19)

où E désigne l’espérance mathématique (voir partie 3.2.2 page 93). La base b du loga-
rithme détermine l’unité. Un logarithme à base 2 est généralement utilisé ; l’entropie
possède alors l’unité de bits/symbole [378]. Les symboles représentent les réalisations
possibles de la variable aléatoire X. L’entropie ainsi définie vérifie les propriétés sui-
vantes :

– H(X) ≥ 0 avec égalité si et seulement si ∃i tel que P (X = xi) = 1.
– H(X) ≤ log(n), c’est-à-dire que l’entropie est maximale pour une distribution

uniforme (ce qui traduit l’intuition que plus il y a de choix possibles, plus l’in-
certitude est grande).

– Elle est continue.

L’information mutuelle [373] permet de mesurer la quantité d’information qui peut
être obtenue à propos d’une variable aléatoire à partir de l’observation d’une autre
variable aléatoire. L’information mutuelle d’un couple (X, Y ) de variables aléatoires
représente leur degré de dépendance au sens probabiliste et se note dans le cas dis-
cret [379] :

I(X, Y ) =
∑
x,y

P (x, y) log
P (x, y)

P (x)P (y)
, (3.20)

où P (x, y) est la densité de probabilité jointe et P (x) et P (y) les distributions mar-
ginales respectivement de x et y. L’information mutuelle est positive et symétrique,
c’est-à-dire que I(X, Y ) = I(Y,X) [380].

L’information mutuelle entre 2 variables aléatoires X et Y peut également être
définie en terme d’information d’entropies comme :

I(X, Y ) = H(Y )−H(Y |X), (3.21)

où H(Y ) est l’entropie marginale qui mesure l’information contenue dans Y et H(Y |X)

l’entropie de Y conditionnellement à X qui mesure le contenu de l’information restante
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dans Y , si l’information contenue dans X est complètement connue [380].

Une mesure de la dépendance statistique entre x(t) et x(t+ τ) est fournie par une
forme de l’information mutuelle Ixx(t, τ) entre x(t) et x(t + τ), ou fonction d’autoin-
formation, qui peut être définie comme :

Ixx(t, τ) = H[x(t+ τ)]−H[x(t+ τ)|x(t)]. (3.22)

La quantité H[x(t+ τ)] est l’entropie marginale de x(t+ τ), tandis que H[x(t+ τ)|x(t)]

est l’entropie conditionnelle de x(t + τ) sachant x(t). La fonction d’autoinformation
permet de contourner une limitation de la fonction d’autocorrélation. En effet, les me-
sures d’autocorrélation présentent bien des propriétés intéressantes. Par exemple, il y a
des relations connues entre la fonction d’autocorrélation et la croissance de la variance
d’une marche aléatoire [381],[382]. De plus, les coefficients de corrélation peuvent être
positifs ou négatifs, ce qui permet de distinguer la corrélation de l’anticorrélation.
Cependant, ces mesures souffrent aussi de quelques limitations. L’identification de
composantes dynamiques sous-jacentes non linéaires via la corrélation a notamment été
reconnue comme difficile dans différents domaines [383],[384],[385]. En outre, pour un
τ donné, une indépendance entre x(t) et x(t+ τ) implique Cxx(t, τ) = 0. Au contraire,
Cxx(t, τ) = 0 (une décorrélation) n’implique pas une indépendance entre x(t) et x(t+τ).

Une propriété intéressante de l’autoinformation est qu’elle vérifie toujours
Ixx(t, τ) ≥ 0, avec égalité si et seulement si x(t) et x(t + τ) sont indépendantes [386].
Ainsi, alors que l’autocorrélation mesure seulement partiellement l’indépendance
statistique, l’autoinformation offre une quantification complète de la dépendance. La
contrepartie est qu’il n’y a pas de propriété théorique générale, prédisant le com-
portement de l’autoinformation, qui pourrait faire le parallèle avec l’équation (3.18)
obtenue par la théorie des systèmes linéaires pour l’autocorrélation. Les fonctions
d’autocorrélation et d’autoinformation restent ainsi des approches complémentaires
pour caractériser la dépendance statistique dans un signal aléatoire.

Plus de détails sur la théorie de l’information peuvent être trouvés dans la
littérature [387],[388].
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Application sur un signal synthétique

Lorsqu’un signal aléatoire est un bruit stationnaire gaussien doté d’une moyenne m,
d’un écart-type σ et d’un coefficient d’autocorrélation rxx(τ), la densité de probabilité
jointe de x(t) et x(t+ τ) est [351] :

pxx(u1, u2; τ) =
1

2πσ2
√

1− r2
xx(τ)

exp−(u1 −m)2 − 2(u1 −m)(u2 −m)rxx(τ) + (u2 −m)2

2σ2[1− r2
xx(τ)]

.

(3.23)
Cette dernière est indépendante de t.

À partir de la définition de l’entropie et de l’équation (3.23), nous obtenons les
équations suivantes [351] :

H[x(t)] = ln(
√

2πeσ) (3.24)

et

H[x(t+ τ)|x(t)] = ln(
√

2πeσ
√

1− r2
xx(τ)). (3.25)

La fonction d’autoinformation devient alors [351], [389] :

Ixx(τ) = −0, 5 ln(1− r2
xx(τ)). (3.26)

Ces résultats montrent que, dans le cas d’un bruit gaussien stationnaire, l’autoin-
formation est déterminée uniquement à partir de l’autocorrélation. Ainsi, Ixx(τ) = 0

si et seulement si rxx(τ) = 0, c’est-à-dire que l’indépendance équivaut à la décorrélation.

Afin de vérifier notre implémentation de la fonction d’autoinformation, nous l’avons
tout d’abord appliquée sur un signal composé de 3000 points générés de manière aléa-
toire selon une loi normale de moyenne 0 et d’écart-type 1 [356],[358]. D’après l’équa-
tion (3.26), la fonction d’autoinformation d’un tel signal est donc maximale lorsque
τ = 0 (rxx(τ) = 1), puis nulle pour τ > 0 (rxx(τ) = 0). Pour faciliter la visualisation
et la comparaison avec la fonction d’autocorrélation, la fonction d’autoinformation a
été normalisée afin d’obtenir des valeurs uniquement dans l’intervalle [0, 1]. Pour cela,
le signal est tout d’abord centré et réduit afin d’obtenir un signal variant entre 0 et
1 inclus. Les probabilités P (X = 0) et P (X = 1) sont ensuite étudiées, ce qui donne
un ensemble de taille n = 2. La valeur maximale de l’entropie, et par conséquent de la
fonction d’autoinformation normalisée, sera donc de logb(2). En choisissant une base
2, cette valeur est égale à 1.
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Le résultat obtenu est présenté Figure 3.30. Nous observons bien sur la fonction
d’autoinformation estimée un pic de valeur 1 lorsque τ = 0 et des valeurs nulles
ensuite. Par ailleurs, la décroissance entre la valeur maximale (1) et 0 est très rapide.
Elle est, tout du moins, plus rapide que celle de la fonction exp(−τ) représentée
en couleur claire. Ceci correspond donc bien au résultat attendu. Nous pouvons
cependant noter des variations de la fonction d’autoinformation lorsque le temps de
retard devient important. Ceci s’explique par le fait que plus τ est grand plus le
nombre de valeurs moyennées est faible. L’estimation est ainsi moins précise pour les
valeurs de τ élevées.

Figure 3.30 – Estimation de la fonction d’autoinformation d’un signal composé de
3000 points générés de manière aléatoire selon une loi normale de moyenne 0 et d’écart-
type 1 (en foncé). Comparaison avec la fonction exp(−τ) (en clair).

Notre outil d’estimation de la fonction d’autoinformation donnant des résultats
en accord avec la théorie, nous pouvons maintenant l’appliquer sur les signaux de
fluxmétrie laser Doppler.

Résultats obtenus sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler

Les fonctions d’autoinformation normalisées, obtenues avec les signaux de fluxmé-
trie laser Doppler présentés dans la partie 3.1, sont présentées ci-dessous.
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La Figure 3.31 montre le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser Doppler
enregistré en sortie du moniteur sans sonde. La fonction d’autoinformation obtenue
décroît aussi rapidement que pour un bruit gaussien de moyenne nulle et d’écart-type
1 (voir Figure 3.30). Nous observons ainsi une décroissance plus rapide que la fonction
exp(−τ) (représentée en couleur claire). Le signal provenant de l’instrument ne
comporterait ainsi aucune dépendance statistique.

Figure 3.31 – Estimation de la fonction d’autoinformation d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré en l’absence de sonde (en foncé). Comparaison avec la fonction
exp(−τ) (en clair).

La Figure 3.32 montre le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur le disque de mise à zéro. La fonction d’autoinformation
obtenue décroît plus vite que la fonction d’autocorrélation du même signal (voir
Figure 3.26). Elle décroît cependant moins vite que pour un bruit gaussien de moyenne
nulle et d’écart-type 1 (voir Figure 3.30) avec une décroissance du même ordre de
grandeur que la fonction exp(−τ) (représentée en couleur claire). Le signal enre-
gistré sur le disque de mise à zéro aurait ainsi une dépendance statistique à court terme.

Le résultat obtenu sur le signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans la solu-
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Figure 3.32 – Estimation de la fonction d’autoinformation d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré sur un disque de mise à zéro (en foncé). Comparaison avec la
fonction exp(−τ) (en clair).

tion de “Motility Standard” est présenté Figure 3.33. Une décroissance moins rapide
que la fonction exp(−τ), représentée en couleur claire, est observée. La décroissance
de la fonction d’autoinformation estimée pour le signal enregistré dans la solution de
“Motility Standard”, entre le maximum (en τ = 0) et 0, est légèrement plus lente que
pour le signal enregistré sur le disque de mise à zéro.

L’estimation des fonctions d’autoinformation, obtenues sur les signaux de flux-
métrie laser Doppler enregistrés sur l’avant-bras d’un sujet sain avant et pendant
une occlusion vasculaire, est présentée Figure 3.34. La fonction obtenue lors du “zéro
biologique” semble avoir une décroissance du même ordre de grandeur que celle
obtenue sur le disque de mise à zéro. De plus, la fonction d’autoinformation, obtenue
pendant l’occlusion vasculaire, présente une décroissance clairement plus rapide
qu’avant l’occlusion. Ce phénomène a également été observé sur les 3 autres sujets de
ce protocole. Ceci confirme une perte de dépendance statistique à long terme pendant
l’occlusion. Par ailleurs, contrairement aux fonctions d’autoinformation précédemment
observées, la fonction d’autoinformation obtenue à partir du signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur l’avant-bras d’un sujet sain au repos présente des oscillations.
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Figure 3.33 – Estimation de la fonction d’autoinformation d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré dans une solution de “Motility Standard” (en foncé). Compa-
raison avec la fonction exp(−τ) (en clair).

Ceci montre une certaine périodicité du signal. Ainsi, sur la Figure 3.34, des oscillations
de l’ordre de la seconde et d’autres ayant une période plus élevée, aux alentours de 10

s, peuvent être observées.

Les résultats obtenus sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras et sur la paume de la main d’un
sujet sain au repos, sont présentés Figure 3.35. Une décroissance moins rapide
que la fonction exp(−τ) (représentée en pointillés) est observée sur les 2 fonctions
d’autoinformation estimées. En outre, une décroissance moins rapide est observée
sur la fonction d’autoinformation estimée à partir du signal enregistré sur la paume
de la main par rapport à celle estimée à partir du signal enregistré sur l’avant-bras.
Ce phénomène est également observé sur les 7 autres sujets de ce protocole. Les
signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la paume de la main montrent
ainsi une dépendance statistique à plus long terme que ceux enregistrés sur la face
ventrale de l’avant-bras. Par ailleurs, des oscillations sont présentes sur les 2 fonctions
d’autoinformation. Ce phénomène est observé sur les autres sujets étudiés. Des
oscillations ayant une période de l’ordre de la seconde et qui semble identique pour les
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Figure 3.34 – Estimation de la fonction d’autoinformation de signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain avant (en
foncé) et pendant (en clair) une occlusion vasculaire. Comparaison avec la fonction
exp(−τ) (en pointillés).

2 fonctions d’autoinformation, estimées à partir de signaux enregistrés simultanément,
sont observées. D’autres oscillations sont égalements observées sur les 2 signaux.

Il est intéressant de noter que, tout comme ce qui a été observé sur les fonctions
d’autocorrélation, les amplitudes des oscillations présentes sur les fonctions d’autoin-
formation des signaux de perfusion enregistrés sur la peau, varient suivant les sujets.

De plus, suite à l’analyse de signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés dans
des conditions identiques à des instants différents (résultats non montrés ici), aucune
variation temporelle significative n’est visible avec la fonction d’autoinformation, tant
au niveau des signaux enregistrés en sortie du moniteur sans sonde que pour les
signaux de perfusion enregistrés sur l’avant-bras.

L’observation des résultats obtenus à l’aide des fonctions d’autocorrélation et
d’autoinformation permet de faire ressortir un certain nombre d’information :

– Les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sans flux semblent présenter
uniquement des dépendances à très court terme.
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Figure 3.35 – Estimation de la fonction d’autoinformation de signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras (en foncé)
et sur la paume de la main (en clair) d’un sujet sain au repos. Comparaison avec la
fonction exp(−τ) (en pointillés).

– Les signaux de perfusion enregistrés sur l’avant-bras de sujets sains présentent une
perte de dépendance statistiques à long terme pendant une occlusion vasculaire.

– Les signaux de fluxmétrie laser Doppler, enregistrés simultanément sur 2 zones
anatomiques différentes, semblent montrer d’une part des caractéristiques de pé-
riodicité similaires (oscillations ayant la même période), mais, d’autre part, une
dépendance statistique différente. En effet, sur tous les sujets étudiés, les signaux
de perfusion enregistrés sur la paume de la main présentent des dépendances
statistiques à plus long terme que les signaux enregistrés sur la face ventrale de
l’avant-bras.
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3.3 Observation de la densité spectrale de puissance

de signaux de fluxmétrie laser Doppler

La partie précédente a permis de faire des analyses de signaux de fluxmétrie laser
Doppler dans le domaine temporel. Nous nous intéressons maintenant au domaine fré-
quentiel. L’analyse spectrale est la décomposition en composantes fréquentielles d’une
grandeur variant en fonction du temps. En théorie du signal, les spectres sont associés
à la transformée de Fourier [390]. Nous allons, dans cette partie, plus particulièrement
nous intéresser à la densité spectrale de puissance. Cette dernière permet de visualiser
l’évolution de la puissance d’un signal en fonction des fréquences. C’est un outil très
utilisé dans des domaines aussi variés que la mécanique [391], le biomédical [392], [393],
l’aérodynamique [394] ou l’astronomie [395]. Pour introduire cet outil, nous allons tout
d’abord présenter la transformée de Fourier, puis, dans un second temps, allons expli-
quer les notions d’énergie et de puissance.

3.3.1 Transformée de Fourier

Un signal temporel peut être vu comme un simple vecteur dans un espace vectoriel
à N dimensions. L’action de la transformée de Fourier est simplement le changement
de base de cette série du domaine temporel à un espace vectoriel de base de fonctions
sinusoïdales (domaine fréquentiel). La série temporelle, qui est un simple vecteur, ne
change pas. Une des raisons pour lesquelles la transformée de Fourier est utilisée pour
l’analyse des signaux d’une manière générale est que cette base de fonctions sinusoïdales
est la solution de l’équation mathématique décrivant les petites variations de cette série
temporelle.

Le spectre X(f) d’un signal temporel x(t) est donné par l’analyse standard de
Fourier [396] :

X(f) =

∫ +∞

−∞
x(t) exp−2iπft dt. (3.27)

Sa relation inverse peut être obtenue avec l’équation suivante :

x(t) =

∫ +∞

−∞
X(f) exp2iπft df. (3.28)
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La transformée de Fourier discrète est un outil de base pour le traitement numérique
des signaux. Elle permet l’étude des propriétés d’une séquence de données, tant dans le
domaine original (le domaine temporel), que dans le domaine transformé (le domaine
fréquentiel). L’étude de signaux discrétisés conduit à rechercher une transformation
qui, à un nombre fini N de valeurs x(t1), . . . , x(tN), fasse correspondre un nombre fini
de valeurs X(f1), . . . , X(fN) tel que X(fi) soit une approximation aussi bonne que
possible de X(f) (1 ≤ i ≤ N).

La transformée de Fourier discrète des séquences 1D s’applique aux séquences 1D

à support fini, tel que 0, . . . , N − 1, et est définie par :

X[k] =
N−1∑
n=0

x[n]W kn
N . (3.29)

Sa transformée inverse est :

x[n] =
1

N

N−1∑
k=0

X[k]W−kn
N , (3.30)

où WN = exp(−2iπ/N) et n, k = 0 . . . N − 1.

La transformée de Fourier discrète est très utilisée, notamment depuis les années
1960 avec l’arrivée d’algorithmes permettant son estimation à l’aide de la transformée
de Fourier rapide [397], [398], [399].

3.3.2 Énergie et puissance

Toute transmission d’information est liée à une transmission d’énergie. Lorsque
l’on fait une mesure, le processus subit toujours un prélèvement d’énergie de la part du
dispositif de mesure. La notion de puissance (énergie par unité de temps) d’un signal
est donc très importante. La puissance instantanée d’un signal x(t) s’exprime sous la
forme :

p(t) = |x(t)|2. (3.31)

La puissance moyenne d’un signal x(t) sur une durée T est :

p(t, T ) =
1

T

∫ t+T

t

|x(t)|2dt, (3.32)

d’où l’énergie totale du signal x(t) :

Ex =

∫ +∞

−∞
|x(t)|2dt. (3.33)
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Dans le domaine spectral, l’énergie totale contenue dans le spectre X(f) s’exprime
sous la forme :

Ex =

∫ +∞

−∞
|X(f)|2df, (3.34)

où X(f) représente la transformée de Fourier du signal x(t).
Le spectre d’énergie est défini par |X(f)|2. Le spectre de puissance, ou densité

spectrale de puissance, sur un intervalle T , est donc défini par :

Sxx(f) =
1

T
|X(f)|2. (3.35)

L’analyse spectrale expérimentale diffère du modèle théorique pour la raison princi-
pale que l’observation du signal n’est faite que pendant une durée limitée (nombre fini
d’échantillons). Pour une première analyse, nous avons estimé la densité spectrale de
puissance à l’aide d’un estimateur simple qui peut être obtenu par la relation suivante :

Ŝxx(f) =
1

N
|XN(f)|2, (3.36)

avec XN(f) =
∑N−1

k=0 xN(k)e−2iπkf . Cet estimateur, appelé périodogramme, peut être
calculé directement en élevant au carré la transformée de Fourier discrète de la séquence
observée. Cet estimateur simple, qui permet une première approche, est sans doute le
plus utilisé.

