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Résumé : La tomographie par cohérence optique est une technique d’imagerie non
invasive utilisant un interférométre pour produire des images a haute résolution et en
profondeur. En outre, I’optique présente 1’avantage de bénéficier de 1’évolution
rapide des composants optoélectroniques. L’OCT est une technique désormais établie
dans le domaine de I’imagerie biomédicale.

Notre travail vise a donner un état de 1’art sur les dispositifs OCT et a apporter les
solutions de test et d’analyse qui répondent a la capacité en restauration d’images
tomographiques. Les caracteristiques recherchées sont la robustesse, la convivialite,
I’automatisation, ainsi qu’une performance photonique supérieure. En effet il s’agit
en fait, de tenter de réaliser un appareil de mesure sans contact dont la finalité est de
permettre la visualisation de coupes biologiques tres fines d'un tissu particulier, la
rétine avec une résolution d'une dizaine de microns en utilisant les techniques
interférométriques, basés sur le concept de Michelson.

Mots clés : Tomographie par cohérence optique (OCT), Interférometre de Michelson, Cohérence,

Imagerie médicale, rétine .

Abstract:

The optical coherence tomography is a non-invasive imaging technique using an
interferometer to produce high-resolution images and depth. In addition, optics has the
advantage to benefit from the rapid development of optoelectronic components. OCT is now
established in the field of biomedical imaging technique.

Our work aims to provide a state of the art on October devices and provide test solutions
and analysis that meet the capacity restoration of tomographic images. The desired
characteristics are robustness, usability, automation and a higher performance photonics. In
fact it is actually attempting to make a non-contact measuring device whose purpose is to
enable the visualization of very thin tissue slices of a particular tissue, the retina with a
resolution of ten microns Using interferometric techniques, based on the Michelson design.

Keywords: Optical coherence tomography (OCT), Michelson interferometer, coherence, clinical imaging,

retina.
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Chapitre 1 Méthodes d’imagerie médicale

1.1 Introduction

L'imagerie médicale est un ensemble de techniques consistant a mettre en image différentes
régions ou différents organes de I'organisme. Il existe plusieurs types d'imageries médicales
qui sont plus ou moins adaptées en fonction des zones a étudier. On distingue notamment la
radiologie, qui utilise les rayons X pour explorer les os, les poumons, I'abdomen ou le systéme
digestif ; I'échographie, qui se sert des ultrasons pour explorer les organes pleins et qui permet
d'observer le foetus au cours de la grossesse ; I'imagerie par résonnance magnétique (IRM) qui
permet d'obtenir des images en coupes du corps ; le scanner qui donne également des images

en coupe et qui permet de réaliser la représentation d'organes en 3D.

1.2 Historique

En 1895, Wilhelm Conrad Rontgen, physicien allemand, travaille sur la mise au point de tubes
cathodiques quand il découvre par hasard en passant sa main a travers le rayonnement émis
par le tube qu’il peut voir par transparence ses os. |l utilisa alors un papier photographique,
placé derriere le tube et expérimenta le systeme sur son épouse, réalisant ainsi la premiére
radiographie de I'histoire (Figurel.1). Il faudra attendre pourtant la deuxieme guerre mondiale
pour voir apparaitre des systemes commerciaux de radiographie utilisant ce principe. En 1972,
Allan Mc Cornack et Godfrey Hounsfield mettent au point le premier scanner a rayons X,
composé d'une source de rayons X, d'un détecteur et d'un systéme numérique d'analyse et
de traitement, qui permet en balayant une zone du corps d'un patient et en mesurant
I'absorption du faisceau, de déterminer la constitution du volume scanné (os, tissus, vaisseaux

sanguins) [36]



Figure 1.1 La premiéere radiographie réalisée en 1895 par Wilhelm Réntgen. Il s’agit d’'une image de la
main de son épouse Anna Bertha Ludwig sur laquelle on peut voir son alliance.

1.3 Principe de I'imagerie médicale

L'imagerie médicale est de créer une représentation visuelle intelligible d'une information a
caractére médical. Cette problématique s'inscrit globalement dans le cadre de l'image
scientifique et technique : I'objectif est en effet de pouvoir représenter sous un format
relativement aisé une importante quantité d'informations issues d'un ensemble de mesures

acquises selon un mode bien défini.
L'image obtenue peut étre traitée informatiquement pour obtenir par exemple :

e une reconstruction tridimensionnelle d'un organe ou d'un tissu ;

e un film ou une animation montrant |'évolution ou les mouvements d'un organe au
cours du temps ;

e une imagerie quantitative qui représente les valeurs mesurées pour certains

parameétres biologiques dans un volume donné ;

Dans un sens plus large, le domaine de l'imagerie médicale englobe toutes les techniques

permettant de stocker et de manipuler ces informations.



1.4 Différentes techniques tomographiques

Suivant les techniques utilisées, les examens d’imagerie médicale permettent d’obtenir des
informations sur 'anatomie des organes (leur taille, leur volume, leur localisation, la forme
d’une éventuelle Iésion, etc.) ou sur leur fonctionnement (leur physiologie, leur

métabolisme, etc.).

1.4.1 Microscopie confocale

La microscopie confocale est une technique basée sur un microscope appelé Microscope
confocal qui a la propriété de réaliser des images de tres faible profondeur de champ
(environ 400 nm) appelées « sections optiques » Figure 1.2. Un rayon laser excitateur pénétre
dans I’échantillon marqué avec des fluorochromes. Il y a alors émission des rayons

fluorescents provenant de différents plans.

Figure 1.2. Une coupe optique d’un organe

Avec un microscope optique classique, si un objet est épais, il n’est possible d’obtenir une
image nette que d’une partie de I'objet qui est dans le plan focal. Les plans focaux situés
dessous ou dessus rendent I'image floue. Cette technique nous permet de visualiser les

différentes couches séparément d’un objet a étudier sans le toucher ou I'abimer [37]

Le principe de microscopie confocale est d’éliminer la lumiére provenant de coupes optiques

supérieures et inférieures a I'aide des trous situé a la source de la lumiére et avant le


http://www.futura-sciences.com/magazines/matiere/infos/dico/d/physique-lumiere-326/

détecteur, ces trous appelés sont tres petits et appelés sténopés. On aura a la fin une coupe

optique.

—Détecteur

fente

Source laser

Lame
séparatrice —

objectif

échantillons

Figure 1.3. Structure générale du microscope confocal

En raison des limitations de la microscopie conventionnelle, la microscopie confocale
est récemment devenue populaire. Bien que Marvin Minsky Obtenue un brevet sur la
conception de microscope confocal en 1957, les premiers modeles commerciales n'étaient

pas disponibles jusqu'a la fin des années 1980 [16].

Un seul objectif est utilisé que ce soit pour I'éclairement ou pour la détection, comme il est
illustré dans la figure 2b. La lentille d'objectif focalise simultanément sur un sténopé entre la
lentille et le détecteur, la lumiére retournée de la couche située au niveau du plan focal passe
atravers le trou vers le détecteur. La lumiére retournée au-dessus ou au-dessous du plan focal
est focalisé derriére ou en face du trou, en réduisant ou en éliminant sa contribution et / ou

des interférences indésirables ce qui conduit a I’'amélioration de la résolution.



Un balayage x-y est nécessaire pour obtenir la totalité d’informations sur la coupe située a la

focale de la lentille.

La source utilisée est un faisceau laser. L'intérét des lasers est de fournir une lumiére quasi-
monochromatique plus spécifique et facile a controler (en termes de filtrage). De plus la
finesse du pinceau laser permet d'améliorer considérablement la résolution en XY (dans le

plan) du fait d'une moindre diffusion.
Les lasers utilisés le plus fréquemment sont les suivants :

e argon-ion (longueurs d'onde : 457 nm, 488 nm, 514 nm)

e hélium-néon (longueurs d'onde : 543 nm, 633 nm)

Si I'on utilise une source de lumiere blanche a la place d'un laser, il est également possible
d'obtenir des images en couleur avec un microscope confocal. Il est toutefois plus difficile de
focaliser la lumiere blanche avec une forte intensité sur I'objet, ce qui augmente le temps
d'acquisition. Les microscopes confocaux en lumiere blanche utilisent en général plusieurs
rayons de maniéere simultanée, ce qui permet d'observer plusieurs endroits de I'échantillon a

la fois.

1.4.2 Les scanners a rayons X

La radiographie par transmission de rayons X (XRR) est une des premiéres applications optique
dans le domaine médicale.