3.3.3 Application sur des signaux synthétiques

Afin de vérifier notre estimateur de la densité spectrale de puissance nous avons
observé les résultats obtenus sur 2 signaux synthétiques.

Le premier signal synthétique est composé de 3000 points générés de manière
aléatoire selon un loi normale de moyenne 0 et d’écart-type 1 [356], [358]. Un tel signal
possède, en théorie, un spectre constant sur tout l’axe des fréquences. Ainsi, la densité
spectrale de puissance ne doit pas montrer de fréquences de coupures (changement
de pente) ni de fréquences caractéristiques (pic). Le résultat obtenu est présenté
Figure 3.36. Nous observons, comme attendu, une densité spectrale de puissance
quasi-constante.
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Figure 3.36 – Estimation de la densité spectrale de puissance d’un signal composé
de 3000 points générés de manière aléatoire selon une loi normale de moyenne 0 et
d’écart-type 1.

Le second signal synthétique est un mouvement Brownien fractionnaire. Ce
dernier, de paramètre H, tel que 0 < H < 1, est un modèle de signaux fractals
stochastiques [400]. Après avoir été introduit théoriquement [401], il a tout d’abord
été utilisé pour modéliser des signaux issus de phénomènes physiques tels que des
bruits en 1/f [402], des séries économiques [403] ou plus récemment des données de
trafic Ethernet [404]. Le mouvement Brownien fractionnaire, noté BH , a été défini par
Mandelbrot et Van Ness [400] comme une extension du mouvement Brownien (pour
H = 0, 5, BH est le mouvement Brownien ordinaire). D’un point de vue pratique, c’est
un processus gaussien, continu, centré, et non stationnaire au deuxième ordre.

La densité spectrale de puissance d’un mouvement Brownien fractionnaire possède
la propriété suivante :

Sxx(f) ∝
1

fβ
, (3.37)

où β est un réel appelé l’exposant d’échelle. Ce dernier correspond à la pente de
la droite la mieux ajustée pour la représentation graphique de log(Sxx(f)) par
rapport à log(f). La puissance β est reliée au paramètre H par la relation suivante :
β = 2H + 1 [405], [406]. Ainsi, en générant un mouvement Brownien fractionnaire
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de paramètre H = 0, 8, la densité spectrale de puissance associée devrait évoluer en
loi de puissance avec, sur sa représentation logarithmique, une pente de 2, 6. Pour
la génération du signal nous avons repris un algorithme proposé dans la littérature [407].

Le signal généré est présenté Figure 3.37. La densité spectrale de puissance obtenue
est montrée Figure 3.38. Nous observons sur cette représentation logarithmique de la
densité spectrale de puissance une décroissance quasi uniforme, en loi de puissance.
La droite représentée en couleur claire, qui s’ajuste bien à cette décroissance, possède
une pente de −2, 6. Ceci correspond à la pente théoriquement attendue pour un
mouvement Brownien fractionnaire de paramètre H = 0, 8.

Figure 3.37 – Mouvement Brownien fractionnaire de paramètre H = 0, 8 composé de
3000 points.

Les résultats obtenus sur les signaux synthétiques semblent donc concluants. Cette
méthode d’estimation de la densité spectrale de puissance peut ainsi être utilisée sur
les signaux expérimentaux.
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Figure 3.38 – Estimation de la densité spectrale de puissance d’un mouvement Brow-
nien fractionnaire de paramètre H = 0, 8 composé de 3000 points (en foncé). Droite de
pente −2, 6 (en clair).

3.3.4 Résultats obtenus sur des signaux de fluxmétrie laser

Doppler

Les densités spectrales de puissance, obtenues avec les signaux de fluxmétrie laser
Doppler présentés dans la partie 3.1, sont présentées ci-dessous.

La Figure 3.39 présente le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser
Doppler enregistré sur le moniteur sans sonde. La densité spectrale de puissance
obtenue est quasi-constante. Ce résultat est similaire à celui obtenu pour un bruit
gaussien de moyenne nulle et d’écart-type 1 (voir partie 3.3.3). Le signal provenant de
l’instrument posséderait ainsi une répartition uniforme de sa puissance le long de l’axe
des fréquences.

La Figure 3.40 présente le résultat obtenu avec le signal de fluxmétrie laser Doppler
enregistré sur le disque de mise à zéro. La densité spectrale de puissance obtenue
présente une décroissance entre 1 Hz et 3 Hz environ. Le signal enregistré sur le disque
de mise à zéro aurait ainsi une fréquence de coupure à environ 1 Hz.
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Figure 3.39 – Estimation de la densité spectrale de puissance d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré en l’absence de sonde.

Le résultat obtenu sur le signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré dans la
solution de “Motility Standard”, est présenté Figure 3.41. Cette fois-ci, la densité
spectrale de puissance obtenue présente une décroissance entre 1 Hz et 8 Hz environ.

L’estimation des densités spectrales de puissance obtenues sur les signaux de
fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur l’avant-bras d’un sujet sain avant et pendant
une occlusion vasculaire, est présentée Figure 3.42. La densité obtenue lors du “zéro
biologique” présente une évolution similaire à celle observée sur le disque de mise
à zéro. Nous observons en effet un spectre quasi-constant avec une décroissance
entre 1 Hz et 3 Hz. En outre, sur cette représentation graphique, nous observons
un décroissance moins importante pendant l’occlusion vasculaire qu’avant l’occlusion
vasculaire. La diminution de la pente, sur la représentation logarithmique de la densité
spectrale de puissance, lors d’une occlusion, a déjà été observée (sur des signaux de
fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur l’index) [408]. De plus, la densité spectrale
de puissance du signal avant l’occlusion vasculaire montre un pic, correspondant
à une fréquence caractéristique, aux alentours de 1 Hz. Ainsi, la fréquence carac-
téristique observée disparaîtrait pendant l’occlusion vasculaire. Ce phénomène est

117



Chapitre 3. Origine des fluctuations des signaux de fluxmétrie laser
Doppler : première approche

Figure 3.40 – Estimation de la densité spectrale de puissance d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré sur un disque de mise à zéro.

Figure 3.41 – Estimation de la densité spectrale de puissance d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré dans une solution de “Motility Standard”.
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également observé chez les 3 autres sujets de ce protocole. Une pente moins importante
(en valeur absolue) que dans les très basses fréquences est ensuite observée après ce pic.

Figure 3.42 – Estimation de la densité spectrale de puissance de signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain avant (en
foncé) et pendant (en clair) une occlusion vasculaire.

Les résultats obtenus sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras et sur la paume de la main d’un
sujet sain au repos, sont présentés Figure 3.43. Sur les 2 spectres nous observons
une pente plus forte (en valeur absolue) sur le spectre issu de la paume de la main,
avant 1 Hz. En outre, un pic est clairement visible sur les 2 spectres à la même
fréquence (environ 1 Hz). Deux autres pics, à environ 2 Hz et 3 Hz, sont également
observables sur le signal de la paume de la main. Les densités spectrales de puissance
présentent également toutes deux des pentes après le pic de 1 Hz, le spectre issu de
la main ayant de nouveau une pente plus forte (en valeur absolue). Ces pentes sont
cependant beaucoup plus faibles que celles observées avant le pic (voir Figure 3.43).
Ce phénomène est observé chez les 7 autres sujets étudiés.

Il est intéressant de noter que les décroissances observées sur les densités spectrales
de puissance des signaux de perfusion enregistrés sur la peau, sont plus ou moins fortes
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Figure 3.43 – Estimation de la densité spectrale de puissance de signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras (en foncé)
et sur la paume de la main (en clair) d’un sujet sain au repos.

suivant les sujets.

De plus, suite à l’analyse de signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés, dans
des conditions identiques, à des instants différents (résultats non montrés ici), aucune
variation temporelle significative n’est visible sur la densité spectrale de puissance,
tant au niveau des signaux enregistrés en sortie du moniteur sans sonde que pour les
signaux de perfusion enregistrés sur l’avant-bras.

L’analyse spectrale, menée ici à travers l’estimation de la densité spectrale de puis-
sance, a permis de faire ressortir un certain nombre d’information :

– Un spectre quasi-constant peut être observé lorsqu’aucun photon n’est rétrodif-
fusé.

– Une fréquence de coupure apparaît aux alentours de 1 Hz dès que des photons
sont rétrodiffusés, même sur une cible statique (comme le disque de mise à zéro).

– Sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la peau, un pic apparaît
à environ 1 Hz. Ce dernier est représentatif d’une fréquence caractéristique et
disparaît lors d’une occlusion vasculaire.

– Différentes pentes sont observées sur la densité spectrale de puissance des
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signaux enregistrés sur la peau.

Le calcul des pentes observées sur les densités spectrales de puissance permet par
ailleurs de caractériser la dimension fractale de certains signaux (comme montré sur
le mouvement Brownien fractionnaire partie 3.3.3 page 113). Cependant une attention
toute particulière est requise lors de l’utilisation de cette méthode, car elle peut aboutir
à des estimations conflictuelles par rapport à d’autres méthodes [409], [410]. Il a no-
tamment été montré que l’utilisation du périodogramme pour estimer une dépendance
à long terme peut aboutir à une mauvaise estimation en présence de phénomènes pério-
diques [411]. De plus, de manière plus fondamentale, cette méthode n’est pas adaptée
quand la fonction fractale sous-jacente n’est pas une fonction fractale homogène ayant
un unique exposant H [412]. Pour toutes ces raisons, nous avons ici montré que les
pentes étaient plus ou moins fortes sans attacher d’intérêts particuliers à leur valeur.
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3.4 Conclusions

Les travaux menés dans cette étude étaient destinés à recueillir des informations
sur les fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
sur la peau. Pour cela, des signaux de perfusion ont été acquis dans différentes
situations, allant du moniteur sans sonde, au positionnement de sondes sur des
zones anatomiques différentes. Pour analyser ces signaux, différents outils ont été mis
en place. L’observation des résultats obtenus a permis d’obtenir un grand nombre
d’information. Les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la face ventrale
de l’avant-bras montrent ainsi une distribution quasi-gaussienne, qui est modifiée lors
d’une occlusion vasculaire. Par ailleurs, nous observons une distribution différente
sur la paume de la main. Des différences ont également été mises en évidence, au
niveau des dépendances statistiques, lors d’une occlusion vasculaire ou suivant la zone
anatomique étudiée. De plus, les signaux enregistrés sur la peau au repos présentent
une fréquence caractéristique aux alentours de 1 Hz. Cette dernière, que l’on observe
également sur les fonctions d’autocorrélation et d’autoinformation, correspond à la
fréquence cardiaque. Ainsi, les fluctuations des signaux de fluxmétrie laser Doppler
acquis sur la peau pourraient contenir de l’information physiologique. Les pics observés
sur la densité spectrale de puissance de certains signaux, aux alentours de 2 Hz et
3 Hz, pourraient alors n’être que des harmoniques de la fréquence caractéristique
observée aux alentours de 1 Hz.

Cette étude a ainsi fait ressortir différents phénomènes, ayant une influence sur
les fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler (en plus des
conditions extérieures au milieu) : 1) la granularité due au faisceau laser Doppler, 2)
le flux et 3) les propriétés anatomiques/physiologiques de la zone étudiée. Pour ce
qui est de la granularité, son rôle a été mis en évidence en comparant les résultats
obtenus avec le moniteur “à vide” et avec une sonde positionnée sur un disque de mise
à zéro. Afin de vérifier que ces différences ne sont pas dues à la sonde en elle-même,
des signaux ont également été enregistrés avec la sonde pointant vers “le vide”. Dans
ces conditions, aucun photon n’est rétrodiffusé. Les résultats ainsi obtenus, sont, pour
les différents outils utilisés, similaires à ceux obtenus avec le moniteur “à vide”. Ceci
permet de mettre en avant le rôle de la granularité, engendrée par la rétrodiffusion
des photons, sur les résultats obtenus avec le disque de mise à zéro. Pour ce qui est de
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l’impact du flux, il a pu être mis en avant avec l’étude de signaux de fluxmétrie laser
Doppler enregistrés avant et pendant une occlusion vasculaire. Enfin, l’analyse des
signaux de perfusion enregistrés simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras et
la paume de la main, a permis de montrer une modification des propriétés des signaux
en fonction de la zone anatomique étudiée.

Une synthèse des différents résultats obtenus dans ce chapitre est présentée dans
le Tableau 3.3.

Ce travail est une première approche pour l’étude des fluctuations des signaux de
fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la peau. Nous avons donc choisi d’utiliser des
outils relativement simples, afin d’en tirer un maximum d’information. De nombreux
travaux peuvent être réalisés en vue d’approfondir cette étude. Par exemple, au niveau
de la densité de probabilité, non seulement d’autres tests de normalité pourraient être
utilisés (comme par exemple le test de Lilliefors [413] ou le test du χ2 [414]), mais il
serait aussi intéressant de connaître les lois de distribution des différents signaux étu-
diés. Pour ce qui est de la densité spectrale de puissance, d’autres estimateurs, basés
sur des modèles ARMA (modèles autorégressifs et moyenne mobile) [415], utilisant des
filtres de type multitaper (taper désigne une fenêtre de pondération) [416], ou utilisant
par exemple une analyse spectrale aux moindres carrés [417], peuvent également être
utilisés. Enfin, il serait intéressant d’observer les résultats obtenus dans le cas de pa-
thologies modifiant la microciculation sanguine ou suite à divers stimuli.

Il y a une trentaine d’années, un nouvel outil d’analyse des signaux a été proposé.
Il s’agit de l’analyse multifractale. L’analyse multifractale permet l’étude de signaux
dont la régularité ponctuelle peut varier d’un point à un autre [418]. Des résultats
prometteurs ont notamment été obtenus sur des signaux de variabilité cardiaque
(système cardiovasculaire central) [419], [420], [421], [422]. Ainsi, certains auteurs ont
montré une modification de la multifractalité des signaux de variabilité cardiaque avec
l’âge ou lors d’une insuffisance cardiaque congestive [423].

Afin d’approfondir notre connaissance sur les fluctuations présentes sur les signaux
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de fluxmétrie laser Doppler, et en particulier leur possible caractère multifractal, nous
avons proposé de mettre en œuvre un outil d’analyse multifractale. Cet outil a en-
suite été appliqué sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler acquis dans différentes
conditions.

Table 3.3 – Tableau de synthèse des résultats obtenus à l’aide des différents outils
d’analyse, sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler étudiés dans ce chapitre

Outils

d’analyse

Densité de probabilité Fonctions d’autocorré-

lation et d’autoinforma-

tion

Densité spectrale de

puissance

Résultats

obtenus
– Sans flux, les signaux

de perfusion possèdent
une distribution nor-
male.

– Modification de la
distribution lorsque les
photons rencontrent
des particules en
mouvement.

– Modification de la den-
sité de probabilité pen-
dant une occlusion vas-
culaire et suivant la
zone anatomique étu-
diée.

– Sans flux, les signaux
de perfusion présentent
des dépendances à très
court terme.

– Perte de dépendances
statistiques à long
terme pendant une
occlusion vasculaire.

– Caractéristiques de
périodicité similaires
et dépendances sta-
tistiques différentes
sur des signaux de
perfusion enregis-
trés simultanément
sur la main et sur
l’avant-bras.

– Spectre quasi-constant
lorsqu’aucun photon
n’est rétrodiffusé.

– Fréquence de coupure
aux alentours de 1 Hz
dès que des photons
sont rétrodiffusés.

– Pic à environ 1 Hz sur
les signaux de fluxmé-
trie laser Doppler enre-
gistrés sur la peau.

– Observation de diffé-
rentes pentes sur la
densité spectrale de
puissance des signaux
enregistrés sur la peau.
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Chapitre 4

Mise en œuvre d’une analyse

multifractale de signaux de fluxmétrie

laser Doppler

L’étude menée et détaillée dans le chapitre précédent a permis de montrer que
les fluctuations observées sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur
la peau ne sont pas dues uniquement à l’instrumentation. Il paraît donc intéressant
d’étudier plus en détail ces fluctuations. Ceci va être développé dans ce chapitre, au
travers d’une approche multi-échelles. Pour cela, nous avons mis en œuvre une analyse
multifractale des signaux de fluxmétrie laser Doppler. En effet, l’analyse multifractale
s’applique à des objets à priori quelconques pour décrire et analyser les variations, les
fluctuations de régularité locale [424].

Après avoir introduit les notions de fractales et de multifractales, la méthode
d’analyse proposée sera développée. Les différents résultats obtenus sur des signaux
de fluxmétrie laser Doppler seront ensuite exposés et des perspectives seront proposées.

Les travaux présentés dans ce chapitre ont fait l’objet de plusieurs publications
dans des journaux à comité de lecture [425], [426], [427] et dans des congrès interna-
tionaux [428], [429], [430], [431] et nationaux [432], [433].
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4.1 Fractales et multifractales

L’introduction de la notion de “fractales” par Benoît B. Mandelbrot au début
des années 1970 [434], [435], a suscité un grand intérêt dans la communauté scien-
tifique [436], [437], [438].

Mandelbrot a introduit le terme fractal pour désigner les objets qui manifestent un
aspect extrêmement irrégulier et dont la longueur varie suivant l’échelle d’observation.
Des structures géométriques complexes avaient déjà été imaginées par les mathémati-
ciens il y a plus d’un siècle [439]. Elles avaient à l’époque été utilisées comme exemples
subtils de courbes continues mais dont on ne peut mesurer la longueur, ou de courbes
continues mais non dérivables partout, c’est-à-dire pour lesquelles il est impossible
de tracer la tangente en un point. Benoît B. Mandelbrot prit conscience le premier,
que de nombreuses formes dans la nature présentent une structure fractale, depuis
les nuages, les arbres, les montagnes, certaines plantes, les rivières, les côtes, jusqu’à
la distribution des cratères de la lune [440]. L’existence de telles structures dans la
nature est soit issue du désordre présent, soit d’une optimisation fonctionnelle. Il
en est ainsi des arbres ou des poumons qui maximisent leur rapport surface/volume [9].

Une définition à la fois précise et générale d’un objet fractal est difficile à donner.
Nous pouvons, cependant, le définir comme un ensemble qui présente des irrégularités
à toutes les échelles. La notion de géométrie fractale est étroitement liée aux propriétés
d’invariance par changement d’échelle : une structure fractale est la même à chaque
échelle. Mathématiquement, cette propriété d’auto-similarité se définit par l’invariance
de l’objet avec un certain nombre d’opérations qui sont essentiellement des composi-
tions de translations, rotations et dilatations [441], [442], [443].

4.1.1 Notion de dimension

La notion de dimension entière a été développée par Euclide vers 300 avant J-C.
Cette notion coïncide avec le nombre de degrés de liberté qui caractérise la position
d’un point dans un ensemble. D’un point de vue géométrique, cette définition est cepen-
dant pauvre car elle ne donne aucune information sur la “mesure” (longueur, surface,
volume) d’un ensemble. C’est pour cela qu’une autre notion de dimension fut intro-
duite dès 1918 par le mathématicien Felix Hausdorff [444] puis développée par Abram
Samoilovitch Besicovitch [445]. Il s’agit de la notion de dimension non entière, parfois

127



Chapitre 4. Mise en œuvre d’une analyse multifractale de signaux de
fluxmétrie laser Doppler

appelée dimension de Hausdorff-Besicovitch. Mais c’est Mandelbrot qui donna un sens
physique à cette notion, les objets ayant une dimension non entière étant qualifiés de
fractals.

En effet, pour mesurer une longueur, une surface ou un volume, une méthode
usuelle consiste à recouvrir ces ensembles de pavés dont la longueur, la surface ou le
volume sont pris comme unité de mesure. C’est précisément ce qui est fait lorsque ces
grandeurs sont calculées au moyen d’intégrales multiples. Supposons que l’on veuille
appliquer cette méthode à la mesure de la longueur, entre deux points fixés, d’une
côte très découpée comme la côte de Bretagne. On constate rapidement que l’on est
confronté à une difficulté : la longueur mesurée L dépend de l’unité de mesure choisie
ε, et croît indéfiniment quand ε décroît. Ce phénomène est représenté Figure 4.1. Des
auteurs ont observé les variations de longueur approchée L(ε) de diverses côtes et ont
constaté d’une manière très générale que, dans un large domaine de valeurs de ε, la
longueur varie pratiquement suivant une loi de puissance en ε [446]. Quelques années
plus tard, Mandelbrot utilisa l’exemple de la côte bretonne pour introduire la notion
de dimension fractale [402].

Figure 4.1 – Mesure de la longueur d’une côte par report d’unités différentes. Figure
issue de [9].

La dimension fractale peut être décrite de la manière suivante. Soit S un ensemble
dans <n et N(ε) le nombre de boules de rayon ε nécessaire pour couvrir S. La dimension
fractale [447] de S, notée dF (S), est définie à partir du comportement en loi de puissance
de N(ε) [448] :

N(ε) ∼ ε−dF (S). (4.1)

La dimension fractale quantifie donc la variation de la “taille” d’un ensemble suivant
l’unité de mesure.
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Plusieurs méthodes peuvent être utilisées pour déterminer la dimension fractale d’un
objet, comme, par exemple, la méthode des boîtes, la méthode des boules disjointes
ou la méthode du compas [446] (voir [9] ou [449] pour une description de différentes
méthodes).

4.1.2 Notion de multifractalité

La connaissance de la dimension fractale d’un ensemble n’est pas toujours suf-
fisante pour caractériser sa géométrie, et donc à plus forte raison un phénomène
physique se produisant sur cet ensemble. En effet, il s’avère nécessaire - pour la
compréhension de nombreux phénomènes physiques mettant en jeu des supports frac-
tals - de caractériser la distribution des mesures associées à chaque point de ce support.

Une approche intuitive de la multifractalité peut être la distribution des diamants
sur la surface du globe (exemple tiré de [9]). Supposons que cette distribution soit
fractale, non homogène, et qu’il existe des régions très peu nombreuses avec de grosses
pierres, tandis que la majorité de la surface du globe contient des diamants à l’état de
traces. Le renseignement que nous pouvons tirer de la connaissance de la dimension
fractale est global. Si la dimension fractale est proche de deux, ce qui correspond à la
dimension d’une surface, les diamants sont répartis presque uniformément sur Terre.
En revanche, si elle est proche de zéro, ce qui correspond à la dimension d’un point, la
masse des diamants est uniquement distribuée à quelques endroits privilégiés.

Cependant, ce renseignement est insuffisant. Il existe en particulier une mesure
attachée au support de cet ensemble fractal, c’est le prix du diamant en fonction de
son volume. Il faut donc affiner notre connaissance de la distribution des diamants
en faisant intervenir le paramètre de leur taille. En admettant connaître parfaitement
la distribution des diamants et si nous quadrillons la surface du globe, il est possible
d’attacher à chaque parcelle carrée de côté ε, la valeur en diamants qui s’y trouve.
L’ensemble des parcelles peut être divisé en un nombre fini de lots (i = 1, · · · , N)
correspondant à différents intervalles de valeurs (à chaque parcelle i de taille ε et
située en xi, nous attacherons ainsi sa valeur relative µ(ε, xi) par rapport à la valeur
totale). Chacun de ces lots spécifie une distribution des diamants à la surface de la
Terre. Les régions riches, très rares, auront une dimension fractale proche de zéro,
tandis que les régions présentant des traces de diamants, très uniformément réparties,
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auront une dimension fractale proche de deux.

Le caractère multifractal est ainsi attaché à l’hétérogénéité de la distribu-
tion (voir [450]). Pour une distribution fractale homogène, la masse au voisinage de
chaque point de la distribution est arrangée de la même manière ; c’est-à-dire qu’à
l’intérieur d’une sphère de rayon R centrée sur la fractale en xi, la masse M(R) fluctue
peu autour de sa valeur moyenne sur tous les xi, 〈M(R)〉 dont la loi d’échelle est en
RD. La distribution fractale est bien décrite par le seul exposant D. Il n’en va pas de
même pour les fractales hétérogènes pour lesquelles la distribution P (M) des masses
est large. C’est le cas de l’exemple de la distribution des diamants à la surface du globe.

C’est dans les différents modèles de cascades d’énergie proposés par Mandel-
brot [451] que l’on trouve les prémices du formalisme multifractal qui sera par la suite
définitivement établi pour l’analyse de données expérimentales sur la turbulence [452].
Parallèlement, un groupe de travail a également jeté les bases de ce formalisme dans le
cadre de l’étude des mesures invariantes de systèmes dynamiques [25]. Le formalisme
multifractal permet de quantifier le degré de régularité et le caractère plus ou moins
homogène d’une mesure singulière par un spectre continu de dimensions fractales
généralisées [453], [454], [455] (et non plus une seule dimension fractale). Ces nouvelles
quantités apportent une caractérisation statistique des propriétés d’invariance d’échelle
des fractales.

Parmi les applications de ce formalisme multifractal, la démonstration de la nature
multifractale d’un signal de vitesse enregistré dans une soufflerie (celle de l’ONERA
à Modane) fut un premier succès prometteur en dynamique des fluides [412], [456].
De nos jours, l’analyse multifractale est utilisée dans des domaines aussi variés que
l’étude de phénomènes de turbulence en géophysique [457], le génie génomique [458],
le biomédical [459], l’analyse financière [460], l’hydrologie [461] ou l’écologie [462].
Récemment, la complexité des signaux biomédicaux a été mise en avant [463] et un
grand nombre d’études a porté sur l’analyse multifractale de signaux physiologiques
(voir par exemple [423], [464], [465], [466]).

Plusieurs méthodes ont été développées pour la mise en place du formalisme multi-
fractal. Pour une première approche de l’analyse multifractale de signaux de fluxmétrie
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laser Doppler, nous avons voulu utiliser une méthode relativement simple, ayant une
base théorique solide : la méthode des boîtes. Cette méthode fut l’une des premières
proposées [25]. Depuis, de nombreuses autres méthodes ont été développées, notam-
ment celle s’appuyant sur les ondelettes [26], [467]. Cependant, avant d’indiquer les
différentes étapes du formalisme multifractal que nous avons utilisé, nous allons don-
ner quelques précisions sur un outil permettant de mesurer la régularité locale d’un
signal : l’exposant de Hölder.

4.1.3 Exposant de Hölder

Il y a plusieurs façons de mesurer la régularité locale d’un signal. Les premiers ou-
tils pour mesurer cette régularité sont la continuité et la dérivabilité en un point. Un
autre outil, qui possède à la fois des bases théoriques solides et un contenu intuitif, est
l’utilisation des exposants de Hölder [468]. L’exposant de Hölder introduit un conti-
nuum entre les notions de continuité et de dérivabilité en un point et permet de repérer
précisément la régularité grâce à un paramètre réel positif. Une fonction f est Cs(x0)

s’il existe un polynôme P de degré au plus s et une constante C tels que [418] :

|f(x)− P (x− x0)| ≤ C|x− x0|s. (4.2)

L’exposant de Hölder de f en x0 est alors [418] :

αf (x0) = sup{s : f est Cs(x0)}. (4.3)

L’intérêt de considérer P est qu’il permet de rendre compte de singularités d’ordre
supérieur, c’est-à-dire dans les dérivées de f : on enlève à f sa “partie régulière”, pour
voir apparaître le comportement singulier [424].

Nous pouvons donner une définition équivalente à la précédente sans faire apparaître
directement l’espace Cα [10] :

αf (x0) = lim inf
h→0

log |f(x0 + h)− f(x0)|
log |x0|

. (4.4)

Cette définition est valable si f est non dérivable en x0. Dans le cas contraire,
il faut lui enlever sa partie régulière, c’est-à-dire son développement de Taylor en
x0 (voir [469]).
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Géométriquement, l’équation (4.4) signifie que le graphe de la fonction f autour
de x0 s’inscrit dans une enveloppe que l’on peut appeler l’enveloppe Hölderienne (voir
Figure 4.2). Pour tout ε > 0, il existe un voisinage de x0 tel que le graphe de f dans ce
voisinage soit entièrement inclus dans l’espace défini par les deux courbes qui associent
à x respectivement f(x0) + C|x − x0|αf (x0)−ε et f(x0) − C|x − x0|αf (x0)−ε et tel que
cette propriété ne soit plus vraie pour l’espace défini par les courbes qui associent à x
respectivement f(x0) + C|x− x0|αf (x0)+ε et f(x0)− C|x− x0|αf (x0)+ε [10].

Figure 4.2 – Enveloppe Hölderienne d’un signal au point x0. Figure issue de [10].

Nous observons que plus αf (x0) est grand, plus le signal est lisse. Inversement
plus αf (x0) est petit, plus le signal est irrégulier en x0. De plus, αf > 1 im-
plique que f est dérivable en x0, et une fonction discontinue en x0 est telle que
αf = 0 [424]. Il s’agit d’une généralisation de la notion de dérivée. Nous disposons
alors d’un coefficient donnant une mesure de l’irrégularité, toujours défini et calculable.

Pour une mesure positive représentée par un signal X(t), l’exposant de Hölder
αX(t0) caractérise la robustesse de la singularité à t = t0 [470]. Lorsqu’une large gamme
d’exposants de Hölder est trouvée, le signal est considéré comme multifractal. Une
gamme plus fine d’exposants implique la monofractalité. Dans un processus, la multi-
fractalité est une marque de plus grande complexité par rapport à la monofractalité.
En général, mesurer l’exposant de Hölder présente un intérêt dès qu’il s’agit de traiter
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un signal fortement irrégulier et pour lequel il y a des raisons de penser que cette
irrégularité contient des informations pertinentes : cela inclus de nombreux signaux
biomédicaux (électrocardiogrammes, électroencéphalogrammes) [424]. Il semble ainsi
pertinent d’étudier, au travers d’une analyse multifractale, les fluctuations des signaux
de fluxmétrie laser Doppler.

Ainsi, les exposants de Hölder fournissent une information précise sur la régularité
en chaque point d’un signal. Une telle information est souvent utile sous cette forme,
mais il existe aussi un grand nombre de cas où il est nécessaire d’aller plus loin. Par
exemple, en segmentation d’images, on s’attend à ce que les contours correspondent à
des points de faible régularité, donc d’exposant petit [424]. Cependant, la valeur exacte
des exposants des points de contour n’est pas universelle. En effet, il est possible de
procéder à des transformations non linéaires qui conservent les contours mais modifient
la valeur des exposants de Hölder [424]. Ainsi, la régularité ponctuelle ne fournit pas
toute l’information pertinente. Une approche statistique peut alors être utilisée : on
s’intéresse à la probabilité de rencontrer, à une résolution fixée, un exposant donné, et
plus précisément à la façon dont cette probabilité évolue quand la résolution tend vers
l’infini. Dans les parties ci-dessous, nous allons développer cette approche statistique
sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler.
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4.2 Formalisme multifractal

Les modifications rapides dans une série temporelle X sont appelées singularités.
Le formalisme multifractal a pour but d’étudier des fonctions ayant une régularité
ponctuelle qui peut varier d’un point à un autre. Ce formalisme fournit une description
locale et globale des singularités d’un signal. La description locale est obtenue via
l’exposant de Hölder [470], et la description globale est obtenue grâce aux paramètres
multifractals [25]. Ces derniers caractérisent de manière statistique la distribution des
singularités d’un signal.

Il n’est pas possible d’obtenir directement le calcul numérique d’un spectre de sin-
gularités d’un signal (qui représenterait l’éventail des forces des singularités du signal
et leur importance statistique) [418]. Le but du formalisme multifractal est de calculer
le spectre de singularités non pas directement à partir de la définition des exposants
de Hölder, mais plutôt à partir de quantités auxiliaires facilement estimables numé-
riquement. De nombreuses méthodes ont ainsi été développées pour l’analyse multi-
fractale [471], [472]. Dans cette partie, nous allons présenter le formalisme que nous
avons utilisé pour l’analyse multifractale de signaux de fluxmétrie laser Doppler. Ce
formalisme, basé sur la méthode des boîtes, fut développé dès 1986 [25]. Il a depuis
été décrit et utilisé de nombreuses fois (voir par exemple [473], [474]). Il nous a donc
paru tout à fait intéressant pour une première approche de l’analyse multifractale des
signaux de fluxmétrie laser Doppler.

4.2.1 Méthode des boîtes

Fonction de partition

Si l’on considère N points d’un ensemble S, distribués sur un support géométrique
et recouvert par des boîtes de taille ε, la mesure du contenu dans la ième boîte peut
être définie comme [475] :

µi(ε) =
Ni(ε)

N
, (4.5)

où Ni(ε) est le nombre de points se trouvant dans la ième boîte de taille ε.

Le formalisme multifractal utilisant ce recouvrement du signal par des boîtes, est
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basé sur la fonction de partition, qui est définie comme (voir [476] pour plus de détails) :

Z(q, ε) =

Nboîtes(ε)∑
i=1

µi(ε)
q, (4.6)

où ε est la taille ou l’échelle des boîtes utilisées pour recouvrir le signal. L’exposant q
est un paramètre réel continu, qui joue le rôle d’ordre du moment de la mesure µi(ε).
Nboîtes(ε) indique le nombre de boîtes de taille ε nécessaires pour couvrir le signal. La
mesure µi(ε) peut être vue comme une probabilité, nous avons donc [477] :∑

i

µi(ε) = 1. (4.7)

Le paramètre q peut être considéré comme un puissant microscope et un paramètre
sélectif [478]. En effet, les grandes valeurs de q favorisent les boîtes ayant de grandes
valeurs de µi(ε). À l’inverse, les faibles valeurs de q favorisent les boîtes avec de faibles
valeurs de la mesure. C’est pourquoi, lorsque l’on modifie la valeur de q, différentes par-
ties de la distribution de probabilité de la mesure sont explorées. De la même manière,
une modification de la taille de la boîte (ε) permet d’explorer le signal à différentes
échelles. La fonction de partition fournit ainsi des informations à différentes échelles.

Exposant de masse

L’exposant de masse τ(q) est défini à partir du comportement en loi de puissance
de la fonction de partition quand ε→ 0+ [448] :

Z(q, ε) ∼ ετ(q). (4.8)

Autrement dit :

τ(q) = lim
ε→0+

ln(Z(q, ε))

ln(ε)
. (4.9)

Pour chaque q, τ(q) peut ainsi être considéré comme la pente obtenue sur la re-
présentation logarithmique de Z(q, ε) par rapport à la représentation logarithmique de
ε. Lorsque q vaut 2, l’exposant de masse est lié à l’exposant d’échelle de la densité
spectrale de puissance, S(f) ∼ 1

fβ
, avec β = 2 + τ(2) [479].

Pour les q positifs, Z(q, ε) reflète l’échelle des grandes fluctuations et des fortes
singularités, tandis que pour les valeurs de q négatives, la fonction de partition reflète
l’échelle des petites fluctuations et des faibles singularités [480], [481]. Ainsi, l’exposant
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de masse τ(q) peut révéler différents aspects de la dynamique d’un signal.

Les signaux monofractals montrent une variation linéaire de τ(q) en fonction de q.
Au contraire, pour les signaux ayant des caractéristiques multifractales, τ(q) est une
fonction non linéaire [479]. De plus, la courbure de l’exposant de masse à q = 1 peut être
utilisée comme un index mesurant la multifractalité [482]. Bien que q puisse prendre
n’importe quelle valeur en théorie, pour une mesure donnée ayant une résolution limitée,
la relation de l’équation (4.8) est habituellement vraie pour une gamme finie de valeurs
de q contenant q = 1 [483]. Récemment, deux nouveaux paramètres, la courbure et l’aire
du spectre de τ(q), ont été proposés comme outils de l’analyse multifractale [484].

Dimensions fractales généralisées

Les dimensions fractales généralisées D(q) sont définies comme le comportement
asymptotique du rapport entre ln(Z(q, ε)) et ln(ε) [454] :

D(q) = lim
ε→0+

1

q − 1

ln(Z(q, ε))

ln(ε)
. (4.10)

D(0) est la dimension fractale du support de la mesure et D(2) correspond à la
dimension de corrélation [454]. Cette dimension de corrélation est mathématiquement
associée à la fonction de corrélation et estime la corrélation des mesures contenues dans
une boîte de taille ε [474]. En appliquant la règle de l’Hôpital (appelée également règle
de Bernoulli) dans l’équation (4.10) on obtient [485] :

D(1) = lim
ε→0+

∑
i µi(ε) ln(µi(ε))

ln(ε)
. (4.11)

D(1) est appelé la dimension d’information. Cette dimension d’information est liée
à l’information d’entropie de Shannon et Weaver [474], [486]. Les D(q) supérieures
sont liées à des corrélations supérieures sur la mesure [454]. La notion de dimensions
fractales généralisées a été introduite afin de décrire les propriétés des mesures
ergodiques associées à des systèmes dynamiques chaotiques [454], [455], [487]. Dans la
littérature, les D(q) sont également appelées dimensions généralisées de Rényi, car on
y retrouve l’entropie de Rényi [466], [488].