Depuis, les scanners médicaux ont bien évolué. On parle aujourd’hui de scanners de
guatriéme génération. La premiére génération de systemes était constituée d’une source de
rayonnement formant un pinceau de rayons X et d’un capteur se déplacant le long du pinceau,
le tout tournant autour de I'objet a explorer. Aprés chaque tour, la table sur laquelle repose
le sujet se déplace pour effectuer des mesures de coupes voisines. Le temps d’acquisition est
de I'ordre de 2 minutes par tour. La deuxieéme génération de scanners n’utilise plus un faisceau
collimaté de rayons X mais un faisceau conique irradiant d’un seul coup la totalité du patient.
Le capteur est remplacé par une barrette de détecteurs, réduisant ainsi considérablement le
temps d’acquisition. En revanche, la conicité du faisceau rend les méthodes de reconstruction

plus complexes. A la troisieme génération, la circonférence du scanner était tapissée de


http://fr.wikipedia.org/wiki/Lumi%C3%A8re
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détecteurs et seule la source est en mouvement autour du patient. L’acquisition se fait alors
en continu, ce qui permet de réduire le temps de la mesure, mais pas encore assez pour
annihiler les artefacts de reconstruction dus aux mouvements du patient pendant I'examen.
Ce systeme d’acquisition continue liée a I'amélioration de la sensibilité des détecteurs permet
en plus de réduire la dose de rayons X recue par le patient. Dernierement, la quatrieme
génération de scanners, dont fait partie le SOMATOM Sensation 16 (Figurel.4) , a fait son
apparition. On utilise maintenant une source conique associée a un détecteur matriciel (ou
multi barrettes). Le systéme tourne autour du patient en méme temps que celui-ci avance. Le
mouvement de la source est hélicoidale figure.

Le temps d’acquisition devient trés court (13 secondes pour un scanner d'une zone
abdominale de 41 cm [SIE]). En contrepartie, le mouvement hélicoidal couplé a la conicité du
faisceau rend I'algorithme de reconstruction trés complexe. A c6té de ces scanners classiques
dans le milieu clinique, d’autres géométries de systemes sont actuellement a I'étude telles
qgue les scanners a faisceau conique composés d’'une source non-collimatée a laquelle on
oppose une matrice de détecteurs de trés grande résolution (2400x2400 pour le C7942

d’Hamamatsu, par exemple ) L’acquisition se fait donc en un seul tour autour du patient.




1.4.3 Echographie:

Appelé aussi Imagerie ultrasonore haute fréquence, c’est une technique non optique, elle est
considérée comme une technique compétitif a la Tomographie par cohérence optique. Dans
cette technique, on utilise des ondes sonores ayant une fréquence supérieure a celle qui peut

étre détectée par I'oreille humaine ( > 20kHz ).
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Figure 1.5. Image d’un rein fourni par la technique échographie.

Une sonde émet des ondes acoustiques de trés courte durée au niveau de |'échantillon ou
du tissu biologique. . La méme sonde enregistre les échos renvoyés par les surfaces de
séparation des différents milieux.

Sur I'enregistrement Figures a.b. 1 division notée « div » correspond a une durée de temps.
Le temps pour que le son soit réfléchie en retour, dite le temps de retard d’écho, que I'on
mesure par voie électronique, est utilisée pour mesurer les distances. Les ondes
ultrasonores sont généralement produites par des disques ou des plaques (transducteurs)
vibrants. Ces disques servent a la fois en tant que source d'ondes ultrasonores et comme

détecteur.
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Figure a.b. Enregistrements des échos, La couche du gel est pour améliorer I'émission et la réception
des ondes ultrasonores. Le gel sert « d’adaptateur d’'impédance » pour la traversée de la peau par les
ultrasons

Les transducteurs sont typiquement constitués de cristaux tels que le titanate zirconate de
plomb (PZT) ou du Fluorure de polyvinylidéne (PVDF). Si une tension appliquée sur le
transducteur (cristal), il se dilate, si elle est inversée, le cristal se contracter. [OCT principes &
applications]. La tension aux bornes du cristal controle la taille relative et la vitesse de
changement du transducteur. Si un courant alternatif est placé aux bornes du transducteur,
le transducteur change de maniére sinusoidale. Comme indiqué, le cristal sert a la fois comme
un générateur de son ou un détecteur de telle sorte que, si le détecteur regoit des ondes
acoustiques réfléchis, une tension est générée par le transducteur qui peut étre détecté par
voie électronique. Le son est une onde, il n'est donc pas surprenant qu'il possede de
nombreuses propriétés physiques similaires a la lumiére. Par exemple, les expositions sonores
diffraction et interférences tout comme la lumiére. Une différence importante entre Ila
lumiere et le son est que I'atténuation de la lumiére dans l'air est minimale mais beaucoup
plus importante que les ondes sonores. En raison de ces limitations, I'imagerie par ultrasons,
a toutes fins pratiques, ne peut pas étre effectuée dans l'air et nécessite un moyen de

transduction.
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1.4.4 Tomographie par résonance magnétique nucléaire (IRM)

L'IRM utilise le principe de résonance magnétique nucléaire formalisé en 1946 par Felix Bloch
et Edward Mills Purcell. L'idée consiste a faire apparaitre une aimantation due aux atomes
d’hydrogéne dans les tissus sous I'effet d’'un champ magnétique intense, puis d’exciter ces
atomes par une onde électromagnétique. Les atomes d’hydrogene tendent ensuite a se
relaxer en émettant a leur tour une onde électromagnétique qui sera ensuite analysé et qui
fournira les informations tomographiques recherchées. L'invention de [I'IRM est
conjointement attribuée a Paul Lauternur, Peter Mansfield et Raymond Damadian en 1969.
L'IRM est a I'heure actuelle employée principalement pour I'imagerie cérébrale (détection de
lésions, d’inflammations ou de tumeurs cérébrales). D’autres applications se démarquent,
notamment I’exploration de la colonne vertébrale ou des articulations. Il existe également des
techniques d’IRM fonctionnelle basée sur I'observation de I’"hémoglobine, fortement réactive
lorsqu’elle est désoxygénée. La technologie IRM présente l'avantage d’étre, comme
I’échographie, inoffensive pour le patient et donne, pour certains organes, de tres belles
images. En revanche, I'acquisition nécessite I'immobilisation du patient pendant un temps trés

long (typiquement 10 minutes) [41].

Figurel.7. Tunnel de I'aimant
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Figure 1.8. IRM du genou

1.4.5 Tomographie par cohérence optique

La tomographie par cohérence optique OCT est une technique d’imagerie fondée sur
I'interférence qui permet la production d’'une image tomographique transversale haute
résolution de la structure interne d’échantillons, par une mesure de la rétrodiffusion ou de la
rétro réflexion de la lumiére.

La résolution axiale (profondeur) de la méthode est obtenue par la longueur de cohérence de
la source de lumiére du systéme de, laquelle se situe généralement a lI'intérieur de I'intervalle
de 1a 30 um. Cette résolution spatiale place la dans un créneau se situant entre la microscopie

confocale et I'échographie [16].
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Figurel.9. image de la rétine par la technique Tomographie optique

La plupart des systemes d’OCT sont basés sur I'interféromeétre de Michelson décrit-en

Figure 1.10.
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Signal OCT «—— Objectifs de Balayage axial
microscope -
Détecteur l

/|
—1 /-

Amplificateur

Séparateur E::- Optiques de Miroir de
50/50 collimation T
—— référence

»
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Figure. 1.10 Interférométre de Michelson utilisé pour des applications OCT
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1.5 Conclusion

Il existe a I’heure actuelle un certain nombre de techniques d’imagerie permettant d’imager
les structures cachées dans le corps humain comme les ultrasons, les rayons X, la résonance
magnétique. Récemment il est apparu une autre voie, I'optique infrarouge qui fournit depuis
une dizaine d’année des images inédites. De plus, les développements récents au niveau de
I'intégration de l'optique dans des cathéters et le perfectionnement des ballonnets
d’angioplastie permettent des avancées rapides au niveau des systemes d’imagerie.

Ainsi, la Tomographie Optique Cohérente (OCT) est devenu la méthode la plus utilisée. Cette
nouvelle méthode non destructive basée sur |'utilisation de sources optiques a faible
cohérence temporelle permet d’obtenir des profils haute résolution de microstructures
enfouies dans des tissus biologiques ou des matériaux.)

L'OCT est une méthode réalisée sans contact, non invasive, et avec une résolution spatiale

élevée, ce qui permet de visualiser la structure biologique sous la peau.
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Chapitre 3 Interférometre de Michelson et
interférences

3.1 Introduction

Nous avons vue dans le chapitre précédent, les différents types des systémes tomographie
par cohérence optique, leur concept général et les performances, Toutes ces méthodes
sont basées sur le méme principe qui est I'interférométrie et utilisent I'interférométre de
Michelson comme support. Nous allons aborder dans ce chapitre la théorie de

I'interférometre de Michelson ainsi que la notion d’interférences.

La notion de cohérence est tout d’abord introduite au début de ce chapitre.

3.2 Lacohérence

L'onde est un phénoméne de propagation de perturbations (Figure 3.1) avec une vitesse

déterminée par I'espace de propagation.

Comme on a cité dans le précédent chapitre, la cohérence est un topique n’est pas simple

a définir [16], Cependant, la définition suivante va imager cette notion.