Un signal avec une valeur de D(q) constante est monofractal, c’est-à-dire qu’il est
homogène et possède les mêmes propriétés d’échelle à travers toute son étendue [480].
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Au contraire, un signal multifractal est non linéaire et inhomogène, avec des propriétés
locales variant en fonction du temps. Un tel signal requiert plusieurs exposants de
Hölder pour caractériser complétement ses propriétés [476]. Ainsi, lorsque les valeurs
de D(q) dépendent de q, le signal est considéré comme multifractal. Dans ce cas, en
général, D(q) décroit lorsque q augmente.

Dans la plupart des applications pratiques, la limite de l’équation (4.10) ne peut
être calculée, soit parce qu’il n’y a pas d’informations disponibles aux petites échelles,
soit parce qu’aucune échelle ne peut exister en dessous d’une certaine longueur phy-
sique [478]. Cet inconvénient peut être contourné en utilisant une région d’échelle pour
laquelle une loi de puissance peut s’ajuster à la fonction de partition. L’exposant de
masse τ(q) reste ainsi lié aux dimensions fractales généralisées par la relation :

τ(q) = (q − 1)D(q). (4.12)

Spectre multifractal

Le formalisme multifractal utilisant la méthode des boîtes permet d’estimer deux
indices. Le premier, α, détermine la robustesse des singularités d’un signal. Le second,
f(α), décrit la densité de distribution du premier. Ces deux indices correspondent res-
pectivement à l’exposant de Hölder et au spectre multifractal. Ils peuvent être estimés
à partir des dimensions fractales généralisées. Une description de ce formalisme peut
être trouvée dans [25].

Ce formalisme se base sur deux résultats démontrés dans [25] :

f ′(α(q)) = q, (4.13)

et
f ′′(α(q)) < 0, (4.14)

où α est l’exposant de Hölder et f(α) représente le spectre multifractal.
À partir des dimensions fractales généralisées D(q), il est possible d’estimer l’expo-

sant de Hölder pour un q donné à partir de la relation suivante [25] :

α(q) =
d

dq
[(q − 1)D(q)]. (4.15)

Le spectre multifractal, noté f(α), peut également être estimé à l’aide d’une
transformée de Legendre [25], [489] :

f(α(q)) = qα(q)− (q − 1)D(q). (4.16)
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Un signal multifractal peut être vu comme un ensemble de signaux monofractals
indépendants de dimension f(αi) [490]. La courbe f(α) est une fonction en cloche pour
un signal multifractal, tandis qu’elle sera réduite à un point pour un signal monofractal.
Une représentation schématique d’un spectre multifractal est montrée Figure 4.3. Afin
d’avoir une relation quantitative entre les spectres multifractals de différentes séries
temporelles, il est usuel de calculer la largeur du spectre, ∆α = αmax − αmin, qui
mesure la taille de la gamme d’exposants fractals dans la série temporelle. Ainsi, si
∆α est élevée, le signal possède une structure plus riche que si ∆α est faible. D’autres
paramètres ont également été proposés pour décrire le spectre multifractal, tels que sa
courbure ou sa symétrie [473], [491].

Des études numériques simples et ne demandant pas un long temps de calcul ont
montré des résultats très précis sur des signaux synthétiques ayant des propriétés
multifractales connues [25]. En outre, ces spectres multifractals peuvent être mesurés,
et ont été mesurés expérimentalement sur des réalisations physiques de systèmes
dynamiques [492].

Figure 4.3 – Représentation schématique d’un spectre multifractal.

L’analyse statistique présentée dans ce formalisme possède cependant au moins un
inconvénient. En effet, lorsque les boîtes contiennent peu de points, les algorithmes
reposent sur des statistiques réduites. Ceci est accentué par les valeurs de q néga-
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tives [493].

4.2.2 Application sur des signaux synthétiques

Pour tester notre implémentation du formalisme multifractal, nous avons comparé
les résultats obtenus sur des signaux synthétiques, ayant des propriétés multifractales
connues, avec les valeurs théoriques. Ces signaux synthétiques sont des mesures
binomiales. Une mesure binomiale est générée de manière récursive avec une cascade
multiplicative. Cette cascade commence (k = 0) avec une mesure uniformément
répartie sur l’intervalle unitaire I = I0 = [0, 1]. A l’étape suivante, cette mesure est
divisée en deux parts égales pour lesquelles on attribue les poids respectifs m0 et
m1 (m0 sur l’intervalle [0, 1/2] et m1 sur l’intervalle [1/2, 1]). Ce processus peut ainsi
être réitéré pour obtenir l’ordre k souhaité.

Dans une mesure binomiale, l’exposant de masse théorique est obtenu par la relation
suivante [441] :

τ(q) = − log2(m
q
0 +mq

1). (4.17)

Les dimensions fractales généralisées peuvent ensuite être obtenues à l’aide de
l’équation (4.12).

Le spectre multifractal théorique de ces cascades peut également être calculé. En
effet, pour les mesures binomiales, les exposants de Hölder sont définis par [441] :

α =
n0

k
× µ0 +

k − n0

k
× µ1, (4.18)

où n0 est le nombre de 0 dans l’intervalle où l’exposant de Hölder local est estimé, µ0 =

− log2(m0), et µ1 = − log2(m1). Ensuite, le spectre multifractal est donné par [441] :

f(α) = − αmax − α
αmax − αmin

× log2(
αmax − α

αmax − αmin
)− α− αmin

αmax − αmin
× log2(

α− αmin
αmax − αmin

),

(4.19)

où αmin = µ0 et αmax = µ1.

La structure même de la cascade binomiale oblige à estimer son spectre multi-
fractal entre des échelles de taille N/2n, où N est le nombre de points de la mesure
et n un entier positif tel que 0≤n≤k. Ainsi, l’idéal est d’utiliser une mesure de taille 2n.
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Nous présentons ci-dessous les résultats obtenus avec une cascade binomiale d’ordre
11, avec m0 = 0, 625 et m1 = 0, 375. La cascade possède 2048 points. Cette cascade
est représentée Figure 4.4.

Figure 4.4 – Mesure binomiale d’ordre 11 de 2048 points, avec m0 = 0, 625 et m1 =

0, 375.

La fonction de partition obtenue pour q = [−20 : 0, 1 : 20] est montrée Figure 4.5.
Nous observons que la représentation logarithmique de cette fonction de partition
présente une variation linéaire sur toutes ses échelles. Ceci reflète un comportement
en loi de puissance identique sur toutes les échelles. Ainsi, théoriquement, l’estimation
de l’exposant de masse τ(q) sera la même sur toutes les échelles. Par ailleurs, nous
pouvons noter que Z(1, ε) = 1 à chaque échelle. Ceci est en accord avec les équations
(4.6) et (4.7).

L’exposant de masse obtenu sur des tailles de boîtes allant de 1 à 4 points et pour
q = [−20 : 0, 1 : 20], est montré Figure 4.6. Nous pouvons observer que l’estimation
réalisée correspond aux valeurs théoriques (représentées en foncées). Nous pouvons
remarquer que τ(q) présente une évolution non linéaire en fonction de q. Nous
retrouvons ainsi les propriétés multifractales de la mesure binomiale étudiée [479]. En
outre, sur la Figure 4.6 nous retrouvons bien une valeur de τ nulle pour q = 1 (ce qui
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Figure 4.5 – Fonction de partition d’une mesure binomiale de 2048 points et d’ordre
11, avec m0 = 0, 625 et m1 = 0, 375. Le paramètre q varie entre −20 et 20 par pas de
0, 1.

correspond bien à la théorie :
∑

i µi = 1). Qui plus est, nous avons également estimé
l’exposant de masse pour différentes tailles de boîtes et, comme prévu, les résultats
sont identiques (résultats non montrés ici).

Les dimensions fractales généralisées, obtenues sur des tailles de boîtes allant de
1 à 4 points et pour q = [−20 : 0, 1 : 20], sont également montrées Figure 4.7. Nous
pouvons observer que l’estimation réalisée correspond aux valeurs théoriques (re-
présentées en foncées). En outre, nous observons bien une variation de D(q) en
fonction de q ce qui met en avant la multifractalité du signal. En effet, un signal
monofractal (c’est-à-dire “simplement” fractal) n’aurait qu’une seule dimension fractale
et ne présenterait qu’une valeur constante de D(q), quelle que soit q. En outre, nous
observons que D(0) = 1, comme attendu pour un support à une dimension. Qui plus
est, nous avons également estimé l’exposant de masse pour différentes tailles de boîtes
et, comme prévu, les résultats sont identiques (résultats non montrés ici).

Le spectre multifractal a été estimé à partir des dimensions fractales généralisées
correspondant aux tailles de boîtes allant de 1 à 4 points et pour q variant entre −20
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Figure 4.6 – En losanges : estimation de l’exposant de masse d’une mesure binomiale
de 2048 points d’ordre 11, avec m0 = 0, 625 et m1 = 0, 375. Le paramètre q varie entre
−20 et 20 par pas de 0, 1. En trait continu : valeurs théoriques.

Figure 4.7 – En losanges : estimation des dimensions fractales généralisées d’une
mesure binomiale de 2048 points d’ordre 11, avec m0 = 0, 625 et m1 = 0, 375. Le
paramètre q varie entre −20 et 20 par pas de 0, 1. En trait continu : valeurs théoriques.
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et 20 avec un pas de 0, 1. Le résultat obtenu (voir Figure 4.8) montre un spectre
multifractal similaire au spectre théorique. Ce spectre possède une allure en cloche
reflétant, de nouveau, le caractère multifractal du signal. Le maximum de la courbe
étant égal à 1, le support est donc de dimension fractale égale à 1, comme indiqué
avec les dimensions fractales généralisées.

Figure 4.8 – En losanges : estimation du spectre multifractal d’une mesure binomiale
de 2048 points d’ordre 11, avec m0 = 0, 625 et m1 = 0, 375. Le spectre a été estimé
pour q variant entre −20 et 20 avec un pas de 0, 1 sur les tailles de boîtes allant de 1

à 4 points. En trait continu : spectre multifractal théorique.

Les résultats de notre implémentation de la méthode des boîtes sur un signal syn-
thétique ayant des propriétés multifractales connues montrent une très bonne cohérence
avec la théorie. Cette implémentation peut donc être utilisée pour l’analyse multifrac-
tale des signaux de fluxmétrie laser Doppler. Les différents résultats obtenus à l’aide
de cette analyse sont présentés ci-après.
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4.3 Estimation des dimensions fractales généralisées

de signaux de fluxmétrie laser Doppler

4.3.1 Cas de signaux enregistrés au repos et pendant un chauf-

fage cutané local

Afin d’étudier la possible implication de phénomènes physiologiques dans les
propriétés des signaux de fluxmétrie laser Doppler, nous avons dans cette étude
observé la complexité de signaux de perfusion enregistrés au repos. De plus, nous
avons également analysé des signaux acquis pendant un chauffage cutané local
de 44˚C. Un tel chauffage local aboutit à une vasodilatation maximale de la
peau [209], due au réflexe d’axone et à des mécanismes dépendants de l’oxyde
nitrique [274], [282], [293], [494] (voir partie 2.3.2 page 59). Le but de cette étude
était : 1) d’estimer la fonction de partition et les dimensions fractales généralisées
de signaux de fluxmétrie laser Doppler acquis chez des sujets sains au repos ; 2)
d’observer si les phénomènes physiologiques induits par le chauffage cutané local,
peuvent modifier la fonction de partition et les dimensions fractales généralisées de
signaux de fluxmétrie laser Doppler. Ce travail a donné lieu à une présentation lors
d’un congrès international [428].

La procédure de mesure utilisée a été la suivante : une sonde PF408 (Perimed,
Stockholm, Suède) a été placée sur l’avant-bras droit des sujets au repos. Cette
sonde a été reliée à un fluxmètre (Periflux PF5010, Perimed, Stockholm, Suède)
et à une unité permettant de régler la température de la sonde (PF5020 TempUnit,
Perimed, Stockholm, Suède). Le flux sanguin a été évalué en unités arbitraires via
un convertisseur analogique numérique (Biopac System MP150, Goleta, Californie,
États-Unis) avec une fréquence d’échantillonnage de 20 Hz. Les signaux ont été
enregistrés pendant au moins 5 minutes avant que la température locale soit montée
à 44˚C. Douze sujets (six hommes et six femmes) ont accepté de faire partie de ce
protocole. Leur âge était de 29, 6± 7, 1 ans.

Après l’acquisition, deux segments de signaux ont été étudiés : 4096 échantillons
de données enregistrées avant le début du chauffage cutané local et 4096 échantillons
de données enregistrées après 20 minutes de chauffage local. Dans un premier temps,
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les signaux de perfusion ont été normalisés, c’est-à-dire mis à une amplitude moyenne
identique (ici 75 unités arbitraires) afin de supprimer les effets de l’amplitude sur
l’analyse multifractale. Ils ont ensuite été divisés par la somme des échantillons
afin d’obtenir une mesure. Puis, les fonctions de partition et dimensions fractales
généralisées ont été estimées. La courbe des dimensions fractales généralisées a été
observée pour des tailles de boîtes allant de 1 à 3 échantillons. De plus, la gamme de
valeur du paramètre q a été choisie entre −3 et 3.

Deux signaux de perfusion normalisés, enregistrés avant et pendant le chauffage
cutané local, sont présentés Figure 4.9. Pour les paramètres décrits ci-dessus, nos
résultats montrent que les fonctions de partition présentent des caractéristiques en
loi de puissance pour tous les signaux de perfusion (voir les exemples montrés Fi-
gure 4.10). De plus, nous observons que les dimensions fractales généralisées présentent
de faibles variations en fonction de q pour les signaux enregistrés avant le chauffage
local, tandis que ces variations sont plus importantes pour les signaux enregistrés
après 20 minutes de chauffage cutané local (voir un exemple Figure 4.11). Ainsi, pour
l’exemple présenté Figure 4.11, nous pouvons observer que les dimensions fractales
généralisées estimées sont égales à 1 pour le signal enregistré avant le chauffage local,
lorsque q varie entre −3 et 3. Cependant, D(q) varie de 0, 996 à 1, 005 pour l’enre-
gistrement réalisé après 20 minutes de chauffage cutané local, pour la même gamme
de valeurs de q. Des résultats identiques sont observés sur les onze autres sujets étudiés.

Il est intéressant de noter que les variations de D(q) en fonction de q sont plutôt
faibles, mais sont du même ordre de grandeur que celles d’autres signaux biomédicaux
ou des signaux astronomiques (voir par exemple [478], [495]). Par ailleurs, pour un
signal donné, plus son amplitude moyenne est élevée et plus les variations de D(q)

seront faibles. Ainsi, les dimensions fractales généralisées du signal normalisé présenté
Figure 4.9 (a), montrent des variations plus faibles que celles obtenues avant la
normalisation en amplitude à 75 unités arbitraires (voir Figure 4.9 et Figure 4.12).
Outre l’estimation des fonctions de partition et des dimensions fractales généralisées de
signaux de fluxmétrie laser Doppler issus de sujets sains au repos, notre but, ici, était de
comparer les variations des dimensions fractales généralisées des signaux de perfusion
avant et pendant un chauffage cutané local. Ceci a été proposé afin d’observer si les
activités physiologiques dues au chauffage local pouvaient jouer un rôle dans le compor-
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Figure 4.9 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de
l’avant-bras d’un sujet sain (a) avant un chauffage cutané local et (b) après 20 minutes
de chauffage cutané local à 44˚C. Les lignes en pointillées correspondent aux signaux
avant la normalisation en amplitude et les lignes continues correspondent aux signaux
après une normalisation à une amplitude moyenne de 75 unités arbitraires.

Figure 4.10 – Fonctions de partition de signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain (a) avant et (b) après 20

minutes de chauffage cutané local à 44˚C.
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Figure 4.11 – Dimensions fractales généralisées de signaux de fluxmétrie laser Doppler
normalisés enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain avant un
chauffage cutané local (en cercles) et après 20 minutes de chauffage cutané local à
44˚C (en croix).

tement multifractal des signaux. Une normalisation en amplitude était donc nécessaire.

À partir de nos résultats, nous pouvons en déduire que des activités physiologiques
générées par le chauffage cutané local, le réflexe d’axone et/ou des mécanismes dé-
pendants de l’oxyde nitrique, pourraient jouer un rôle dans les caractéristiques multi-
fractales des données de fluxmétrie laser Doppler. En effet, ces activités physiologiques
provoqueraient une augmentation des possibles propriétés multifractales des signaux de
fluxmétrie laser Doppler. Cependant d’autres études sont nécessaires afin de confirmer
cette hypothèse.

4.3.2 Cas de signaux acquis sur différentes zones anatomiques

Nous avons également étudié l’impact des propriétés physiologiques et/ou anato-
miques de la zone analysée, en comparant les résultats de l’analyse multifractale de
signaux enregistrés sur deux zones anatomiques différentes : la paume de la main et
la face ventrale de l’avant-bras. Pour cette étude, nous avons estimé les dimensions
fractales généralisées de signaux de perfusion enregistrés simultanément sur ces deux

147



Chapitre 4. Mise en œuvre d’une analyse multifractale de signaux de
fluxmétrie laser Doppler

Figure 4.12 – Dimensions fractales généralisées de signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain avant un chauffage cutané
local, avant (en triangles) et après (en cercles) la normalisation en amplitude à 75 unités
arbitraires.

zones anatomiques. L’analyse multifractale a été conduite sur des échelles en lien avec
des facteurs influençant le flux microcirculatoire. Ce travail a donné lieu à un article
dans un journal à comité de lecture [425].