L'amplitude et la phase de la lumiére subissent des fluctuations trop rapides pour I'ceil ou
détecteurs physiques ordinaires. Si deux faisceaux proviennent de la méme source, les
fluctuations dans les deux faisceaux sont en général corrélées (ils ont un degré de relation
entre eux) et les faisceaux sont dits étre complétement ou partiellement cohérents, selon

que la corrélation est compléte ou partielle.
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Figure 3.1. Exemple sur la corrélation entre deux ondes

3.3 La cohérence et la tavelure

Quand un objet est éclairé par un laser, il semble étre couvert avec une structure granulaire
trés fin. Pour cela, il est nécessaire que I'objet diffuse la lumiére, comme cela se produirait,
par exemple, avec une feuille de papier, une surface de ciment, ou une surface métallique
non polie. Tous les points de I'objet illuminé par le laser sont cohérents et les ondes qu'il
transmet a I'ceil sont susceptibles d'interférer. L'image de chaque point de I'objet sur la
rétine produit une image de diffraction qui dépend du systéme de formation d'image de
I'eeil, Il est I'interférence entre ces images de diffraction qui est responsable de la structure
granulaire appelé tavelures (« Speckle » en Anglais). Si I'ceil est remplacé par un systéme
photographique, le phénomene est le méme, I'image de chaque point de I'objet est une
tache d’Airy : apres développement, I'image affiche un motif de tavelures qui dépend de

I'ouverture de la lentille [40].
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Figure 3.2. Speckle obtenues en sortie d'une fibre optique multimodes [38]. Les points apparus dus

aux interférences mutuelles d'une série de fronts d'onde [38].

3.3.1 La cohérence spatiale

La cohérence spatiale est la capacité de chacun des points du front d’onde (Figure 3.2) a

interférer avec n'importe quel autre point. La distance parcourue par le front d’onde pour

laquelle deux points peuvent interférés appelé la longueur de cohérence [, .

Le

_ Front d'onde

* direction de propagation

-
A ~ 9 -,
ces fronts d'onde sont cohérents entre eux

ces fronts d'onde ne sont plus cohérents entre eux

Figure 3.3. La longueur de cohérence d’une onde est la distance maximale entre deux fronts d’onde

cohérents, c’est a dire capable d’interférer entre eux. Elle est infinie pour une onde parfaitement

monochromatique.
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3.3.2 Cohérence temporelle

La cohérence temporelle d'une onde est liée a la largeur de bande spectrale de la source.
Une onde strictement monochromatique serait sinusoidale dans le temps, de fréquence
Vo, et devrait exister depuis un temps infini et durer encore un temps infini. Or toutes les
ondes lumineuses que nous connaissons ont une durée finie, ne serait-ce que parce qu’elles
ont été émises a un moment donné non infini et qu’elles cessent d’exister lorsque nous les
détectons [39]. Donc, En pratique, aucune onde n'est réellement monochromatique, mais,
en général, le temps de cohérence de la source directement proportionnel a sa longueur
de cohérence temporelle.

T, = - (3.1)

Ou c la vitesse de propagation de l'onde, [.est appelé la longueur de cohérence
temporelle, il faut que la différence de marche soit petite devant cette longueur pour que

les franges soient nettes [39].

3.4 Interférence de deux faisceaux

L’expérience schématisée sur la figure 3.5 consiste a faire interférer deux faisceaux de
lumiére, issues d’'une méme source, en les percant dans un plan opaque. Sur un écran
disposé en face de fentes, on observe un motif de diffraction qui est une zone ou s'alternent

des zones obscures et autres brillantes appelées franges d’interférences.

Soient deux ondes §; et S, comme représenté dans la figure 3.4, leur déphasage est défini

par la différence ¢, — ¢,
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Figure 3.4 Deux ondes déphasées

o Sig, — ¢, est nulle a un multiple de 2m pres, on dit que les ondes vibrent en phase,
lorsqu’elles se combinent, leurs amplitudes s’additionnent : on parle

d’interférences constructives.

e Sileur déphasage ¢, — ¢; est égale a m a un multiple de 2 prés, on dit que les
ondes se vibrent en opposition de phase, lorsqu’elles se combinent leur amplitudes

se compensent, on parle alors des interférences destructives.

Deux sources S; et S, physiqguement indépendantes sont toujours totalement
incohérentes entre elles (méme si elles sont ponctuelles) cela est d{i au caractere aléatoire
de I'émission lumineuse, (quelle que soit son origine), qui rend toute source de lumiére

temporellement incohérente.

L'idée est donc d'obtenir, a partir d'une source S appelée source primaire, deux sources
secondaires S; et S,, possédant le méme caractere aléatoire que S. Il faut pour cela séparer
I'onde primaire en deux ondes secondaires. Ce concept a été utilisé dans plusieurs
expériences d’interférences lumineuses comme : les miroirs de Fresnel, les trous ou fentes

de Young, L'interférométre de Michelson, de Jamin ou de Mach-Zender.
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Figure 3.5 Expérience de fentes de Young

L’expérience schématisée ci-dessus fut réalisée pour la premiére fois par Thomas Young en
1801 et permit de comprendre le comportement et la nature de la lumiére [32]. Une source
primitive S donnera deux sources dérivées S1 et S2 corrélées, émettant en phase deux
ondes lumineuses, supposées pour linstant parfaitement monochromatiques et
ponctuelles. Ces ondes vont parvenir en un point M quelconque de |'espace déphasées
I'une par rapport a I'autre du fait d'un terme de propagation différent. On peut alors placer
un écran en un endroit quelconque de I'espace (mais susceptible d’étre atteint par des
rayons issus des deux sources) (Figure 3.6) et y observer la répartition d’intensité, et qu’on

visualise sur I’écran une figure d’interférences.

Ecran opaque
o _Ecran opaque ri

Si(t) ym

————— r
a T
s A 5 n

a T
vyl Sa(t)

\4

J

Figure 3.6 Superposition de deux ondes en un point M d'un écran d'observation
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&: Différence de marche entre §1 et S,

6 = N.A = interférences constructives

1
6= (N + E) .A = interférences déstructives

Avec : N un entier positif.

Figure 3.7 lllustration tridimensionnelle de I'expérience de Young

La condition d’interférence est lorsque telle que 71,72 et r sont paralleles entre eux, or

cette condition est réalisée si on a7y, 75 et I" tres grands devant a (on parle de quelques
metres devant quelques millimétres) (les schémas dans les figure (3.7) (3.6) et (3.5) ne

sont pas a I’échelle)

Supposons que les deux signaux S (t) et S, (t) sont deux informations regues au point M

S,(H)=A got-2) (3.2)
S,(tH) =A eo(t=2) (3.3)

1 2 . : .
Les termes r? et r? représentent respectivement le retard fait par S1(t) et S2(t) pour

atteindre M.

A : I'amplitude de chacun des deux signaux.
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Le signal résultant des deux signaux au point M sera :

Su(tr1,) = A7) 4 g0 7) (3.5)
=A ejwt (e_jkrl + e_jkTZ)

Avec la constante de propagation k = %

Or rl=r—acos(f)
r2 =71+ acos(0)
Syu(t,r)=A ejot g—jkr (ej.k.a cos(0) 4 p-jka cos(e))

Le signal au niveau au point M sera :

Sy(t,1,0) = 24 cos(k.a cos®) &/**~ P (3.6)

Le signal résultant décrit par I'’équation (3.6) représente la superposition des deux signaux
sources au point M qui dépends de t , r et de 0, il a une valeur maximale et une autre

minimale :

Smax = 2A
S (3.7)
Smin =0

Les valeurs S,,qx €t Simin représentent respectivement les zones brillantes et les zones

obscures (Figure 3.8)

On peut connaitre les positions de chacune des zones, on va les citer ci-dessous sans calcul :
y) .
Smax = 24 = Oy = Arccos (N ﬁ) (franges brillantes)

) (3.8)
Smin= 0 = 0y = Arccos (N + %) :—a (franges obscures)
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La distance séparant deux franges de méme nature est appelée interfrange, son expression

est donnée par la relation suivante :

i=A2 (—) (3.9)

a

L'intensité lumineuse au point M dépend de la valeur moyenne dans le temps du carrée

du champ électrique de la somme des deux signaux [9]

1 Ty
Loy = {I) = 1 f, " 1dt (3.10)

Ce qui se traduit par:

Ty

1
Imoy = T_tr-[ (SMax + SMin)zdt
0

Imoy = ((Sl + Sz)Z) = (SMSTVI)T = ((SM)2>T (3.11)

Avec T, le temps de réponse du détecteur (107123 1072 seconde) dit " temps de
transition" [9]. On détaillera plus tard les équations (3.5), (3.6) et (3.11).
D'une facon beaucoup plus générale, l'intensité que peut mesurer un détecteur est la

valeur moyenne de l'intensité de I'onde prise sur le temps de réponse du détecteur T,..

La raison pour laquelle on utilise le complexe conjugué dans |’équation (3.11) est pour

générer un résultat réel, car les systemes de détection détectent que les quantités réelles.

Sur I’écran principal, on observe le phénomeéne d’interférence comme illustré dans la figure

ci-dessous.
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Figure 3.8 Les franges d’interférences

3.5 Interférence entre plusieurs sources

3.5.1 Sources identiques

Supposons que plusieurs sources identiques émettent des rayons paralléles comme

illustré dans la figure ci-dessous :
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Détecteur (M)
)

|

Réseau de sources

Figure 3.9 Réseau de sources identiques

Ona: SM=SO+51+”.+SN (312)
Or:
. TO . ;
SO =Aoe]w(t c) =Aoejwte—]kro
; r1 . . . . ,
t__ —_ —_— —_
S; :Alejw( C) :Aoe]a)te Jjkry :Aoe]wte ]kr(,e jkacosf
: 2 , . . , .
S, = Aze]w(t_7) — Aoe]wte—]krz — Aoe]wte—]kroe—]kZacosﬂ
i : N— , i X X .
Sp_1 = AN_ler(t— Nc o) — Aoe]wte—]krN_l — Aoe]wte—]kroe—]k(N—l)acosﬁ
. r . . , . .
SN — ANe]w(t—TN) — Aoe]wte—]krN — Aoe]a)te—]kr()e—]kNacosB
AO = Al = e = AN =A (313)
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On aura:
SM — 50{1 + e—jkacosﬂ + e—ijacosﬁ 4ot e—jkNacosB}
Etona:

1 — Ty = acosf =r =1, + acosf

r, —1 =19+ 2acosf
i —Ti_q =Ty + lacosf
Ty —Ty_1 =19 + Nacosp

On pose q = e~ Jkacosp
Su=0+qg+q*+-+qg")5
On pose aussi :

Sqn=1+q+q*+-+q"

Donc :

qSqn =q + -+ q" +q"*!

Sgn(1—q) =1—¢g"*!
1_qN+1
Sq,N =

1-q

N+1 N+1 1 1

Dans I'équation (3.16) On remplace q¢V*! par gz xq 2z et qparqz*qz

N+1  N+1 N+1 (N+1) N+1
1— q 2 *q 2 q 2 |q 2 —q 2
Sqn = T 1 1 1 1
1—q§*q§ qf q_f—qf
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N[ N+ (V)
—19 2 -q 2
SqN = Q2 [ﬁ] (3.17)
qz—-q 2
Ona e/X —e /X = 2jsinX
On pose g = e /¥ avec X = kacosp
sin X+
Sqn =——q" (3.18)
SlTLE
sinX(N2+ 1) |
SqnN = —e ™
sini
sinM+DX
Sy = 2o INX 4 g, (3.19)
Sin —)
2
Le signal au point M sera de la forme suivante :
. (N+1)X . o
Su(t,7B) = (N + 1) 2 g el (t=2) - (3.20)
(N+1) sin(;)

( So=IV+ 1A,

Avec{ X = kacosp

Le tracé de I'amplitude de L'équation (3.20) ressemble a la forme gaussienne comme

illustré dans la figure ci-dessous.
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Figure 3.10 L’allure du signal résultant.

3.5.2

Réflexions multiples dans une structure

Supposons maintenant un rayon incident sur une structure (tissu biologique par ex), cette
derniere est composée d’une seule épaisseur donc deux interfaces qui ont respectivement

ny et n; comme indice de réfraction. On aura en effet des réflexions multiples (fig 3.11).

Détecteur (M)

Figure 3.11 Réflexions multiples dans une structure
8i (i=o,n—1) : Différence de marche

T : Coefficient de transmission
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A 1 t—r—l i
So = Ay So — ?"eﬂ*’( 2 - Ayel®t

G o o o101 _ 5 acos
T T T
S, = 4o S, - ﬂejw(t—%z) = 50 ,—jk2acosp
2T 2T 2T
S3 > 4o Sz = A_oeja)(t—%S) = 50 ,—jk3acosp
3T 3T 3T
Sy = Ao Sy = ﬂejw(t—%v) = 50 ,—jk(N+1)cosp
NT NT NT
2 3 N
qa,9> 4 q
su=sol+i+L 4Lyt L (3.21)
T 2t 3T NT
On pose :
2 N
a,4q q
Sqr =1+ + -+ -+ (3.22)

Dans I'équation (2.20), on s’intéresse seulement aux deux premiers termes, car au-dela, le
signal commence a étre assez faible donc trés difficile a détecter a cause du coefficient

d’absorption de la structure.

1 1
2%q2
Sqr ~ 1 +% =1+ ql ql (3.23)
T2+T?2
11
qz.q>2
Sq,T == 1 + T

3.6 L’interférometre de Michelson et les interférences

L’OCT mesure l'interférence lumineuse au lieu de la retro-réflexion par I'utilisation d’un
interféromeétre, composé d’un bras de référence. Le bras de référence est nécessaire car
I'intensité de retro-réflexion ne peut pas étre mesurée directement en raison de la
grande vitesse associée a la propagation de la lumiére. C'est pourquoi I’OCT utilise

I'intensité d’interférence pour évaluer l'intensité de la rétro-réflexion indirectement.
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L'interférométre de Michelson (fig 3.12) est la base de la tomographie par cohérence
optique. Dans I'OCT l'interférometre de Michelson est utilisé. La lumiere provenant de la
source, exprimée en termes de champ électrique E,,, est dirigée sur la lame séparatrice qui
est inclinée a 45° par rapport a I’horizontale [8]. La moitié de la lumiéere provenant de la
séparatrice est dirigé vers un miroir dans le bras de I’échantillon tandis que la moitié est
dirigé vers un miroir qui peut se déplacer dans le bras de référence. La Lumiére se reflete
sur les deux miroirs et est recombiné a la séparatrice. Une partie de la lumiére est alors
dirigée vers un détecteur. La différence de longueur d des bras de l'interférométre induit

une différence de marche entre les deux rayons égale a 2d [20].

Miroir mobile (Référence)

d|

Source lumineuse

- S 18 " SR FC———— Miroir fixe
................ - SRV

- : (échantillon)

Lame séparatrice

- - g - -
-~

s P\
_—
Détecteur

Figure 3.12 Schéma de base de I'interféromeétre de Michelson

Dans la pratique, la lame séparatrice posséde une certaine épaisseur. Et la face semi-
réfléchissante est la face du coté d'entrée de la lumiére. Alors que le rayon dans le bras de
référence ne la traverse qu'une fois, le rayon dans le bras de I’échantillon |a traverse trois
fois. Cette traversée induit une différence de marche supplémentaire. Pour corriger cela,
on place sur le chemin du rayon A (c’est-a-dire a droite de la séparatrice) une lame dite
compensatrice qui doit étre de méme indice de réfraction et de méme épaisseur que la
séparatrice, parfaitement paralléle a celle-ci. Ainsi, le rayon B et le rayon A auront traversé
guatre fois une lame de méme épaisseur et de méme indice. Aucune différence

supplémentaire n'est donc induite [20].
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e Lalame séparatrice

Comme il est illustré dans la figure 3.13, la lame séparatrice divise le rayon lumineux de la
source en deux parties, une partie se dirige perpendiculairement vers le miroir de référence
et 'autre paralléelement (méme sens que le rayon source) vers le miroir fixe (la ou on place
I’échantillon), ces deux rayons se reflétent a leur tour vers la lame séparatrice qui les dirige

vers le détecteur.

Figure 3.13 les séparations des rayons au niveau de la lame séparatrice

D’aprés la loi de Snell-Descartes

N; sinf; = N, sin6; (3.24)

Ni : Indice de réfraction du milieu d’incidence

0;: L’angle d’incidence

N;: Indice de réfraction du milieu de transmission de la lumiere.

0;: L'angle de transmission

e Appliquant la loi (2.8) sur la figure 2.11, on aura :



N; sin0; = N, sin8; Et N, sinf8, = N; sinf, (3.25)
0, : Angle d’émergence
» Alors:N; sinf; = N, sinf, = 0, = 6, ce quiimplique que le rayon incident E;, est

exactement paralléle au rayon émergent Ej.

Etona 8; = 6, (Angle d’incidence égale a I'angle de réflexion) donc: E, L E,

3.6.1 Cas d’une source lumineuse monochromatique

Soit E, et E les deux champs électriques qui caractérisent respectivement les deux parties
de la lumiére dans le bras de référence I’échantillon. Ces deux ondes monochromatiques
ont la méme fréquence, nombre d'onde, et la phase telle qu'elles sont provient de la méme
source. Aprés réflexion par les deux miroirs, la lumiére se recombine au niveau de la
séparatrice, de sorte que le champ électrique au niveau du détecteur est Ep =
(1/V2)E, + (1/V2)E;. La raison pour laquelle le champ au niveau du détecteur est a
1/+/2 du champ de référence E, et du champ réfléchi de I'échantillon E, est que la moitié
de l'irradiance est redirigée vers la source sur la séparatrice ce qui n’est pas représenté

dans la figure 3.13 [16]. Supposons que :

E,(x) = (1/32)Eype’(r¢) (3.26)

Ei(x) = (1/\/E)Esoef(“’sx_cs) (3.27)

On aignoré les déphasages causés par les composants de I'interférométre pour simplifier
les calculs, la seule différence entre les deux champs électriques est la distance parcourue.