La procédure de mesure était la suivante : huit sujets sains ont été étudiés en
position allongée. Leur âge moyen était de 30, 8± 12, 2 ans. Aucun d’entre eux n’avait
de pathologies telles que l’hypertension, l’hypotension, le diabète, des maladies vascu-
laires ou ne montrait une évidence de pathologie au moment de l’étude. Les mesures
ont été réalisées dans une salle calme avec une température ambiante de 24 ± 1˚C.
Après 10 minutes d’acclimatation, les mesures ont commencé. Pour cela quatre
sondes PF408 (Perimed, Stockholm, Suède), connectées à deux fluxmètres (Perimed,
Stockholm, Suède) ont été utilisées. Deux sondes ont été positionnées sur la face
ventrale de chaque avant-bras et les deux autres ont été fixées sur chaque paume
de la main. Le flux sanguin a été évalué en unités arbitraires via un convertisseur
analogique numérique (Biopac System MP150, Goleta, Californie, États-Unis) avec
une fréquence d’échantillonnage de 20 Hz. Quatre signaux de fluxmétrie laser Doppler
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ont ainsi été enregistrés simultanément pour chaque sujet. Un exemple de signaux
obtenus pour un sujet est montré Figure 4.13. Sur chaque signal de perfusion, 3000

échantillons ont été analysés.

Figure 4.13 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler, avant normalisation, enregistrés
(a) sur l’avant-bras droit, (b) l’avant-bras gauche, (c) la paume de la main droite et
(d) la paume de la main gauche d’un sujet sain au repos.

Les paumes des mains et les avant-bras ne possèdent pas les mêmes propriétés
physiologiques (voir partie 3.1 page 73). Afin de comparer la complexité des signaux
de fluxmétrie laser Doppler sur les deux zones anatomiques et de nous focaliser sur
leurs variations, nous avons de nouveau appliqué une normalisation en amplitude des
signaux de fluxmétrie laser Doppler, avant l’analyse multifractale. Nous avons ainsi
choisi, de manière arbitraire, de mettre tous les signaux à une amplitude moyenne de
80 unités arbitraires. Comme pour les études qui vont suivre, l’amplitude moyenne de
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normalisation correspond à l’amplitude moyenne minimum permettant de n’avoir que
des valeurs positives sur tous les signaux de fluxmétrie laser Doppler analysés (ce qui
explique les valeurs de normalisation différentes pour chaque étude). Les fonctions de
partitions obtenues sur les avant-bras et les paumes des mains d’un sujet sain sont
montrées Figure 4.14. Pour cette étude, le paramètre q varie entre −5 et 5 et la taille
des boîtes correspond aux diviseurs de 3000. Nous pouvons observer que Z(1, ε) = 1 à
chaque échelle, ce qui est bien en accord avec l’équation 4.7 page 135.

Figure 4.14 – Fonctions de partition de signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés (a) sur l’avant-bras droit, (b) l’avant-bras gauche, (c) la paume de la main
droite et (d) la paume de la main gauche d’un sujet sain au repos.

Dans un premier temps, afin d’être proche de l’équation 4.10 page 136, nous
avons estimé les dimensions fractales généralisées avec des tailles de boîtes de 1 à 3

échantillons. À ces échelles, une loi de puissance peut être ajustée à la fonction de
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partition. Les dimensions fractales généralisées moyennes, estimées à partir des signaux
de fluxmétrie laser Doppler normalisés enregistrés sur les avant-bras et les paumes
des mains des huit sujets, sont présentées Figure 4.15. Nous pouvons remarquer que
dans tous les cas D(0) = 1, comme attendu pour un signal à une dimension. En outre,
nous pouvons voir que les dimensions fractales généralisées obtenues avec les signaux
de perfusion enregistrés sur les avant-bras présentent moins de variations que celles
obtenues avec les signaux enregistrés sur les paumes des mains. Ceci signifie que pour
cette gamme d’échelles, les signaux normalisés enregistrés sur les paumes des mains,
pourraient être plus complexes que ceux enregistrés sur les avant-bras.

Figure 4.15 – Dimensions fractales généralisées moyennes, obtenues après normalisa-
tion en amplitude, sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur l’avant-
bras droit, l’avant-bras gauche, la paume de la main droite et la paume de la main
gauche de huit sujets sains au repos. Les signaux possèdent 3000 échantillons et la
taille des boîtes varie entre 1 et 3 échantillons.

L’observation des équations 4.10 et 4.11 page 136 pourrait amener à penser que
les dimensions fractales généralisées doivent être estimées uniquement sur des tailles
de boîtes qui tendraient vers zéro. Cependant, la dimension fractale a été généralisée
pour être dépendante de l’échelle d’observation [476]. Cette idée intuitive a déjà été
formulée pour des marches aléatoires [496], et la dépendance d’échelle de la dimension
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fractale a été utilisée pour décrire des vitesse de réactions chimiques [497]. C’est
pourquoi nous avons proposé d’estimer les dimensions fractales généralisées de nos
signaux de fluxmétrie laser Doppler à différentes échelles. Pour cela, nous avons, dans
ce qui suit, choisi différentes tailles de boîtes en accord avec des facteurs influençant
le flux microcirculatoire.

En effet, sur une échelle de temps de l’ordre de la minute, différents sous-systèmes
peuvent être considérés comme contribuant à la régulation du flux sanguin [498].
Dans des conditions stationnaires, lorsqu’un sujet sain est au repos, des auteurs ont
noté six fréquences caractéristiques dans les signaux de fluxmétrie laser Doppler.
Ces fréquences seraient liées à différents facteurs influençant le flux microcircula-
toire [499], [500] : fréquences caractéristiques entre 0, 6 et 2 Hz pour le rythme
cardiaque, entre 0, 145 et 0, 6 Hz pour la fréquence respiratoire, entre 0, 052 et
0, 145 Hz pour les mécanismes myogéniques, entre 0, 021 et 0, 052 Hz pour les
mécanismes neurogéniques, et entre 0, 0095 et 0, 021 Hz pour les mécanismes endo-
théliaux liés à l’oxyde nitrique. La sixième fréquence caractéristique a récemment
été trouvée entre 0, 005 et 0, 0095 Hz. Elle serait liée à des mécanismes endothéliaux
indépendants de l’oxyde nitrique, tels que les facteurs hyperpolarisants dérivés de
l’endothélium [499]. Les valeurs de ces fréquences caractéristiques sont différentes
d’un sujet à l’autre, mais se situent toujours dans le même intervalle de fréquence [500].

Le rythme cardiaque et les oscillations de la respiration peuvent être observés sé-
lectivement et sont relativement bien compris. En effet, l’activité de pompe du cœur se
manifeste dans chaque vaisseau et est aussi présente dans la microcirculation à travers
les capillaires [501]. De plus, la fréquence caractéristique aux alentours de 0, 36 Hz est
connue pour être la fréquence respiratoire [501].

La fréquence caractéristique observée aux alentours de 0, 01 Hz représenterait l’acti-
vité myogénique des muscles lisses, due aux cellules pacemaker trouvées dans les parois
vasculaires [502]. Sur les vaisseaux isolés, l’origine myogénique de ces oscillations a été
démontrée en mesurant le changement dynamique du diamètre des vaisseaux [503] et
la concentration en ion [504].

L’activité du système nerveux sert à maintenir un niveau de contraction des vais-
seaux. La fréquence caractéristique aux alentours de 0, 04 Hz est supposée avoir comme
origine un mécanisme de contrôle neurogénique [505]. En effet, cette oscillation dispa-
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raît après dénervation. De plus, une baisse significative des oscillations a été observée
sur des lambeaux de peau transplantées, en comparaison de celles observées sur la peau
intacte [506].

En utilisant de l’acétylcholine et du nitroprussiate de sodium (voir partie 2.4.1
page 60), des preuves indirectes ont montré l’origine endothéliale de la fréquence
caractéristique aux alentours de 0, 01 Hz. En outre, il a été montré que la dépendance
endothéliale de cette oscillation est, au moins en partie, liée à l’oxyde nitrique [104].
Cependant, l’inhibition de la synthèse d’oxyde nitrique ou de prostaglandine n’affecte
pas la dépendance endothéliale de la dernière fréquence caractéristique aux alentours de
0, 007 Hz [499]. Ainsi, d’autres mécanismes endothéliaux, tels que les facteurs hyperpo-
larisants dérivés de l’endothélium, pourraient être impliqués dans cette basse fréquence.

Ainsi, nous avons choisi d’observer les dimensions fractales généralisées estimées à
partir de tailles de boîtes variants entre : 10 et 30 échantillons (0, 6 - 2 Hz) pour avoir
une estimation aux échelles du rythme cardiaque, entre 30 et 125 échantillons (0, 16 -
0, 6 Hz) pour la fréquence respiratoire, entre 125 et 375 échantillons (0, 05 - 0, 16 Hz)
pour les mécanismes myogéniques, entre 375 et 1000 échantillons (0, 02 - 0, 05 Hz) pour
les mécanismes neurogéniques, et entre 1000 et 3000 échantillons (0, 006 - 0, 02 Hz)
pour les mécanismes liés à l’endothélium.

Les moyennes des dimensions fractales généralisées, obtenues sur les signaux de
fluxmétrie laser Doppler normalisés enregistrés sur l’avant-bras (zone non glabre) et
sur la paume de la main (zone glabre), pour les huit sujets au repos, sont présentées
Figure 4.16. Nous pouvons observer des différences entre les dimensions fractales
généralisées pour chaque échelle. En outre, les relations entre la courbure de D(q)

en fonction de q et la région d’échelle ne sont pas les mêmes sur les avant-bras (Fi-
gures 4.16 (a) et (b)) et sur les paumes des mains (Figures 4.16 (c) et (d)). Ainsi,
pour les signaux enregistrés sur les avant-bras, les dimensions fractales généralisées
qui semblent les plus courbées sont, dans l’ordre décroissant, liées à la respiration
et aux mécanismes myogéniques (tous deux très proches), au rythme cardiaque, aux
mécanismes neurogéniques et aux mécanismes endothéliaux. Pour les signaux issus
des paumes des mains, les dimensions fractales généralisées présentant le moins de
variations avec q sont celles liées au rythme cardiaque. Les plus courbées sont celles
liées aux mécanismes myogéniques. De plus, nos résultats montrent que les variations
de D(q) sont plus proches entre côté droit et côté gauche, pour les avant-bras. Les
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différences entre côté droit et côté gauche sont plus prononcées pour les paumes des
mains. Les variations spatiales seraient ainsi plus importantes sur les paumes des
mains que sur les avant-bras.

À partir de nos résultats, nous montrons que les signaux de perfusion normali-
sés enregistrés sur les paumes des mains de sujets sains au repos, pourraient être
plus complexes que ceux enregistrés sur les avant-bras. De plus, cette étude montre
que, contrairement aux signaux multifractals purs, telles que les mesures binomiales,
l’échelle choisie a un impact sur les dimensions fractales généralisées estimées. Qui plus
est, pour les paumes des mains, les variations spatiales et les faibles variations de D(q)

aux échelles liées à l’activité cardiaque, tendent à indiquer que les possibles proprié-
tés multifractales des signaux de fluxmétrie laser Doppler ne sont pas principalement
gouvernées par une commande centrale, prédominante dans ces zones.

De plus, les dimensions fractales généralisées estimées pour les signaux de perfusion
enregistrés sur les paumes des mains sont les plus courbées aux échelles correspon-
dant aux mécanismes de régulation myogénique. Ces mécanismes de contrôle sont liés
aux vaisseaux, qui contribuent au contrôle du flux sanguin via le mécanisme appelé
autorégulation myogénique.

D’autre part, nous avons vu précédemment qu’une des principales différences dans
le flux sanguin entre les paumes des mains et les avant-bras est la présence de vaisseaux
sanguins qui connectent directement les artérioles aux veinules [344], [345]. Nous pou-
vons ainsi émettre l’hypothèse que les anastomoses artérioveineuses pourraient avoir
un impact sur la multifractalité des signaux de fluxmétrie laser Doppler. Cependant,
d’autres différences entre les deux zones anatomiques, telles que le calibre des vais-
seaux ou le type et la composition de la paroi vasculaire, pourraient aussi expliquer les
résultats obtenus.

En outre, nos résultats montrent que les dimensions fractales généralisées sont plus
courbées aux échelles correspondant à la respiration qu’à celles en lien avec le rythme
cardiaque. Ceci pourrait indiquer que, dans la microcirculation, l’impact de la respira-
tion pourrait être plus irrégulier que celui du coeur. Une étude, utilisant une approche
différente, a déjà obtenu des résultats similaires, montrant que, sur des sujets sains, les
signaux de respiration sont plus complexes que les signaux d’intervalle RR (reflétant
l’intervalle entre deux pics R (voir Annexe 4 page 186)) [507].

De plus, à partir de nos résultats, nous pouvons supposer que les mécanismes en-
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Figure 4.16 – Dimensions fractales généralisées moyennes obtenues sur des signaux de
fluxmétrie laser Doppler, après normalisation en amplitude, enregistrés sur (a) l’avant-
bras droit, (b) l’avant-bras gauche, (c) la paume de la main droite et (d) la paume de
la main gauche de huit sujets sains au repos. Les signaux possèdent 3000 échantillons
et la taille des boîtes varie entre 10 et 30 échantillons pour être conforme au rythme
cardiaque, entre 30 et 125 échantillons pour la fréquence respiratoire, entre 125 et 375

échantillons pour les mécanismes myogéniques, entre 375 et 1000 échantillons pour
les mécanismes neurogéniques et entre 1000 et 3000 échantillons pour les mécanismes
endothéliaux.
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dothéliaux et neurogéniques pourraient avoir un comportement plus irrégulier dans
les paumes des mains que sur les avant-bras. Le type de nerf d’alimentation pourrait
expliquer les résultats obtenus avec les mécanismes neurogéniques : il y a une forte
densité de récepteurs tactiles dans les paumes des mains ; de plus, contrairement aux
peaux glabres, les vaisseaux de l’avant-bras sont sous régulation cholinergique aussi
bien qu’adrénergique [508]. Pour les résultats obtenus avec les mécanismes endothé-
liaux, le rôle prédominant de l’oxyde nitrique ou des facteurs hyperpolarisants dérivés
de l’endothélium dans la régulation de la microcirculation pourrait apporter quelques
explications. Par exemple, il a été montré que les facteurs hyperpolarisants dérivés de
l’endothélium jouent un rôle important dans la circulation au niveau de l’avant-bras
chez l’Homme [509].

D’autres études sont maintenant nécessaires pour étudier l’importance physiolo-
gique de ces observations.

L’utilisation de cette méthode de traitement du signal, sur des signaux de flux-
métrie laser Doppler enregistrés sur deux zones anatomiques différentes, a donné des
résultats qui pourraient dépendre des propriétés physiologiques de ces zones. Ces
résultats sont très encourageants et pourraient permettre de développer une nouvelle
méthode d’analyse des signaux de perfusion. Cela rendrait possible l’étude spécifique
de facteurs influençant le flux microcirculatoire et l’observation plus précise de l’impact
de certaines pathologies sur le flux sanguin cutané.

Forts de ces résultats, nous allons, dans la partie suivante, nous intéresser à un
paramètre étudié et utilisé dans de nombreuses publications, le spectre multifractal.
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4.4 Estimation des spectres multifractals de signaux

de fluxmétrie laser Doppler

4.4.1 Cas des systèmes cardiovasculaires central et périphé-

rique

Le traitement d’électrocardiogrammes et de signaux de variabilité cardiaque, qui
reflètent l’intervalle entre deux pics R (voir Annexe 4 page 186), fournit des informa-
tions sur la physiologie du cœur, et peut aider pour des diagnostics [510], [511], [512].
Les électrocardiogrammes et les signaux RR donnent un point de vue central du sys-
tème cardiovasculaire. En traitant des signaux de variabilité cardiaque, des auteurs ont
montré que ces signaux sont multifractals chez les sujets sains [479], [513], [514], [515].
En outre, des études ont montré que ces propriétés multifractales peuvent évoluer en
fonction de certaines pathologies [423], [463], [464], ce qui amène à des possibilités de
diagnostic et/ou à des connaissances physiologiques.

Il nous a donc paru intéressant de comparer les résultats d’une analyse multi-
fractale de signaux de fluxmétrie laser Doppler, reflétant le système cardiovasculaire
périphérique, avec ceux d’une analyse multifractale de signaux de variabilité cardiaque,
reflétant le système cardiovasculaire central. Ce travail a donné lieu à une publication
dans un journal à comité de lecture [427].

Par définition, les signaux de variabilité cardiaque sont dérivés des enregistrements
d’électrocardiogrammes. Pour notre étude, la procédure de mesure était la suivante :
les signaux d’électrocardiogrammes et de fluxmétrie laser Doppler ont été enregistrés
simultanément sur quatorze sujets sains : neuf hommes et cinq femmes âgés de
28, 8 ± 11, 2 ans. Les sujets étaient placés en position allongée, dans une salle calme
ayant une température ambiante de 23± 1˚C. Une fois les sujets au repos, les mesures
ont commencé après au moins 15 minutes d’acclimatation. Pour les enregistrements
d’électrocardiogrammes, un appareil Lifescope (Nihon Kohden Corporation) a été
utilisé et les signaux ont été enregistrés avec une fréquence d’échantillonnage de
1000 Hz. Ils ont ensuite été sous échantillonés à 250 Hz. Pour l’enregistrement des
signaux de fluxmétrie laser Doppler, une sonde (PF408, Perimed, Stockholm, Suède)
connectée à un fluxmètre laser Doppler (PeriF lux PF4001, Perimed, Stockholm,
Suède) a été positionnée sur la face ventrale de l’avant-bras. Le flux sanguin cutané
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a été évalué en unités arbitraires et enregistré sur ordinateur via un convertisseur
analogique numérique (Biopac System MP150, Goleta, Californie, États-Unis) avec
une fréquence d’échantillonnage de 250 Hz. Un rééchantillonnage à 25 Hz a ensuite
été réalisé. Les signaux d’électrocardiogramme et de fluxmétrie laser Doppler ont été
enregistrés simultanément pendant au moins 25 minutes.

Après acquisition, les signaux d’électrocardiogrammes ont été traités afin d’ob-
tenir les données de variabilité cardiaque. Pour cela, nous avons développé un
programme permettant de détecter automatiquement les pics R des séries tempo-
relles d’électrocardiogrammes. Les résultats donnés par la détection automatique
ont ensuite été vérifiés visuellement et corrigés si nécessaire. Un exemple de signaux
de variabilité cardiaque et de fluxmétrie laser Doppler obtenus est présenté Figure 4.17.

Figure 4.17 – (a) Signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré sur la face ventrale de
l’avant-bras d’un sujet sain au repos. (b) Signal de variabilité cardiaque d’un sujet sain
au repos.