Ep va étre égale :
Ep(x) = (1/V2)E, + (1/V2)E; (3.28)
Ep(x) = (1/2)Esoe’(“70) + (1/2)Egpe! (057 (3.29)

Maintenant ce qui est généralement mesuré au niveau du détecteur est l'irradiance et non

le champ électrique, qui est donnée précédemment dans ce chapitre comme la valeur

53



moyenne dans le temps du carré du champ électrique. Ceci est représenté par I’équation

(3.11)

Ip () & (EpEp) 1 = (3)CEE) 1+ (G)EES) 1 + (G (B E) 1 + (G)ESED r (3:30)
E; Et E; sont respectivement les complexes conjugués de E,. et E
Ip(x) < (EpEp) r =
(%) L(x) + (%) L(x) + G)( ;‘Oe_j(w%).Esoej(waT) + Esoej(wx_cs) + E;“Oe_j(war)) (3.31)

Dans la partie gauche de I'équation (3.31) les deux premiers termes représentent
I'irradiance DC provenant des bras de I’échantillon et de référence (elles ne portent pas

d’informations) [16].

Ces termes sont : I.(x) < (E,.E}) 1

I;(x) o< (ESES) ¢

Et on va les remplacer par le symbole DC dans I’équation (3.32)
jw jw
Ip(x) o (EpEp) 1 = DC + (3) (EgoEgoe ¢ 77 + EqEgge ™ e *r) (3.32)

On utilise la propriété suivante dans I'équation (3.32)

_ (@)

cos(x) = *——= = 2cos(x) = (e/* + e7I%) (3.33)

Ona:

() < (EpEp) 7 = (3) 1) + (5) 1,00 + () B EDr cos [2 (v — x5)| (3.34)

Les termes I.(x) et I;(x) représentent sont les DC termes [16], de champ électrique de la

source lumineuse, cependant, le troisieme est le terme d’interférences.

. W . , . .
Si ;(xr — x5) = 0 ou un multiple de +2m prés, la valeur du cosinus est maximale et est

égale a 1, la valeur d’interférences est donc égale a (=) (E,.E )+, ceci est une interférence
4 r&s/T
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. w .
totalement constructive. Quand la valeur de = (x, — x) est un multiple de +, la valeur

du cosinus est a -1 et I,(x) est minimale. Ceci est une interférence destructive.

Quand la réflectivité est la méme dans les deux bras de I'interférometre c’est-a-dire :
L(x) = Is(x) = (1/2) I5 (3.35)

L’équation (3.34) devient :
Ip = G) Igo + G) Ispcos [% (x, — xs)] (3.36)

Quand %(xr — x,) = 0, 'intensité sera Iy, quand % (x, — x;) = xm, 'intensité vaut

zéro.

3.6.2 Cas d’une source lumineuse monochromatique a deux

longueurs d’ondes

En OCT, On utilise souvent I'interféromeétre de Michelson avec une source a large bande,
Avant de passer a l'interférométrie avec une large bande, Nous allons passer a I'étape
intermédiaire a l'interférométrie avec une source de deux fréquences. Cela nous

permettra d’introduire la fonction d’autocorrélation.

L’aspect le plus important ici est que contrairement aux interférences avec des ondes de
mémes fréquences, I'interférence entre des ondes de différentes fréquences conduit a une
modulation d’amplitude (battements) [16] (fig 3.14). Cette derniere est due a la position

relative entre les deux bras.

U O ol AL
UU U U \F.I' \JU U UW EVU %
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Figure 3.14 résultat d’interférence entre deux ondes de fréquences différentes.

On commence par le résultat de la section 3.6.1.

Ip = G) I + G) I;ocos [% (x, — xs)] (3.37)

I, = (%) I (1 + cos [% (x, — xs)])

Ip=1Ip; +Ipy = (%) Loy [1 + cos (‘”1")] + G) Leos [1 + cos (“’72")] (3.38)

o
1 1 1 w1Xx 1 w1X
= <§> 1501 + <§> 1302 + [<§> 1301 COS (?) + <§> 1501 CoS (T)l

Avec: s01, s02 représentent les deux fréquences provenant de la source et D1,D2 les

deux fréquences au niveau du détecteur.

Onmet: Ipg = G) Is01 + G) I, quireprésente le terme DC (constant), I’équation (3.38)

devient :
ID = IDO[l + Y(X)] AV€C

Y(x) = (1/2)[Us01/Ipo) cos(wix/c) + (Iso2/Ipo) cos(w,x/c)] (3.39)

La fonction y(x) est appelée le degré de cohérence partielle, elle mesure et les
interférences et la cohérence. Quand y(x) est égale a 1, I, est en max avec une valeur
de 2Ip,. Ce cas est la cohérence totale entre les deux rayons. Quand y(x) = 0, il n’y a pas
d’interférences, et I, est minimal et égale I, (seulement les composantes constantes) .
Ce cas est I'incohérence totale entre les deux rayons. Toute valeur de y(x) entre 0 et 1 est
la cohérence partielle. La relation entre w; et w, est cruciale pour établir y(x) [16].

Supposons que I5y, = I5p1, I'équation (3.39) devient :

Y(x) = [(Us01/1po) cos(w; + wy) x/(2c)]cos[(w; — w3) x/(2¢)] (3.40)
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Le cosinus premier n’égale jamais zéro (il n’existe pas des fréquences négatives) et est une
oscillation tres rapide, le deuxieme cosinus est le moins oscillant. Quand le deuxiéme

cosinus égale a zéro, donc y(x) = 0. Ce qui veut dire que : (w; — w,) x/(2¢c) = +m/2

L'utilisation de deux ondes lumineuses de fréquences différentes, mene a une modulation

d’amplitude (battements).

3.6.3 Cas d’une source polychromatique (source a une largeur de

bande)

Dans la partie 3.6.1, on a vu qu’utilisant une source a un nombre fini de fréquences, il
résulte une amplitude qui fluctue d’'une maniere périodique, en outre, si un spectre
continue est utilisé, nous aurions une fonction non périodique ou fini. Nous allons
maintenant modifier I'équation (3.37) de sorte gu’elle contienne un nombre infini de

longueurs d’ondes.
1 oo w
Ip = Efo I (k) [1 + cos (: (x, — xs))] (3.41)
Posons : % (x, — x;) = kx avec x est la différence du chemin optique.

L’équation (3.41) sera :

Ip =3 [ Iso (k) dk + % [,° Iso () (€7 + e /%) dlk (3.42)

+00

11 .
ZEIS()"‘Z f Iso(k)ej dk

—00

Avec : [ (k) est la puissance de la source a une valeur donnée de k, la puissance totale I,

égale a fooo Lo (k).
L'intégrale fj;o Lo (k)e’**dk est appelé la fonction d’autocorrélation (Iy;). L'OCT mesure

la fonction d’autocorrélation et I'utilise pour représenter la retroréflexion.

Elle égale aussi :
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I =(E,(OE;(t +1T))r (3.43)

Avec T le temps de retard entre les deux bras de I'interféromeétre. Sa relation avec le degré

I'rs

JI s

partiel de cohérence est [16] : y,;,(x) =

La fonction I;; nous donne une idée sur le degré de cohérence, pratiquement elle donne
deux choses : (1) la transformée de Fourier du spectre de puissance. (2) le degré de

corrélation de deux portions d’'onde de lumiere [16].

L'enveloppe du terme de corrélation peut étre écrite en fonction du degré partiel de
cohérence vy, (x) par multiplication de la fonction d’autocorrélation par /I,.I;. L’équation

(3.42) sera égale a:

I =(5) 1+ (3) Is + Re(v12 (VI L. (3.44)

Cette fonction est une fonction normalisée de sorte que la partie réelle a des valeurs de 0

a 1. Les valeurs du degré de cohérence sont classées comme suit :
ly11(x)] = 1 Limite de cohérence
ly11(x)| = 0 Limite de I'incohérence

0 < |y11(x)| < 1 Cohérence partielle

3.7 Conclusion

Nous avons voir dans ce chapitre que les interférences sont sensibles a la longueur d’onde,
donc a la source. La condition sur les distances entre les points sources et le détecteur n’est
plus a considérer en cas d’utilisation de I'interférométre de Michelson, cela permet de
réduire la taille du dispositif, et ceci est également valable pour l'interférométre de

Michelson fibré.
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Chapitre2 Tomographie par cohérence optique,
état de I'art et théorie

2.1 Introduction

L" OCT (ou tomographie par cohérence optique) est une technique d’imagerie inventé
par des chercheurs du MIT au début des années 1990 [1] qui permet de produire des
images en coupe de tissus biologiques de maniére non invasive, in vivo et in situ, sans
contact et avec une grande précision. Par analogie avec I'échographie qui mesure
I'intensité et le temps de propagation d’une onde acoustique ultrasonore réfléchie par
les structures de I’échantillon, le signal obtenu en OCT dépend de I'amplitude et du
chemin optique parcouru par une onde électromagnétique lumineuse réfléchie par le
milieu biologique. Le contraste des images obtenues en OCT résulte donc des
inhomogénéités d’indice de réfraction du milieu. Cependant, les fréquences optiques
étant considérablement plus élevées que les fréquences acoustiques (de I'ordre de
10'* Hz contre quelques 10° Hz pour des applications courantes de I’échographie), la
mesure en OCT ne peut se faire que par corrélation de 'onde revenant du milieu étudié

avec une onde de référence. En pratique, cette corrélation est réalisée par interférométrie [33]
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Figure 2.1 Comparatif entre les différentes techniques d’'imagerie en résolution et en

profondeur de pénétration
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Comme on a cité dans le chapitre précédent, il existe des méthodes d’imagerie
médicale tel que : I'échographie, la Microscopie confocale, la résonance magnétique
nucléaire, qui sont en concurrence avec I’OCT, cependant, cette derniére présente de
nombreux avantages par rapport a ces techniques, I'OCT est une méthode de nature
non invasive et non destructrice, elle est facile a utiliser, c’est une technique de tres
haute résolution et d’une haute sensibilité. Elle permet d’obtenir des images avec un

bon contraste méme avec un trés faible signal [2, 3].

Ce chapitre consiste a introduire les principes de base et les différentes configurations

de la tomographie par cohérence optique.

2.2 Principe de I'OCT

Son principe consiste en l'utilisation de rayonnement cohérent, telle que la lumiere
comme vecteur d’information. Basée sur une technique d’interférométrie impliquant
I"utilisation de sources de faible cohérence temporelle. Elle est en fait I'extension
d’une autre technique d’imagerie du tissu biologique : LCl (Low time-coherence
interferometry) [3, 5]. L'imagerie LCl est une méthode permettant d’obtenir des
images des tissus par la mesure du profil en profondeur de la réflectance lumineuse
[4]. L’échantillon est placé dans le bras de mesure d’un interférometre de Michelson
(Figure 2.10). La pénétration des rayons lumineux dans I’échantillon est déterminée
par une corrélation entre le faisceau réfléchi par le miroir de référence en translation
et le faisceau issu des différentes couches constituants I’échantillon. En modifiant la
longueur du bras référence, un profil en profondeur est obtenu en fonction de la
différence entre les longueurs des deux bras ou en fonction du retard temporel entre
I'impulsion issue du bras référence en translation et les différentes impulsions
réfléchies par les couches de I’échantillon. La premiére application clinique de cette
technique a été I'imagerie de la rétine, et plus tard a été appliqué a la mesure de
I’épaisseur de la cornée [6] et a la profondeur de I'ceil [7]. L'OCT en revanche fournit
des images bidimensionnelles (2D). Plus récemment, dans le domaine de Fourier (FD-
OCT pour Fourier Domain-Optical Coherence Tomography) a permis de réaliser de

I'imagerie en trois dimensions ou en temps réel.
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Figure 2.2. Résultat final d’un procédé OCT appliqué a la rétine : (a) image en face, (b) image

tridimensionnelle, (c) Image en coupe.

2.3 Le concept de la tomographie par cohérence optique

Le concept de I'OCT est analogue a celui de I'échographie, ces deux techniques
présentent toutefois une différence fondamentale. En effet, a cause de la vitesse de la
lumiére, les variations de temps de parcours ne peuvent pas étre mesurées
directement. En OCT, ces mesures sont effectuées de maniére indirecte, par corrélation,
au moyen d’un interféromeétre éclairé par de la lumiéere polychromatique afin de pouvoir
pénétrer dans I'échantillon étudié. Le schéma du dispositif expérimental de I'OCT
classique est représenté sur la figure 2.9. Un interférométre de type Michelson, a fibres
optiques (Figure 2.3), est éclairé par une source de lumiére de spectre large. Cette
lumiére est séparée en deux parties, 'une est envoyée dans le bras de référence et
I’autre vers le bras de I’échantillon. A la sortie de l'interféromeétre, des interférences se
produisent a condition que la différence de longueur optique des deux bras § soit

inférieure a la longueur de cohérence de la lumiere [, (6 < ;) . En faisant varier la
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longueur du bras de référence (par déplacement du miroir de référence), on peut
sonder la profondeur de I'objet. En effet, lorsque I'égalité des trajets optiques dans les
deux bras de l'interférométre correspond a une profondeur dans I'objet ou se trouve
une structure réfléchissante (ou rétro-diffusante), des interférences se produisent (fig

2.4)

Bras de référence

Miroir de
Source a référence mobile

spectre large (balayage axial)
-—

Coupleur
Miroir oscillant
‘ (balayage transverse)

Détecteur

Bras d’échantillon

Objet

Electronique — Ordinateur

Figure 2.3. Interférométre de Michelson a fibres optiques

En enregistrant I'amplitude des interférences au cours du déplacement du miroir de
référence, on peut accéder a la distribution des structures internes de |'objet en
fonction de leur profondeur. Ce « sondage » de la profondeur est réalisé a différents
endroits dans I'objet en balayant le faisceau lumineux. On obtient ainsi une image
tomographique. Cette configuration de I'OCT appelé tomographie par cohérence
optigue temporelle ou TD-OCT (pour Time Domain Optical Coherence Tomography).

On enregistre a la sortie du détecteur un signal interférométrique au cours du

déplacement du miroir de référence qui correspond aux différentes couches,
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Intensité

AV

Ternps

profondeur

Z

Figure 2.4. Différents signaux corresponds aux différentes couches d’un échantillon

Comme celui représenté sur la figure 2.5 (a), dont on peut extraire I’enveloppe (figure
2.5 (b). Les positions des maximas de I'enveloppe indiquent alors les positions axiales
des différentes structures du milieu alors que leurs intensités correspondent a leurs
coefficients de réflexion, figure 2.5 (c). On passe au domaine fréquentiel par la
transformée de Fourier inverse afin d’extraire les fréquences contenue dans le signal
interférométrique donc les couleurs de |'objet. On déplace le faisceau incident
transversalement sur I’échantillon, il est possible de reconstruire la structure de

I’échantillon en deux ou trois dimensions.
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Figure 2.5. Méthode de reconstruction des structures pour un dispositif de TD-OCT [33]

Jusqgu’ici, on a parlé surtout du principe de fonctionnement de la Tomographie par

cohérence optique temporelle TD-OCT, On va

configurations d’OCT.

parler

maintenant d’autres

2.4 Les différentes configurations d’OCT

Il existe différentes configurations d’OCT selon la méthode d’acquisition et de

traitement du signal interférométrique. Elles différent de la technique d’OCT

présentée précédemment, ces différentes méthodes sont résumées dans le Tableau

2.1

Description de la technique

Acronyme

OCT conventionnelle

L'image tomographique (XZ) est
acquise dans I'espace temporel
par balayage du miroir de
référence (Z) et balayage
transverse du faisceau (X).

TD-OCT

OCT fréquentielle

L'image tomographique (XZ) est
acquise dans I'espace
fréquentiel par balayage de la
longueur d’onde ou acquisition
par un spectrométre (Z) et
balayage transverse du faisceau
(X).

FD-OCT

OCT plein champs

L'image tomographique (XY) est
acquise sans balayage de
faisceau.

FF-OCT

Tableau 2.1. Différentes configurations d’OCT.
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2.4.1 Tomographie par cohérence optique fréquentielle (FD-OCT)

En TD-OCT, on réalise I'acquisition du signal interférométrique dans I’espace temporel
par balayage du miroir de référence. Il est également possible d’accomplir la détection
sans déplacer le miroir de référence en se plagant dans I'espace de Fourier conjugué :
on parle alors de tomographie par cohérence optique fréquentielle ou FD-OCT (pour
Fourier Domain Optical Coherence Tomography). Ce concept, est basé sur le principe
que linformation en profondeur est également codée dans les fréquences de
modulation du spectre du signal d’interférences [33]. Le profil axial n’est donc plus
enregistré en fonction du temps mais en fonction de la fréquence ou de la longueur
d’onde et ne nécessite donc plus de balayage du miroir de référence, ce qui permet un
gain en temps d’acquisition considérable par rapport au TD-OCT.
Deux solutions sont possibles pour enregistrer expérimentalement ce profil axial
en fonction de la longueur d’onde : I'OCT dans le domaine spectral et I'OCT a balayage
spectral.

a OCT dans le domaine spectral (SD-OCT)

L’OCT dans le domaine spectral ou SD-OCT (pour Spectral Domain Optical coherence
tomography) utilise une source lumineuse de grande largeur spectrale et acquiert le
spectre du signal d’interférence a I'aide d’un spectrometre constitué d’un réseau de

diffraction et d’'une caméra CCD linéaire comme illustré sur la figure 2.6.

source a large spectre A
OCT en domaine spectrale

= _'H" bras de référence

Ak AZ coupleur 50:50

échantillon

spéctrometre

I

.