Pour les signaux de fluxmétrie laser Doppler, 16384 échantillons (environ 11

minutes de données) ont été analysés. Pour les signaux de variabilité cardiaque,
1024 échantillons (ce qui correspond à une moyenne de 14, 2 minutes de signaux
d’électrocardiogrammes pour les quatorze sujets) ont été traités. L’amplitude des
signaux de variabilité cardiaque n’étant pas en unités arbitraires, aucune normalisation
en amplitude n’a été réalisée pour cette étude. Un exemple de fonctions de partition
obtenues sur un sujet est montré Figure 4.18. Le paramètre q varie entre −100 et
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100 par pas de 0, 1. Une large gamme de valeurs de q a été choisie afin de faciliter
la visualisation des spectres multifractals et de permettre la comparaison de leur
largeur. Les spectres multifractals moyens des signaux de perfusion et de variabilité
cardiaque, pour les quatorze sujets, sont présentés Figure 4.19. Pour estimer la pente
des régions d’échelles sur les fonctions de partition, nous avons utilisé des boîtes de
tailles comprises entre 16 et 512 échantillons pour les signaux de variabilité cardiaque,
ce qui correspond à des échelles comprises entre 16 et 512 secondes. Pour les signaux
de fluxmétrie laser Doppler les tailles des boîtes utilisées varient entre 64 et 16384

échantillons, ce qui correspond à des échelles entre 2, 56 et 655, 36 secondes. À partir
de ces Figures, nous observons que les spectres multifractals moyens des signaux de
fluxmétrie laser Doppler sont plus larges que ceux issus des données de variabilité
cardiaque. Ceci est vrai en moyenne, mais également pour chacun des sujets (résultats
non montrés ici). Ainsi, lorsque f(α) = 0, 5, la largeur du spectre moyen est de 0, 10

pour les signaux de perfusion, tandis qu’elle est de 0, 04 pour les signaux de variabilité
cardiaque.

Figure 4.18 – Fonctions de partition (a) d’un signal de fluxmétrie laser Doppler en-
registré sur la face ventrale de l’avant-bras et (b) d’un signal de variabilité cardiaque
d’un sujet sain au repos.

Pour les signaux de variabilité cardiaque, les spectres multifractals obtenus sont
similaires à ceux trouvés dans de précédentes études [423], [495], [516]. Il est intéressant
de noter que nous avons ici étudié des séries temporelles courtes, tandis que dans les
études précédentes les périodes d’analyse étaient beaucoup plus longues (2 heures
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Figure 4.19 – Spectres multifractals moyens des signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras (en croix) et des signaux de variabilité
cardiaque (en pointillés) de quatorze sujets sains au repos.

d’électrocardiogrammes pour [423] et [495] et environ 8 heures d’électrocardiogrammes
pour [516]). Ainsi, le spectre multifractal des signaux de variabilité cardiaque varierait
peu entre les enregistrements courts et plus longs. Qui plus est, nos résultats montrent
que les signaux de fluxmétrie laser Doppler, ayant un spectre multifractal plus large,
pourraient avoir une plus grande complexité que les signaux de variabilité cardiaque.

Les différences observées entre les spectres multifractals des signaux de variabilité
cardiaque et des signaux de perfusion pourraient venir de la nature et de l’origine
des signaux : les signaux d’électrocardiogrammes proviennent de l’enregistrement de
changements de potentiels à la surface de la peau résultant de la dépolarisation et
repolarisation du muscle cardiaque. Le signal d’électrocardiogramme, étant un enregis-
trement direct des activités électriques du cœur, est plus simple que l’enregistrement
par fluxmétrie laser Doppler. Pour les signaux de fluxmétrie laser Doppler, la cohérence
de la lumière laser et l’effet Doppler amènent à des variations temporelles d’intensité
des aires de cohérence. Ainsi, plusieurs étapes de traitement du signal sont présentes
entre l’enregistrement des photons rétrodiffusés et la visualisation du signal (voir
partie 1.4.1). Ceci peut aboutir à des signaux de fluxmétrie laser Doppler plus bruités
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que les signaux de variabilité cardiaque. Afin d’analyser le rôle possible joué par le
bruit de l’instrumentation dans la largeur des spectres multifractals, nous avons estimé
le spectre multifractal d’un signal de variabilité cardiaque bruité (voir Figure 4.20).
Cette figure montre qu’une grande quantité de bruit (3, 5 fois l’écart type du signal
de variabilité cardiaque d’origine) doit être ajoutée pour aboutir à un spectre multi-
fractal similaire à celui obtenu avec les signaux de perfusion enregistrés sur l’avant-bras.

Figure 4.20 – (a) Version bruitée du signal de variabilité cardiaque présenté Fi-
gure 4.17. Le bruit gaussien ajouté a un écart type égal à 3, 5 fois celui du signal
de variabilité cardiaque original. (b) Spectres multifractals d’un signal de fluxmétrie
laser Doppler enregistré sur la face ventrale de l’avant-bras (en points), d’un signal de
variabilité cardiaque (en pointillés) et de sa version bruitée (en cercles). La version ori-
ginale du signal de variabilité cardiaque est montrée Figure 4.17 (b), sa version bruitée
Figure 4.20 (a) et le signal de perfusion est présenté Figure 4.17 (a).

Les spectres multifractals plus larges des signaux de perfusion, comparés à ceux des
signaux de variabilité cardiaque, pourraient aussi venir du flux microcirculatoire. En
effet, les mesures de fluxmétrie laser Doppler sur la peau reflètent la perfusion dans les
capillaires, les artérioles, les veinules et les plexus vasculaires dermiques. Les diamètres
de quelques vaisseaux sondés peuvent, de plus, être du même ordre de grandeur que
la taille des globules rouges. La complexité du flux, dans de telles conditions, pourrait
contribuer à la largeur du spectre multifractal.

En outre, dans cette étude nous avons également analysé des signaux de fluxmétrie
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laser Doppler enregistrés sur l’index. Nos résultats ont montré une plus grande
multifractalité des signaux enregistrés sur l’index par rapport à ceux enregistrés sur
l’avant-bras (résultats non montrés ici). Cette différence, observée au niveau des
spectres multifractals, pourrait être due à des aspects physiologiques. En effet, sur
l’index, l’activité sympathique est plus forte que sur l’avant-bras [517]. De plus, l’unité
microvasculaire de l’index présente des anastomoses artérioveineuses qui influencent
largement l’enregistrement du flux sanguin (voir partie 4.3.2 page 186).

Nous avons également effectué des enregistrements lorsque les sujets étaient
en position debout. L’allure des spectres multifractals obtenus avec des sujets en
position debout est différente de celle observée à partir des signaux enregistrés
avec des sujets en position allongée (résultats non montrés ici). De nouveau, les
différences observées pourraient provenir d’aspects physiologiques : en position
debout, les activités sympathique et parasympathique diffèrent de celles en po-
sition allongée, modulées par la période cardiaque [518], [519], [520]. De plus, le
système rénine-angiotensine-aldostérone intervient probablement.

4.4.2 Cas de signaux enregistrés avant et pendant un chauffage

cutané local

L’étude de signaux de fluxmétrie laser Doppler dans différentes conditions physio-
logiques est particulièrement intéressante pour observer l’impact de ces dernières sur
les propriétés des signaux. C’est pourquoi, comme nous l’avons fait avec les dimensions
fractales généralisées (voir partie 4.3.1), nous avons estimé les spectres multifractals
de signaux de perfusion enregistrés avant et après un chauffage cutané local. Afin de
renforcer les résultats obtenus, nous avons mis en place un protocole différent avec
d’autres sujets. Ce travail a donné lieu à deux présentations, l’une lors d’un congrès
international [429], et l’autre lors d’un congrès national [433].

La procédure de mesure utilisée était la suivante : sept sujets sains, six hommes
et une femme, on été étudiés au repos. Leur âge moyen était de 29 ± 5 ans. Les
mesures ont été réalisées dans une salle calme ayant une température ambiante de
24 ± 1˚C. Après dix minutes d’acclimatation, les mesures ont commencé. Une sonde
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de fluxmétrie laser Doppler a été connectée à un fluxmètre (PeriF lux PF4001,
Perimed, Stockholm, Suède) et fixée sur la face ventrale de l’avant-bras gauche des
sujets. Un appareil permettant le chauffage cutané local (PeriTemp 4005 Heater,
Perimed, Stockholm, Suède) a été couplé à la sonde. Le flux sanguin cutané a été
évalué en unités arbitraires et enregistré sur un ordinateur via un convertisseur
analogique numérique (Biopac System MP150 Goleta, Californie, États-Unis) avec
une fréquence d’échantillonnage de 20 Hz. Après vingt minutes d’enregistrement, un
chauffage cutané local à 40˚C a été mis en place.

Après l’acquisition, deux segments de signaux de perfusion ont été étudiés : dix
minutes après le début de l’enregistrement, c’est-à-dire avant le début du chauffage
cutané local, et dix-sept minutes après le début du chauffage cutané local à 40˚C. Sur
chacun des signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés, deux fois 2048 échantillons
ont été étudiés. Dans un premier temps, les signaux de perfusion ont été normalisés,
c’est-à-dire mis à une amplitude moyenne identique (ici 50 unités arbitraires) afin de
supprimer les effets de l’amplitude sur l’analyse multifractale. Un exemple de signaux
de fluxmétrie laser Doppler normalisés, enregistrés avant et pendant un chauffage
cutané local, est présenté Figure 4.21. Les fonctions de partition obtenues avec ces
signaux sont montrées Figure 4.22. Le paramètre q varie entre −100 et 100 par pas de
0, 1. Pour estimer les spectres multifractals, nous avons considéré des tailles de boîtes
allant de 256 à 2048 échantillons. La gamme de fréquences ainsi étudiée contient
notamment la fréquence caractéristique en lien avec les mécanismes endothéliaux,
impliquée dans la vasodilatation générée par un chauffage cutané local. Les spectres
multifractals moyens obtenus pour les signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés avant et pendant un chauffage cutané local à 40˚C, sont présentés
Figure 4.23.

À partir de ces figures, nous observons que les spectres multifractals moyens des
signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés pendant un chauffage cutané local à
40˚C, sont plus larges que ceux enregistrés avant le chauffage cutané local. Ceci est
vrai en moyenne, mais également pour chacun des sujets (résultats non montrés ici).
Ainsi, lorsque f(α) = 0, 8, la largeur du spectre moyen est de 0, 05 après dix-sept
minutes de chauffage cutané local à 40˚C, tandis qu’elle est de 0, 01 avant le chauffage
cutané local. Le chauffage cutané local à 40˚C pourrait donc modifier les propriétés
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Figure 4.21 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de
l’avant-bras d’un sujet sain (a) avant un chauffage cutané local et (b) après 17 minutes
de chauffage cutané local à 40˚C. Les lignes claires correspondent aux signaux avant
la normalisation en amplitude et les lignes foncées correspondent aux signaux après
une normalisation à une amplitude moyenne de 50 unités arbitraires.

Figure 4.22 – Fonctions de partition de signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain (a) avant un chauffage
cutané local et (b) après 17 minutes de chauffage cutané local à 40˚C.
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Figure 4.23 – Spectres multifractals de signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras d’un sujet sain avant un chauffage cutané
local (en points) et après 17 minutes de chauffage cutané local à 40˚C (en losanges).

multifractales des signaux de fluxmétrie laser Doppler et augmenter la largeur des
spectres multifractals. Ces résultats concordent avec ceux obtenus, suivant un autre
protocole et pour un chauffage cutané local de 44˚C, avec les dimensions fractales
généralisées (voir partie 4.3.1).

La production locale d’oxyde nitrique, qui entre en jeu dans l’augmentation du flux
microcirculatoire durant un chauffage cutané local à 40˚C [494], pourrait donc avoir
une influence sur la largeur des spectres multifractals.

4.4.3 Cas de signaux acquis sur différentes zones anatomiques

Comme nous l’avons fait avec les dimensions fractales généralisées (voir par-
tie 4.3.2), nous avons également estimé les spectres multifractals de signaux de
fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur deux zones anatomiques différentes : la
paume de la main et la face ventrale de l’avant-bras. Le but de cette étude était, de
nouveau, d’observer si les signaux de fluxmétrie laser Doppler possèdent des propriétés
multifractales, et de voir si ces propriétés sont modifiées suivant la zone anatomique
étudiée. Les résultats seront par la suite comparés avec ceux de la partie 4.3.2 page 156.
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Ce travail a donné lieu à une présentation lors d’un congrès national [432].

La procédure était la suivante : cinq sujets sains, de moyenne d’âge 35± 9 ans, ont
été étudiés en position allongée. Les mesures ont été réalisées dans une salle calme
ayant une température ambiante de 23± 1˚C. Après dix minutes d’acclimatation, les
mesures ont commencé. Deux sondes de fluxmétrie laser Doppler ont été connectées
à un fluxmètre (PeriF lux PF5010, Perimed, Stockholm, Suède) et fixées sur la
face ventrale de l’avant-bras droit et sur la paume de la main droite des sujets.
Pour chaque sujet, deux signaux de fluxmétrie laser Doppler ont ainsi été enregistrés
simultanément. Le flux sanguin cutané a été évalué en unités arbitraires et enregistré
sur un ordinateur via un convertisseur analogique numérique (Biopac System MP150

Goleta, Californie, États-Unis) avec une fréquence d’échantillonnage de 20 Hz. Dans
cette étude, nous avons analysés 2048 échantillons pour chaque signal de perfusion.

Dans un premier temps, les signaux de perfusion ont été normalisés, c’est-à-dire mis
à une amplitude moyenne identique (ici 200 unités arbitraires) afin de supprimer les
effets de l’amplitude sur l’analyse multifractale. Un exemple de signaux de fluxmétrie
laser Doppler normalisés, enregistrés simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras
et la paume de la main, est présenté Figure 4.24. Les fonctions de partition obtenues
avec ces signaux sont montrées Figure 4.25. Le paramètre q varie entre −100 et 100 par
pas de 0, 1. Pour estimer les spectres multifractals, nous avons considéré des tailles de
boîtes allant de 16 à 2048 échantillons. La gamme de fréquence ainsi étudiée contient
notamment la fréquence caractéristique en lien avec les mécanismes myogéniques,
qui sont une réponse locale, autonome et permanente de la paroi vasculaire à sa
distension par la pression sanguine [521]. L’observation de cette gamme de fréquence
pourrait permettre d’étudier l’impact des anastomoses artérioveineuses. Les spectres
multifractals moyens obtenus pour les signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés
simultanément sur l’avant-bras et la paume de la main, sont présentés Figure 4.26.

À partir de ces figures, nous observons qu’il faut plusieurs exposants de Hölder
pour caractériser les signaux de perfusion, que ce soit sur la paume de la main ou
sur l’avant-bras. Les signaux de fluxmétrie laser Doppler semblent ainsi posséder des
propriétés multifractales.
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Figure 4.24 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés simultanément (a) sur la
face ventrale de l’avant-bras droit et (b) sur la paume de la main droite d’un sujet sain.
Les lignes claires correspondent aux signaux avant la normalisation en amplitude et
les lignes foncées correspondent aux signaux après une normalisation à une amplitude
moyenne de 200 unités arbitraires.

Figure 4.25 – Fonctions de partition de signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés simultanément (a) sur la face ventrale de l’avant-bras droit et (b) sur la
paume de la main droite d’un sujet sain.
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Figure 4.26 – Spectres multifractals moyens de signaux de fluxmétrie laser Doppler
normalisés enregistrés simultanément sur la face ventrale de l’avant-bras (en points) et
sur la paume de la main (en losanges) de cinq sujets sains.

Par ailleurs, le spectre multifractal moyen des signaux de fluxmétrie laser Doppler
enregistrés sur la paume de la main est plus large que celui issu de signaux enregistrés
sur l’avant-bras. Ceci est vrai en moyenne, mais également pour chacun des sujets (ré-
sultats non montrés ici). Ainsi, lorsque f(α) = 0, 95, la largeur du spectre moyen
est de 0, 045 sur la paume de la main, tandis qu’elle est de 0, 002 sur l’avant-bras.
Les propriétés multifractales des signaux de fluxmétrie laser Doppler pourraient donc
dépendre de la zone anatomique étudiée. Ces résultats concordent avec ceux obtenus,
suivant un autre protocole et pour d’autres sujets, avec les dimensions fractales
généralisées (voir partie 4.3.2).

4.4.4 Cas de signaux enregistrés chez des sujets atteints

d’apnée du sommeil

Nous allons dans cette partie nous intéresser aux spectres multifractals de signaux
de fluxmétrie laser Doppler acquis chez des sujets atteints d’apnée du sommeil. Les
résultats seront comparés à ceux issus de signaux acquis chez des sujets sains.
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L’apnée du sommeil est un dysfonctionnement caractérisé par des pauses dans la
respiration pendant le sommeil avec une répétition de ces épisodes tout au long du
sommeil. Trois types d’apnée du sommeil existent : les syndromes d’apnées centrales,
obstructives et complexes du sommeil. Le syndrome d’apnées centrales du sommeil est
un dysfonctionnement du système nerveux central qui arrive, de manière simplifiée,
lorsque le signal du cerveau indiquant au corps de respirer est retardé [522]. Le plus
commun des syndromes d’apnées du sommeil est le syndrome d’apnées obstructives
du sommeil qui touche environ 5% des adultes, surtout les hommes, dans les pays
occidentaux [523]. Cette pathologie est caractérisée par une obstruction partielle ou
totale des voies respiratoires supérieures pendant le sommeil. Elle empêche l’intégrité
du sommeil menant à des privations partielles et chroniques du sommeil avec des
conséquences métaboliques destructrices [524]. Enfin le syndrome d’apnées complexes
du sommeil est une combinaison des deux autres formes d’apnée du sommeil [525].

Certaines études suggèrent qu’il y a une relation entre la présence et la gravité du
syndrome d’apnées obstructives du sommeil et l’hypertension ou l’augmentation de
pathologies cardiovasculaires [526], [527]. En outre, une diminution de la vasodilatation
dépendante de l’endothélium des artérioles a été observée chez les patients ayant un
syndrome d’apnées obstructives du sommeil, en comparaison à des sujets sains [528].
L’observation de ces effets est importante car l’endothélium est le principal régulateur
de l’homéostasie de la paroi vasculaire.

Le but de notre étude était d’observer si les caractéristiques multifractales des
signaux de fluxmétrie laser Doppler sont différentes pour des sujets atteints d’apnée
du sommeil et pour des sujets sains. Ce travail a donné lieu à une présentation orale
lors d’un congrès international [430].