Figure 2.6. Schéma de principe de I'OCT en domaine spectrale (SD-OCT)
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Principe de fonctionnement

Un interféromeétre de Michelson agit comme un filtre périodique de fréquence, pour
lequel la périodicité est une fonction de la différence de chemin optique entre les bras
référence et objet. Une source de faible cohérence temporelle est envoyée dans
I'interférometre. Dans le bras objet, les structures de I’échantillon, situées a
différentes profondeurs, réfléchissent et/ou rétrodiffusent la lumiéere alors que dans le
bras de référence, la lumiére est réfléchie par un miroir de position fixe. Ces faisceaux
issus des deux bras de l'interférometre possédent un déphasage déterminé par la
différence de chemin optique parcourue et donc la profondeur des structures au sein
de I’échantillon. Le signal interférométrique entre ces deux faisceaux sera donc
modulé spéctralement, avec une période de modulation inversement proportionnelle
au déphasage entre les ondes. Les structures situées a des profondeurs différentes
vont posséder des déphasages différents et donc produire des périodes de modulation
distinctes. En enregistrant le signal interférométrique a I'aide d’un spectrométre, on
peut grace a une transformée de Fourier du signal connaitre les déphasages et donc la
distribution axiale des structures au sein de I’échantillon, et ceci sans déplacer le miroir

de référence [33].

b OCT fréquentielle avec une source a balayage spectral (S5-OCT)

L'OCT fréquentielle avec une source a balayage spectral (appelée aussi source a
balayage de longueur d’onde) ou SS-OCT (pour Swept Source Optical Coherence
Tomography) utilise une source de faible largeur spectrale, accordable en longueur
d’onde. L'acquisition consiste dans cette configuration en un balayage de la longueur
d’onde d’illumination et [I'‘acquisition du signal interférométrique par un
monodétecteur comme illustré sur la Figure 2.7 [14-15]. On remplace donc
I"acquisition simultanée de toutes les longueurs d’onde a l'aide d’un spectromeétre par

une acquisition des différentes longueurs d’onde au cours du temps.
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Figure 2.7. Schéma de principe de I'OCT fréquentielle avec source accordable.

Principe de fonctionnement

Une source de faible largeur spectrale est envoyée dans l'interféromeétre de Michelson
[33].

Dans le bras objet, les structures de I'échantillon, situées a différentes profondeurs,
réfléchissent et/ou rétrodiffusent la lumiére alors que dans le bras de référence, la
lumiere est réfléchie par un miroir de position fixe. Ces faisceaux issus des deux bras
de l'interférométre possédent un décalage temporel déterminé par la différence de
chemin optique parcourue et donc la profondeur des structures au sein de
I’échantillon. Comme la fréquence de I'onde d’illumination est balayée au cours du
temps, le signal échantillon va posséder un décalage fréquentiel par rapport au signal
de référence. En interférant, les deux signaux vont produire un signal modulé a une
fréguence déterminée par ce décalage. Les structures situées a des profondeurs
différentes vont posséder des décalages différents et donc produire des périodes de
modulation distinctes. En enregistrant le signal interférométrique au cours du temps
grace a une photodiode, on peut, grace a une transformée de Fourier du signal,
connaitre les différents décalages temporels et donc la distribution axiale des

structures au sein de I’échantillon.
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2.5 Avantages du FD-OCT par rapport au TD-OCT
L'intérét de la tomographie par cohérence optique en domaine fréquentiel (FD-OCT)
est de ne plus faire un balayage d’un miroir de référence pour atteindre la profondeur
de I'objet, cela est traduit par une réduction du temps d’acquisition de 50 a 100 fois
par rapport au temps d’acquisition de la tomographie en domaine temporel (TD-OCT)

[12-13]

Un autre avantage de la technique de FD-OCT est que sa sensibilité de détection ne
dépend pas de la largeur spectrale de la source, contrairement au TD-OCT qui doit
réaliser un compromis entre la résolution axiale et la sensibilité donc la vitesse

d’acquisition. [33]

De ce fait, la technique de FD-OCT est devenue la technique de choix pour toutes les
applications cliniques, et est a ce jour la configuration la plus utilisée et la plus
commercialisée. Citons par exemple le dispositif Cirrus OCT de Zeiss® (SD-OCT) et le
dispositif SS-OCT de Thorlabs® [33].

La Figure 2.8 est un exemple de comparaison a temps d’acquisition égaux entre les

dispositifs d’OCT temporelle et fréquentielle [12].

VAL

Figure 2.8. Images de rétine obtenues avec dispositif respectif OCT temporelle (a) et
fréquentielle (b) [12].
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2.6 Tomographie par cohérence optique plein champ

Contrairement aux techniques temporelle et fréquentielle illustrées précédemment, la
tomographie par cohérence optique plein champs (FF-OCT pour full Field Optical
Coherence Tomography) produit des images en-face (c'est-a-dire perpendiculairement
a l'axe optique) et ceci sans balayage transverse du faisceau lumineux ou de
I'échantillon [11].

La détection du signal interférométrique se fait dans tout un plan de I’échantillon a
une profondeur donnée et une coupe bidimensionnelle est directement obtenue.

Pour réaliser ces images, I'intégralité du champ est illuminée par une source de faible
cohérence temporelle et spatiale et acquise sur un détecteur matriciel de type caméra

CCD.

2.6.1 Principe de fonctionnement

Le dispositif expérimental de I'OCT plein champ est fondé sur un interférometre de
Michelson (Figure 2.9) avec des objectifs de microscope placés dans ses deux bras.
Le systeme d’illumination utilise une lampe halogéne a filament de tungsténe. a cause
du spectre trés large de cette lumiére, des interférences se produisent a condition
que la différence de marche dans l'interféromeétre soit trés proche de zéro. La
longueur du bras de référence de l'interférométre détermine, au niveau de l'objet
a imager, une tranche d’épaisseur Az fixée par la largeur du spectre de la source
lumineuse. Seule la lumiere réfléchie par les structures de |'objet situées dans cette
tranche crée des interférences. Ces structures peuvent étre imagées si I'on parvient
a extraire lI'amplitude du signal d’interférence. Pour cela, on combine plusieurs
images interférométriques, acquises au moyen d’un détecteur matriciel CCD, et
déphasées entre elles grace a I'oscillation du miroir de référence [36]

Les détecteurs utilisés fonctionnent tous selon le principe de la photodiode.

L'intensité détectée est :
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() = 1210
i(t) = "y 22, (2.1)

Ou 7 est I'efficacité quantique du détecteur, e est la charge électrique, hv est I'énergie
du photon, Z, est I'impédance du vide, I(t) est l'intensité moyenne des champs
électrique. On cherche un détecteur ayant la meilleure efficacité quantique possible
afin de récupérer le maximum de signal ce qui nous permettra d’obtenir une meilleure

sensibilité.

2.6.2 Configurations possibles d’OCT plein champs

Plusieurs configurations d’OCT plein champ sont possibles,

a Configuration de type Michelson

La premiere configuration utilisée est le dispositif de type Michelson [37-44].
la lumiere issue d’'un objectif de microscope est séparée a l'aide d’un cube
séparateur entre un bras d’échantillon, contenant le milieu biologique a étudier, et un
bras de référence, contenant une surface de référence de réflectivité adaptée. Ce
dispositif possede I'avantage d’étre compact, donc trés stable mécaniquement. [33]

(figure 2.10)
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Figure 2.9 configuration de Michelson
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b Configuration de type Mirau

La deuxieme configuration possible est un dispositif de type Mirau [41]. Dans cette
configuration, I'objectif de microscope contient une lame séparatrice placée dans le
faisceau convergent. Du fait de la finesse, la lame séparatrice n’introduit pas
d’aberrations notables. Contrairement a un cube séparateur, et permet de travailler
avec des objectifs de plus grande ouverture numérique, donc de meilleurs résolutions

latérales. Cependant, ce montage compact présente des dont le principal est

e L'impossibilité d’utiliser des objectifs a immersion, qui rend la dispersi

on due a latraversée du milieu biologique difficile a compenser [33]

¢ Configuration de type Linnik

Une troisieme configuration possible est un dispositif de type Linnik [42, 43], dans
cette configuration, deux objectifs de microscope identiques sont placés dans les bras
de l'interféromeétre, aprés séparation de la lumiere par un cube séparateur, Les
objectifs pouvant étre amené au plus pres de |'échantillon ou de la surface de
référence de grande ouverture numérigue peuvent étre utilisés, permettant d’obtenir
des résolutions transverses (latérales) élevés. La réflectivité du miroir de référence
peut étre adaptée selon I'échantillon étudié, permettant d’optimiser le contraste du
signal interférométrique et dont la sensibilité de détection du dispositif. Des objectifs
a immersion dans |'eau peuvent étre utilisés afin de minimiser la dispersion entre les
deux bras et de limiter la réflexion spéculaire. Ce type de configuration est idéal pour

une expérience de recherche [33].
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Figure 2.10 configuration de linnik

2.7 Performances d’un systeme OCT

Il existe plusieurs parametres pour comparer les performances des dispositifs
d’imagerie, pour des applications biomédicales, les quatre paramétres les plus

importantes sont :

2.7.1 La sensibilité de détection

La sensibilité de détection (SNR pour Signal to Noice Ratio) d’un dispositif d’OCT est le
plus petit signal de rétrodiffusion que le dispositif peut détecter a la limite du bruit.

En OCT, la sensibilité de détection est trés élevée en raison de la nature
interférométrique de cette technique. [33] Elle peut s’exprimer selon la formule
suivante :

ploR

SNR =
4eB

(2.2)

Tel que p est la sensibilité spectrale du détecteur, I, La puissance de la source, R le
coefficient de réflexion de I’échantillon, B la bande passante du systeme de détection.