La procédure de mesure était la suivante : neuf sujets sains et neuf patients ayant
un syndrome d’apnées obstructives du sommeil et n’ayant aucun traitement pour cette
pathologie ont été étudiés. Les sujets étaient considérés comme ayant un syndrome
d’apnées obstructives du sommeil lorsque leur indice d’apnées par heure était supérieur
ou égal à quinze lors d’une polysomnographie ou d’une polygraphie ventilatoire. Les
deux populations avaient le même âge moyen : 47, 8 ± 10, 2 pour les sujets sains et
47, 9± 7, 1 pour les patients ayant un syndrome d’apnées obstructives du sommeil.
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Pour mesurer le flux sanguin cutané, une sonde (PF408, Perimed, Stockholm,
Suède) connectée à un fluxmètre (PeriF lux PF5010, Perimed, Stockholm, Suède)
a été positionnée sur la face ventrale de l’avant-bras des sujets. Le flux sanguin
cutané a ainsi été évalué en unités arbitraires et enregistré sur un ordinateur via
un convertisseur analogique numérique (Biopac System MP150 Goleta, Californie,
États-Unis) avec une fréquence d’échantillonnage de 20 Hz. Les enregistrements ont
été réalisés dans une salle calme ayant une température ambiante de 24 ± 1˚C et
ont commencé après au moins 10 minutes d’acclimatation. Après acquisition, 8192

échantillons de chaque signal de fluxmétrie laser Doppler ont été analysés.

Dans un premier temps, les signaux de perfusion ont été normalisés, c’est-à-dire
mis à une amplitude moyenne identique (ici 50 unités arbitraires) afin de supprimer les
effets de l’amplitude sur l’analyse multifractale. Un exemple de signaux de fluxmétrie
laser Doppler normalisés, enregistrés sur un sujet sain et sur un patient ayant un
syndrome d’apnées obstructives du sommeil, est présenté Figure 4.27. Les fonctions
de partition obtenues avec ces signaux sont montrées Figure 4.28. Le paramètre
q varie entre −100 et 100 par pas de 0, 1. Pour estimer les spectres multifractals,
nous avons considéré des tailles de boîtes allant de 64 à 8192 échantillons. La
gamme de fréquence ainsi étudiée contient notamment la fréquence caractéristique
en lien avec les mécanismes endothéliaux, potentiellement impliqués dans cette
pathologie. Les spectres multifractals moyens obtenus pour les signaux de fluxmétrie
laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras de sujets sains et de pa-
tients ayant un syndrome d’apnées obstructives du sommeil, sont présentés Figure 4.29.

À partir de ces figures, nous observons que le spectre multifractal moyen des
signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés chez les sujets sains est légèrement
plus large que celui issu des signaux enregistrés chez les patients ayant un syndrome
d’apnées obstructives du sommeil. Ainsi, lorsque f(α) = 0, 65, la largeur du spectre
moyen est de 0, 036 pour les sujets sains, tandis qu’elle est de 0, 020 pour les patients
ayant un syndrome d’apnées obstructives du sommeil.

Une étude précédente a signalé que l’état respiratoire de patients ayant un syndrome
d’apnées obstructives du sommeil, durant leur sommeil, présente un comportement dy-
namique chaotique [529]. Cependant, une analyse non linéaire de signaux de variabilité
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Figure 4.27 – Signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur la face ventrale de
l’avant-bras (a) d’un sujet sain et (b) d’un patient ayant un syndrome d’apnées obstruc-
tives du sommeil. Les lignes claires correspondent aux signaux avant la normalisation
en amplitude et les lignes foncées correspondent aux signaux après une normalisation
à une amplitude moyenne de 50 unités arbitraires.

Figure 4.28 – Fonctions de partition de signaux de fluxmétrie laser Doppler normalisés
enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras (a) d’un sujet sain et (b) d’un patient
ayant un syndrome d’apnées obstructives du sommeil.
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Figure 4.29 – Spectres multifractals moyens de signaux de fluxmétrie laser Doppler
normalisés enregistrés sur la face ventrale de l’avant-bras de neuf sujets sains (en points)
et de neuf patients ayant un syndrome d’apnées obstructives du sommeil (en losanges).

cardiaque a montré que les sujets sains ont des signaux ayant un motif significative-
ment plus complexe que ceux obtenus chez des patients ayant un syndrome d’apnées
obstructives du sommeil [530]. Le syndrome d’apnées obstructives du sommeil est une
pathologie qui aboutit à une réduction du tonus parasympathique associée à une aug-
mentation du tonus sympathique chez les patients éveillés [531].

Nos résultats montrent que ces modifications physiologiques pourraient modifier
les propriétés multifractales des signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés sur
la face ventrale de l’avant-bras. Qui plus est, si nous considérons qu’une diminution
de la largeur du spectre multifractal correspond à une diminution de la complexité,
nos résultats vont dans le même sens que ceux obtenus avec des signaux reflétant le
système cardiovasculaire central [530], c’est-à-dire une diminution de la complexité des
signaux physiologiques chez les patients atteints d’apnées obstructives du sommeil.
D’autres études sont cependant nécessaires afin de confirmer ces résultats et d’étudier
précisément les phénomènes physiologiques qui pourraient modifier les caractéristiques
multifractales des signaux de perfusion.
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4.5 Conclusions et perspectives

Bien que les méthodes dans les domaines temporel et/ou fréquentiel permettent
la quantification de propriétés du signal, les méthodes non linéaires fournissent des
informations complémentaires relatives à la dynamique et à la structure des données.
C’est pourquoi nous avons mis en place une analyse multifractale des signaux de
fluxmétrie laser Doppler. Le formalisme multifractal que nous avons utilisé repose sur
le recouvrement d’une mesure par des boîtes de différentes tailles.

Nous avons ainsi analysé des signaux de fluxmétrie laser Doppler enregistrés dans
différentes conditions et sur différentes zones anatomiques. Nous avons également
fait une étude comparative avec des signaux de variabilité cardiaque, reflétant le
système cardiovasculaire central. Les résultats obtenus ont mis en avant des propriétés
multifractales des signaux de perfusion et une modification de ces dernières suivant
les conditions d’enregistrement.

Les facteurs sous-jacents menant à la multifractalité des signaux de fluxmétrie laser
Doppler sont toujours inconnus. Cependant, les résultats obtenus lors de nos diverses
études suggèrent que la complexité des signaux pourrait dépendre, entre autres :

– des caractéristiques physiologiques/anatomiques de la zone étudiée,
– de la modification des propriétés physiologiques de la zone étudiée par des facteurs

extérieurs (chauffage),
– de la modification des propriétés physiologiques de la zone étudiée suite à une

pathologie (syndrome d’apnées obstructives du sommeil),
– de la prépondérance de certains facteurs suivant les échelles étudiées.

Toutes ces études doivent cependant être approfondies. Ainsi, il serait intéressant
d’analyser des panels de sujets plus importants. De plus, d’autres études sont désormais
nécessaires afin de tester notre analyse multifractale dans d’autres conditions. Par
exemple, il pourrait être intéressant d’étudier les données issues de patients atteints
d’autres pathologies ayant un impact sur la microcirculation.

D’un point de vue plus méthodologique, il est à noter que la transformée de Le-
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gendre, utilisée pour estimer les spectres multifractals, peut mener à des impréci-
sions [532]. Quelques années après la définition du formalisme multifractal basé sur
la méthode des boîtes [25], une méthode d’estimation directe du spectre multifractal
(s’affranchissant de la transformée de Legendre) a été proposée [533]. Nous avons donc
implémenté cette autre méthode et l’avons utilisée sur des signaux de fluxmétrie laser
Doppler après l’avoir testée sur des signaux synthétiques. Les résultats observés sont
tout à fait similaires à ceux obtenus avec la transformée de Legendre (résultats non
montrés ici).

Par ailleurs, nous avons également étudié les variations temporelles des exposants
ponctuels de Hölder des signaux de fluxmétrie laser Doppler [534], [535]. Nous avons
aussi montré qu’un modèle proposé dans la littérature (voir [501], [536], [537]) ne
permet pas de refléter toutes les caractéristiques des signaux de fluxmétrie laser
Doppler [426], [431].

Malgré tout, pour de futures recherches, il nous paraît important de mettre en
place une autre analyse multifractale ne reposant pas sur la méthode des boîtes. Cela
pourrait nous permettre de comparer les résultats obtenus et d’affiner les possibles
interprétations physiologiques. Nous avons ainsi commencé à nous intéresser à une
méthode d’analyse de plus en plus utilisée : la méthode des maxima de la transformée en
ondelettes. L’utilisation de cette méthode pour l’analyse multifractale a été développée
au début des années 1990 [538], [539]. L’algorithme général de la méthode des maxima
de la transformée en ondelettes repose sur le calcul de la transformée en ondelettes
Tψ[Xi](b, a) du signal X à analyser. Les maxima locaux up de la valeur absolue de la
transformée en ondelettes sont alors déterminés, pour chaque échelle a. Ceci permet de
définir la fonction de partition de la manière suivante [540] :

Z(a, q) =
∑
p

|Tψ[Xi](up, a)|q, (4.20)

où, pour chaque échelle a, la somme est calculée sur tous les maxima locaux up.

À partir de la fonction de partition, l’exposant de masse τ peut être estimé comme
il est fait dans la méthode des boîtes, c’est-à-dire à partir de la pente de ln(Z(a, q))

par rapport à ln(a), sur des échelles où Z présente un comportement en loi de puissance.
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Nous avons ainsi appliqué la méthode des maxima de la transformée en ondelettes
sur des mesures binomiales (voir Figure 4.30). Une des limitations théoriques majeures
de la méthode des maxima de la transformée en ondelettes est la nécessité d’avoir des
singularités isolées, car les maxima sont déterminés comme des maxima locaux de la
transformée en ondelettes [472]. Certains auteurs ont également montré qu’elle avait
tendance à tronquer la partie droite du spectre multifractal [472]. Des améliorations à
cette méthode ont certes été proposées [541], mais les difficultés théoriques et pratiques
restent importantes [470], [472]. De plus, elle contient de nombreux paramètres qu’il
faudra maîtriser en vue d’une application sur des signaux de fluxmétrie laser Doppler.

Figure 4.30 – Spectres multifractals estimés à partir des échelles allant de 128 à 8192

points sur les fonctions de partition de trois mesures binomiales ayant chacune 65536

points. Ces mesures binomiales ont toutes un ordre de récursivité de 10 et possèdent
les paramètres suivants : m0 = 0, 55 et m1 = 0, 45 ; m0 = 0, 7 et m1 = 0, 3 et m0 = 0, 9

et m1 = 0, 1. Leurs spectres multifractals théoriques sont représentés respectivement
en “. –”, en pointillés et en trait continu. Les courbes en points, en croix et en losanges
représentent leur estimation respective à partir de la méthode des maxima de la trans-
formée en ondelettes. Le calcul des exposants de masse et du spectre multifractal à été
réalisé à l’aide de l’outil WaveLab [11].
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Le traitement des photons provenant de l’interaction d’une lumière laser avec
les tissus biologiques suscite, depuis de nombreuses années, un grand intérêt dans
le domaine biomédical. Il en est ainsi pour l’étude de la microcirculation cutanée.
En effet, la collision de photons d’une lumière laser avec les globules rouges de la
microcirculation donne accès à des informations reflétant la perfusion microvasculaire.
Reposant sur ce principe, la théorie de la fluxmétrie laser Doppler a d’abord été décrite
dans le chapitre 1 de ce mémoire. La génération du signal utilisé en routine et recherche
cliniques, ainsi que les aspects instrumentaux ont ensuite été développés (parties 1.3
et 1.4 de cette thèse).

Le chapitre 2 a permis d’introduire les différents domaines d’applications cliniques
et de recherche de la fluxmétrie laser Doppler. En raison des unités (arbitraires) dans
lesquelles sont acquis les signaux, les études s’appuient aujourd’hui le plus souvent sur
l’analyse des variations d’amplitude de signaux acquis en réponse à un stimulus. Nous
avons ainsi montré que les variations d’amplitude des signaux suite à la suppression
d’une occlusion vasculaire permettent le calcul d’indices pouvant refléter la résistance
vasculaire des membres. D’autre part, les variations d’amplitude des signaux de
fluxmétrie laser Doppler acquis en réponse à un chauffage cutané local permettent
d’avoir accès, de façon indirecte, à différents mécanismes physiologiques, comme
l’activité locale neurogénique et la synthèse d’oxyde nitrique. Finalement, les varia-
tions d’amplitude des signaux de fluxmétrie laser Doppler générées par l’utilisation
d’un courant électrique augmentant l’absorption de substances par la peau a mon-
tré être d’un grand intérêt pour le diagnostic de pathologies impliquant le lit vasculaire.

Bien que ces analyses de variations d’amplitudes des signaux de fluxmétrie laser
Doppler donnent des informations d’importance pour la recherche, elles ne permettent
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pourtant pas de traiter l’information contenue dans les petites oscillations superposées
aux valeurs moyennes des signaux eux-mêmes. C’est pour tenter d’apporter une
contribution dans ce domaine que nous avons tout d’abord mené, dans le chapitre
3 de ce mémoire, une étude visant à déterminer l’origine de ces petites oscillations.
Pour cela, nous avons considéré des signaux de fluxmétrie laser Doppler acquis dans
différentes conditions : en sortie d’un fluxmètre laser Doppler sans sonde, avec une
sonde positionnée sur un disque de mise à zéro, avec une sonde positionnée dans
une solution de “Motility Standard”, avec une sonde positionnée sur l’avant-bras de
sujets sains avant et pendant une occlusion vasculaire, et finalement avec des sondes
positionnées sur l’avant-bras et la paume de la main de sujets sains. Après avoir testé
nos outils d’analyse temporelle (densité de probabilité, fonction d’autocorrélation et
fonction d’autoinformation) sur des signaux synthétiques de référence, l’étude des
signaux de fluxmétrie laser Doppler précités a permis de montrer une modification
de la densité de probabilité et des dépendances statistiques des signaux selon la zone
anatomique étudiée. D’autre part, l’analyse de la densité spectrale de puissance des
signaux a montré la présence d’une fréquence caractéristique (à environ 1 Hz) sur les
signaux de perfusion enregistrés sur la peau.

Après l’obtention de telles informations et toujours dans l’objectif de mieux
comprendre et traiter les oscillations superposées aux valeurs moyennes des signaux
de fluxmétrie laser Doppler, nous avons dans le chapitre 4 de ce mémoire, mis en
œuvre une analyse multifractale de signaux acquis dans différentes conditions. Pour
cela, nous avons dans un premier temps testé la méthode d’analyse multifractale
adoptée (méthode des boîtes) sur des cascades multiplicatives binomiales. Puis, les
signaux de fluxmétrie laser eux-mêmes ont été traités. Nos résultats ont montré que
la complexité des signaux pourrait dépendre, entre autres : 1) des caractéristiques
physiologiques/anatomiques de la zone étudiée, 2) de la modification des propriétés
physiologiques de la zone étudiée par des facteurs extérieurs (chauffage), 3) de la
modification des propriétés physiologiques de la zone étudiée suite à une patholo-
gie (syndrome d’apnées obstructives du sommeil) et 4) de la prépondérance de certains
facteurs suivant les échelles étudiées.
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Ce travail de thèse s’inscrit dans le cadre de nombreux développements et perspec-
tives à venir. Tout d’abord, d’un point de vue méthodologique, d’autres outils d’analyse
pourraient être mis en œuvre afin d’obtenir des informations complémentaires sur les
signaux de fluxmétrie laser Doppler. Ainsi, d’autres tests de normalité ou d’autres
estimateurs pourraient donner des informations complémentaires respectivement sur
la loi de distribution et au niveau de l’analyse fréquentielle. De plus, il pourrait
être intéressant d’utiliser d’autres techniques d’analyses multifractales, telles que la
méthode des maxima de la transformée en ondelettes, afin de comparer les résultats
obtenus avec la méthode des boîtes. Qui plus est, l’utilisation d’autres types d’analyses
multi-échelles pourrait être complémentaire. Nous nous sommes ainsi déjà penchés sur
l’entropie multi-échelles, dont le concept est détaillé dans [542]. À ce jour quelques
travaux ont été publiés sur l’entropie multi-échelles de signaux de variabilité cardiaque.
En revanche aucune étude n’est parue sur l’entropie multi-échelles de signaux de
fluxmétrie laser Doppler. Nos premiers résultats semblent prometteurs. En effet, nous
observons des transitions à des facteurs d’échelles qui correspondent aux plages de
fréquences des activités cardiaque et respiratoire. Une autre piste de recherche serait
d’appliquer les outils de traitement mis en œuvre dans ce mémoire à des images laser
Doppler. Par ailleurs, l’observation du lien entre la thermographie et la fluxmétrie
laser Doppler pourrait également être intéressante. En effet, la thermographie permet
d’obtenir l’image thermique de la zone étudiée. Une étude combinant thermographie
et fluxmétrie laser Doppler pourrait permettre d’observer, de manière précise, l’impact
de la température corporelle sur les signaux de fluxmétrie laser Doppler. Enfin, dans
ce contexte, il semblerait aussi intéressant de rechercher des situations expérimentales
plus simples permettant de mieux appréhender les potentialités des outils d’analyse
et le rôle de l’appareil dans la mesure. Dans ce cadre, le suivi du développement de
champignons en suspension dans une solution aqueuse pourrait être envisagé. En
effet, au cours du temps, des macromolécules de tailles croissantes se formeraient. La
mobilité de ces molécules irait en diminuant avec le temps. Une sonde de fluxmétrie
laser Doppler devrait donc traduire des fluctuations d’amplitudes décroissantes avec
le temps. Une acquisition parallèle d’un signal de fluxmétrie laser Doppler dans une
solution de “Motility Standard” et de la température de cette solution pourrait servir
de référence pour enlever sur le signal de fluxmétrie laser Doppler une dérive lente
liée à un éventuel échauffement. Ce type d’expérimentation permettrait d’étendre
l’utilisation de la technique de fluxmétrie laser Doppler au domaine végétal.
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Au delà des enjeux scientifiques au niveau fondamental, il est clair que le type
de recherche qui consiste, d’une part à développer de nouveaux outils mathématiques
adaptés à l’analyse des signaux, et, d’autre part à mettre en œuvre les moyens per-
mettant de les appliquer à des situations concrètes, présente un champ d’application
très vaste. Le développement potentiel de ces nouvelles techniques d’analyse du signal
a des enjeux technologiques et économiques dans des domaines appliqués aussi variés
que l’aérodynamique, la géologie, l’optique, la médecine, la finance, la biologie ou les
télécommunications. Il est donc incontestable que des efforts vers une pluridisciplinarité
doivent être non seulement encouragés mais aussi suscités. En effet, les allers et retours
permanents entre les mathématiques, la physique et la biologie, entre la théorie, les
simulations et l’expérimentation sont la garantie d’une recherche dynamique, créative
et efficace.
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Annexe 1

Technique de iontophorèse

La iontophorèse est définie comme l’introduction, par l’application d’un courant
électrique, d’ions de solutions salées dans les tissus, à des fins thérapeutiques [543].
En routine clinique, la technique de iontophorèse est utilisée principalement pour le
traitement de conditions inflammatoires dans la peau ou les muscles. Plus récemment,
combinée à la technique de fluxmétrie laser Doppler, la iontophorèse est utilisée comme
outil de diagnostic dans des pathologies impactant le lit vasculaire.

Par définition, la iontophorèse est l’augmentation du mouvement des ions dans un
champ électrique. Cette technique est basée sur le principe général suivant : les charges
de même signe se repoussent, et les charges de signes contraires s’attirent. Une source
d’énergie externe est utilisée pour augmenter le taux de pénétration des drogues.
Lorsqu’une drogue chargée négativement est délivrée à travers la barrière épithéliale,
elle est placée sous l’électrode chargée négativement (cathode) à partir de laquelle elle
est repoussée. Elle est ensuite attirée par l’électrode chargée positivement (anode),
placée ailleurs sur le corps. Si la drogue est chargée positivement, l’orientation des
électrodes est inversée (voir Figure 4.31).

Le choix de la drogue est important et dépend, entre autres, du fait que le
composant soit ionisé ou non ionisé. Les composants non ionisés sont généralement
mieux absorbés par la peau [12]. Beaucoup de drogues pouvant servir à une application
locale n’existent qu’en version ionisée, ce qui rend difficile la pénétration dans les tissus.

De nombreux facteurs peuvent influencer les résultats de la iontophorèse : les
propriétés chimiques des composants (taille des molécules, charge, concentration), la
formulation de la drogue (pH, viscosité, présence d’autres ions), le matériel utilisé
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Figure 4.31 – Système d’électrodes appliquées sur la surface de la peau. (a) Électrode
dispersive chargée négativement. (b) Sonde ayant une électrode délivrant une drogue
chargée positivement. (c) Par l’application d’un courant positif, les charges positives
de la drogue sont repoussées. Figure issue de [12].

(gamme de courant disponible, type d’électrode, courant alternatif ou continu), les
variations biologiques (site observé, flux sanguin, âge, sexe), la température de la peau
et la durée de la iontophorèse. Plus de détails sont donnés dans [12].

Des réactions mineures, telles que des démangeaisons, sont courantes. Il faut cepen-
dant faire attention à la puissance du courant et à la durée d’exposition. Une étude
a ainsi montré que la résistance de la peau diminue suite à l’utilisation d’un courant
de 0, 16 mA pendant 10 minutes [544]. Les contre-indications sont particulièrement
importantes pour les sujets ayant une forte sensibilité à l’application d’un courant
électrique.
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Théorème central limite

Le théorème central limite est l’un des résultats les plus importants de la théorie
des probabilités. Ce théorème donne une estimation très précise de l’erreur que l’on
commet en approchant l’espérance mathématique par la moyenne arithmétique. Cette
aproximation a d’abord été observé par Gauss qui l’appelait loi des erreurs ; mais ce
dernier n’en a pas donné de démonstration rigoureuse. La preuve du théorème a été
apportée par Moivre et Laplace ; le théorème porte donc parfois leurs noms.

Ce théorème est fondamental car il justifie toutes les approximations par la loi
normale.

Théorème :

Soit Xn une suite de variables aléatoires de même loi, d’espérance µ et d’écart type σ
finies. Alors la variable aléatoire 1√

n
(X1+X2+...+Xn−nµ

σ
) converge en loi vers une variable

aléatoire normale centrée réduite ℵ(0, 1).
Exemple : La moyenne expérimentale ou arithmétique (X1+X2+...+Xn

n
) converge vers

une loi normale de moyenne µ, la moyenne théorique, et d’écart-type σ√
n
.

On considère souvent que ce théorème reste valable même si les distributions
individuelles sont différentes, pour autant que la variance de chacun des termes
individuels soit négligeable vis-à-vis de la variance de la somme. Ceci correspond en
fait à un théorème plus général dû au Finlandais Lindeberg (1876-1932) et décrit
ci-dessous.

182



Annexe 2

Théorème :

Soient X1, X2, . . . , Xn des variables aléatoires indépendantes, pas forcément de même
loi, centrées et de variance σ2

i . Soient Sn =
∑i=n

i=1 Xi, s2
n =

∑i=n
i=1 σ

2
i et Fi(x) la fonction

de répartition de la variable aléatoire Xi. Si la condition suivante est réalisée :

∀ε > 0 lim
n→∞

(
1

S2
n

n∑
i=1

∫
|Xi|>εsn

X2
i dFi(x)

)
= 0,

alors

Sn
sn

L→ ℵ(0, 1).

La condition de Lindeberg exprime que les variables aléatoires Xi−µi
Si

sont “unifor-
mément petites” avec une grande probabilité. Le résultat veut dire qu’à force d’ajouter
de telles variables, on finit par obtenir une loi normale. Autrement dit, si une variable
est la résultante d’un grand nombre de causes, petites, à effet additif, cette variable
suit une loi normale. C’est en raison de cette interprétation que la loi normale est très
souvent employée comme modèle.

Enfin, notons que ces théorèmes supposent l’existence des moments des variables
aléatoires.
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Inégalité de Cauchy-Schwarz

En mathématiques, l’inégalité de Cauchy-Schwarz est aussi appelée inégalité de
Schwarz, ou encore inégalité de Cauchy-Bunyakovski-Schwarz. Elle se rencontre dans
de nombreux domaines tels que l’algèbre linéaire avec les vecteurs, l’analyse avec les
séries et en intégration avec les intégrales de produits.

L’inégalité pour les sommes a été publiée par Augustin Cauchy en 1821 [367],
tandis que l’inégalité correspondante pour les intégrales a été tout d’abord établie
par Viktor Yakovlevich Bunyakovsky en 1859 [368] puis redécouverte par Hermann
Amandus Schwarz en 1888 [545]. Dans le cadre des sommes, le théorème est le suivant :

Théorème :

Soient (u1, . . . , un) et (v1, . . . , vn) des réels (ou des complexes). Alors :

n∑
k=1

|ukvk| 6 (
n∑
k=1

|uk|2)1/2(
n∑
k=1

|vk|2)1/2. (4.21)

Démonstration :

On considère :

P (λ) =
n∑
k=1

(|uk|+ λ|vk|)2

=
n∑
k=1

|uk|2 + 2λ
n∑
k=1

|ukvk|+ λ2

n∑
k=1

|vk|2.
(4.22)

P est un polynôme en λ de degré 2, toujours positif. Comme il ne s’annule pas,
son discriminant (réduit) est toujours négatif, ce qui donne l’inégalité recherchée.
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Dans le cadre de la covariance C entre 2 variables aléatoires X et Y , si l’on part de
l’égalité suivante :

E[a(X − E[X]) + (Y − E[Y ])]2 = a2σ2
x + 2aC + σ2

y, (4.23)

on obtient de la même manière :

C2 − σ2
xσ

2
y 6 0, (4.24)

avec σx l’écart-type de la variable X.
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Électrocardiogramme

Réaliser un électrocardiogramme consiste à enregistrer l’activité électrique du
cœur. Le myocarde possède une activité contractile automatique propre (c’est-à-dire
qu’il n’y a pas besoin de stimulation nerveuse pour déclencher une activité). Cette
activité contractile est liée à un ensemble de cellules formant le tissu nodal. Ce
dernier est composé de différentes structures anatomiques permettant la propagation
de l’activité électrique des oreillettes vers les ventricules. Les différentes “vagues”
qui forment l’électrocardiogramme représentent les séquences de dépolarisation et de
repolarisation des oreillettes et des ventricules [546].

Sur le tracé d’un électrocardiogramme, nous pouvons observer l’évolution de
cette activité électrique. Une représentation d’un complexe électrocardiogramme est
montrée Figure 4.32. L’onde P correspond à la contraction des deux oreillettes et dure
habituellement de 0, 08 à 0, 1 seconde [546]. Le complexe QRS correspond à la dépola-
risation ventriculaire. Ce complexe dure normalement entre 0, 06 et 0, 1 seconde. Cette
durée très courte indique que la dépolarisation ventriculaire apparaît normalement
très rapidement. Si la durée du complexe QRS est prolongée (plus d’un dixième de
seconde) alors la conduction est altérée à l’intérieur des ventricules [546]. Enfin, l’onde
T correspond à la repolarisation ventriculaire. Il n’y a pas d’onde visible représentant la
repolarisation des oreillettes car elle se produit pendant la dépolarisation ventriculaire.
Comme l’onde de repolarisation des oreillettes est relativement faible en amplitude,
elle est masquée par le complexe QRS généré par les ventricules [546].
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Figure 4.32 – Représentation schématique d’un complexe électrocardiogramme.
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Glossaire

Adrénergique : qui agit par l’intermédiaire ou à la manière de l’adrénaline.
Aire de cohérence : lieu de l’espace où tous les photons d’un rayon lumineux ont une
fréquence et une phase identiques.
Athérome : lésion touchant essentiellement l’aorte et les artères de gros calibre, qui se
caractérise initialement par une altération dégénérative de la paroi interne du vaisseau
avec formation d’une plaque jaunâtre de dépôts lipidiques, et secondairement par la
libération de cristaux lipoïdiques et de cholestérine, puis par une sclérose de la zone
touchée, qui peut éventuellement se calcifier ou s’ulcérer.
Attracteur : dans l’étude des systèmes dynamiques, un attracteur est un ensemble, une
courbe ou un espace vers lequel un système évolue de façon irréversible en l’absence
de perturbations.
Cellules pacemaker : cellules créant l’impulsion rythmique du cœur et contrôlant le
battement cardiaque.
Cholinergique : qui libère de l’acétylcholine ou qui est activé par l’acétylcholine.
Dépolarisation : on dit qu’une membrane, dont la polarisation est inversée au cours
d’un potentiel d’action, est dépolarisée.
Diffraction de Fresnel : la diffraction est le comportement des ondes lorsqu’elles
rencontrent un obstacle qui ne leur est pas complètement transparent. Ainsi, après
la rencontre d’un objet, la densité de l’onde n’est pas conservée selon les lois de
l’optique géométrique. La diffraction de Fresnel est la description en champ proche du
phénomène physique de diffraction.
Diffusion quasi-élastique (ou dynamique) : mode de diffusion pour lequel, si les unités
de diffusion (macromolécules) sont en mouvement, la longueur d’onde observée est
modifiée par effet Doppler. L’amplitude de cette variation dépend de la vitesse et de
la direction du mouvement de chaque macromolécule individuelle.
Ergodicité : en traitement du signal, l’hypothèse d’ergodicité consiste à admettre que

236



Glossaire

l’évolution d’un signal aléatoire au cours du temps apporte la même information qu’un
ensemble de réalisations.
Fibre C : fibre des nerfs périphériques du système nerveux somatique.
Figure de granulation : la granularité est un phénomène lié à la cohérence de la
lumière et aux interférences mutuelles d’un ensemble de fronts d’ondes. Une figure
de granulation (ou figure de speckle) est un modèle aléatoire d’intensité produit par
granularité.
Hétérodyne : qui se réfère à la production d’un battement électrique entre deux
fréquences. Dans le cas de la technique de fluxmétrie laser Doppler, l’une d’elle
provient du laser, et l’autre provient des photons ayant subi un décalage Doppler.
Homéostasie : tendance de l’organisme à maintenir ses différentes constantes à des
valeurs ne s’écartant pas de la normale (l’homéostasie assure, par exemple, le maintien
de la température, du débit sanguin, de la tension artérielle, du pH, des volumes
liquidiens de l’organisme, de la composition du milieu intérieur, etc.).
Hyperémie : congestion sanguine, afflux anormal d’origine physique, chimique ou
infectieuse.
Iontophorèse : méthode thérapeutique consistant à faire pénétrer des substances
médicamenteuses ionisées dans la peau sous l’action d’un courant galvanique.
Marche aléatoire : modèle mathématique d’un système possédant une dynamique
discrète composée d’une succession de pas aléatoires, ou effectués “au hasard”.
Microangiopathie diabétique : altération des petits vaisseaux, artérioles et capillaires,
dont la membrane basale (qui sépare les tissus épithéliaux du tissu conjonctif sous-
jacent) est épaissie ; elle est très fréquente chez le diabétique.
Mode commun : mode de fonctionnement qui consiste à appliquer un même signal
entre les deux bornes d’entrée d’un dispositif (contrairement au mode normal qui, lui,
applique une répartition différentielle).
Moment : moyenne arithmétique de la série des puissances (d’ordre quelconque) des
écarts des valeurs d’un caractère quantitatif par rapport à une quantité constante
quelconque.
Mouvement Brownien : description mathématique du mouvement continuel et irré-
gulier d’une particule de taille suffisamment petite immergée dans un fluide et qui
n’est soumise à aucune autre interaction que des chocs avec les molécules du fluide
environnant.
Myogénique : qui est d’origine musculaire.
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Oreillette : chacune des cavités de la base du cœur où arrive le sang veineux provenant
de la grande circulation pour l’oreillette droite, de la circulation pulmonaire pour
l’oreillette gauche.
Ostéomyélite : infection d’un os par une bactérie.
Paroxystique : qui survient par crises aiguës.
Plexus : ensemble de nerfs ou de vaisseaux sanguins.
Point isobestique : longueur d’onde pour laquelle deux (ou plus) espèces chimiques
ont le même coefficient d’extinction.
Polygraphie ventilatoire : examen qui permet d’enregistrer tous les paramètres de la
respiration au cours du sommeil.
Polysomnographie : ensemble des techniques permettant l’observation et l’enregistre-
ment de diverses activités physiologiques survenant pendant le sommeil.
Pression systolique : valeur de la pression existant dans le système artériel au moment
de la systole cardiaque. Cette valeur correspond à la pression artérielle maximale.
Proximal : qui qualifie une structure plus proche de la racine du membre qu’une autre
structure du membre ayant une même dénomination.
Psoriasis : affection cutanée de type eczémateux.
Quantile : le α quantile d’une distribution de probabilité est la valeur telle que la
probabilité qu’une variable aléatoire suivant cette distribution lui soit inférieure ou
égale vaut α. Bien entendu, α doit être compris entre 0 et 1, puisqu’il représente une
probabilité.
Repolarisation : retour à la polarisation de repos d’une membrane ou d’une fibre
dépolarisée.
Singularité : la mesure µ est singulière (par rapport à la longueur L), si elle est portée
par un ensemble E tel que L(E) = 0. Toute mesure discrète est singulière.
Stochastique : synonyme d’aléatoire.
Sympathique : partie du système nerveux dont les fibres prennent naissance dans la
moëlle épinière des vertèbres thoraciques et lombaires.
Système rénine-angiotensine-aldostérone : il gouverne l’homéostasie hydrosodée dans
l’organisme. Lors d’un passage d’une position debout à une position allongée, ce
système régule la tension.
Tonus parasympathique : état de tension du système nerveux parasympathique qui
entraîne une diminution de la fréquence cardiaque, de la contractilité du myocarde et
de la pression sanguine.
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Tonus sympathique : état de tension du système nerveux sympathique qui entraîne
une augmentation de la fréquence cardiaque et de la résistance vasculaire.
Transformée de Legendre : opération mathématique qui, schématiquement, transforme
une fonction définie par sa valeur en un point en une fonction définie par sa tangente.
Variance : mesure de la dispersion d’une série d’observations statistiques par rapport
à leur moyenne. En prenant la racine carrée de la variance, on obtient l’écart-type.
Ventricules du cœur : chacune des cavités pyramidales ou conoïdes, l’une droite, l’autre
gauche, séparées l’une de l’autre par la cloison interventriculaire, situées en avant des
oreillettes avec lesquelles elles communiquent par les orifices auriculoventriculaires,
et dont le sang est chassé à chaque systole vers l’aorte pour le ventricule gauche, et
l’artère pulmonaire pour le ventricule droit.
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Résumé

La compréhension du système cardiovasculaire périphérique est une clé indispensable

pour le diagnostic précoce de nombreuses pathologies. Les signaux de fluxmétrie laser

Doppler donnent des informations sur la microcirculation sanguine et permettent ainsi

d’avoir une vue périphérique du système cardiovasculaire. Ce travail de thèse s’inscrit dans

l’étude des propriétés de ces signaux physiologiques. Dans un premier temps nous présentons

la technique de fluxmétrie laser Doppler et son utilité en recherche clinique. Nous détaillons

ensuite l’analyse que nous avons menée afin d’obtenir des informations sur l’origine des

fluctuations observées sur les signaux. L’implémentation de différents outils de traitement du

signal dans les domaines temporel et fréquentiel a permis de montrer que ces fluctuations

pourraient provenir, en partie, des propriétés physiologiques et/ou anatomiques de la zone

étudiée. Afin d’étudier plus en détails ces fluctuations, nous avons ensuite mis en place une

analyse multifractale des signaux de fluxmétrie laser Doppler. Les différents résultats obtenus

ont permis de faire ressortir la possible implication des propriétés physiologiques de la zone

étudiée dans la complexité des signaux de fluxmétrie laser Doppler.

Mots-clés : traitement du signal, fluxmétrie laser Doppler, analyse multifractale, fonction

de partition.

Abstract

The comprehension of the peripheral cardiovascular system is an essential key for an

early diagnosis of lots of pathologies. The laser Doppler flowmetry signals give information on

blood microcirculation leading to a peripheral view of the cardiovascular system. The work

undertaken in this thesis has been done to study these signals properties. We first present the

laser Doppler flowmetry technique and its use in clinical research. We then detail the analysis

conducted in order to have more information on the fluctuations observed on the signals.

The implementation of different signal processing tools in temporal and frequency domains

has allowed us to show a probable physiological and/or anatomical implication in the origin

of these fluctuations. In order to study deeper these fluctuations, we developed a multifractal

analysis of the laser Doppler flowmetry signals. The research conducted has shown a possible

implication of the physiological properties of the studied zone in the complexity of the laser

Doppler flowmetry signals.

Keywords : signal processing, laser Doppler flowmetry, multifractal analysis, partition func-

tion.
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