Notons que la SNR est indépendante du coefficient de réflexion du miroir de référence.
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2.7.2 La résolution
Un des parametres importants lors du choix de la méthode d’imagerie est la
résolution. En échographie, on définit la résolution comme l'aptitude du systéme a
présenter deux échos distincts pour deux cibles trés rapprochées. La plus petite
distance entre ces deux cibles pour laquelle on a encore deux échos distincts
caractériserait la résolution du systeme. En OCT, la résolution est la plus petite
distance entre deux taches d’Airy pour lequel le systéme peut les distinguer. (Comme

illustrée dans la figure 2.11).

Deux points distincts ... Presque a la limite de

bien résolue entierement résolue la résolution

Figure 2.11. La distinction entre les signaux recevait

a Larésolution axiale

La résolution axiale est la plus petite distance entre deux cibles situées dans I'axe de
propagation que le systéme peut distinguer. Cette résolution est proportionnelle a la
longueur de cohérence temporelle de la source lumineuse [33] puisqu’il ne peut y
avoir d’interférences que si la différence de marche accumulée entre les deux bras de
I'interférometre est inférieure a cette longueur de cohérence. Elle est donnée par la
formule suivante [7].

I 2In(2) 23

2n nm A1

(2.3)

Ou A, est la longueur d’onde centrale de la source, AA est la largeur spectrale de la
source, L. est la longueur de cohérence de la source, n est I'indice de réfraction du

milieu biologique imagé.
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b La résolution latérale

La résolution latérale caractérise le pouvoir séparateur dans la direction
perpendiculaire a la propagation du faisceau. Cette résolution est liée I'ouverture

numérique, (ON), de I'objectif de microscope servant a imager I’échantillon [17]

24,
"= TN

(2.4)

2.7.3 La profondeur de pénétration

Les milieux biologiques sont généralement constitués d’une assemblée hétérogene de
structures de tailles, formes et compositions trés diverses.Ces structures affectent la
lumiére au cours de sa propagation via les phénomenes d’absorption et de diffusion. Il
devient alors difficile de voir le milieu au-dela d’une certaine épaisseur. Cette
épaisseur définit la profondeur de pénétration au sein de I’échantillon. Cependant, en
pratique, la profondeur de pénétration d’imagerie en OCT est bien plus faibles que la
profondeur de pénétration de la lumiére car a partir d’'une certaine profondeur les
photons ont subi des diffusions
multiples et ne contribuent plus au signal utile en OCT. Donc  la  profondeur de

pénétration désignera la profondeur d’imagerie accessible.

Selon la loi de Beer-Lambert, l'intensité d'une onde électromagnétique dans un

matériau tombe de fagon exponentielle depuis la surface.

I(Z) - Ioe_az (2.5)
Si 6, décrit la profondeur de pénétration, On a :
1
6}9 = - (2.6)
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Figure 2.12. Coefficient d’absorption de I'eau en fonction de la longueur d’onde

incidente [19].

Le coefficient d’absorption de la lumiere dans la plupart des milieux biologiques
estde l'ordrede a~ 0.1 —1mm™1[18]. Il est dominé par I'absorption de I'eau,
constituant principale de ces milieux dont le coefficient d’absorption est minimale

autour de 500 nm et a une évolution croissante avec la longueur d’onde.

2.7.4 Vitesse d’acquisition

L'OCT plein champ utilise une caméra pour détecter des images fournies par un
microscope interférentiel. Contrairement a I’OCT a balayage (TD-OCT et FD-OCT), tout
le champ d’observation est illuminé et tous les pixels de la caméra détectent
simultanément le signal.

Ceci peut sembler étre un avantage par rapport aux techniques d’OCT nécessitant un
balayage transverse du faisceau. Cependant, le nombre de photons que peut acquérir
chaque pixel d’'un détecteur matriciel est trés faible par rapport a celui que peut
acquérir un mono-détecteur. De ce fait, et grace aux luminances élevées des sources
cohérentes spatialement (par exemple une diode super-luminescente ou un laser

femtoseconde),
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2.8 Application de la Tomographie par cohérence optique

2.8.1 Dans le domaine médical
La tomographie par cohérence optique a initialement été développée pour
I'ophtalmologie [21] elle est utilisée pour prendre des images tomographiques de la
rétine. Elle est utilisée aussi en dermatologie [22]. Elle permet de mesurer des vitesses
de déplacement, a ouvert la voie a I'étude des écoulements sanguins de trés petite
vitesse [23, 24], le dentaire [25], la gastro-entérologie [26], I'imagerie interne des

tissus par endoscopie [27], ainsi qu’en biologie du développement [28].

2.8.2 Dans le domaine non médical
L'OCT permet de la méme fagon une évaluation non destructive de la porosité et de
I’état de surface général de matériaux polyméres composites [33], pour I'étude du
matériau papier [30] ainsi que des peintures et vernis utilisés dans les ceuvres d’art,
nécessaire a une restauration et conservation du patrimoine efficace [29].
Récemment enfin, un dispositif d’OCT plein champ a également permis un relevé

d’empreintes digitales [31].

2.9 Sources a faible cohérence

La source idéale pour un systeme OCT a typiquement une longueur d’onde centrale
autour de 1300 nm a cause des faibles coefficients d’absorption dans les tissues
biologiques [10, 16], une large bande spectrale, a faible cohérence, un profil de
faisceau gaussien, puissance de sortie élevée, faible bruit, design compact, étre peu
coliteuse, et étre simple a intégrer dans un appareil d'imagerie médicale. Les sources a
semi-conducteurs et les femto-seconde représentent les sources qui sont actuellement

plus couramment utilisés [16].
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Figure 2.13. (a) Modele d'interférence observée pour une source de lumiére a haute

cohérence, (B) Modeéle d'interférence observée pour une source a faible cohérence.

2.9.1 Sources a base du semi-conducteur

Ce type de sources d'ondes continues comprennent les diodes super-luminescentes
(SLD) et les sources a puits quantiques. Quand un électron absorbe une énergie plus
grande que le gap du matériau avec lequel fabriqué le composant, cet électron se
libere, puis il tombe dans un trou dans un processus connu sous le nom de
recombinaison émettant un photon. Les puits quantiques sert a confiner les électrons
entres des barriéres de potentiel afin d’augmenter la probabilité de recombinaisons

radiatives.

® Al
Ga

Figure 2.13. Structure de puits quantique pour un laser
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2.9.2 Les Lasers femtoseconde

C’est un type de laser particulier qui produit des impulsions ultra-courtes dont la durée
est de I'ordre de quelques femtosecondes a quelques centaines de femtosecondes. Ce
type de laser est largement étudié et utilisé en recherche, dans l'industrie et dans le

domaine des applications biomédicales. (16)

2.9.3 Lampes Halogénes

Ce type de sources lumineuses est du spectre tres large ce qui améliore la profondeur
de pénétration, de faible cohérence. Avec une simple lampe halogéne, on atteint ainsi
une résolution identique a celle obtenue avec un laser émettant des impulsions de 5

femtosecondes [20].

2.10 Conclusion

L'imagerie en profondeur est possible jusqu’a une épaisseur de trois millimetres, de
facon non-invasive. L'utilisation des fibres optiques et d’actionneurs micrométrique
autorisent I'implémentation dans un endoscope : on peut ainsi imager des organes
internes. La réduction de la longueur d’onde par rapport a I'imagerie par ultrasons a
amélioré d’au moins un ordre de grandeur la résolution atteignable. Cette résolution a
encore été améliorée par les microlentilles accordables. Enfin, I'OCT dans le domaine
de Fourier et les mécanismes de balayages ultra-rapides nous permettent d’obtenir un
nombre d’'images par seconde suffisamment élevé pour imager en temps réel.

Jusgu’ici on a parlé sur la tomographie par cohérence optique, ses différentes
configurations et les sources lumineuses utilisées dans les systémes OCT, Dans le
prochain chapitre, on va définir la notion de cohérence, I'interférométre de Michelson

qui est la base de I'OCT et les interférences.
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Introduction genérale

Le principe de la tomographie optique réside dans le fait que la lumiere infrarouge
(A = 1300 nm)peut traverser un tissu biologique et ressortir avec de 1’information des
microstructures qu’elle a traversées L’OCT est une technique d’imagerie non destructive, non

invasive (sans aucun danger pour les tissus vivants) et sans contact avec les tissus. Elle est

analogue a la technique de 1’échographie qui utilise les ultra-sons au lieu de la lumiére comme
vecteur d’information.

La technique peut étre utilisée non seulement dans le domaine médical mais aussi en sciences
des matériaux. Notre travail vise l'apport de solutions de test et d’analyse qui répondent a la
capacité en restauration d’images tomographiques. Les caractéristiques recherchées sont la
robustesse, la convivialité, I’automatisation, ainsi qu’une performance photonique supérieure.
En effet il s’agit en fait, de tenter de réaliser un appareil de mesure sans contact dont la finalité
est de permettre la visualisation de coupes biologiques trés fines d'un tissu particulier, la rétine
avec une résolution d'une dizaine de microns en utilisant les techniques interférométrigques,
basés sur le concept de Michelson. Ainsi, par le biais de franges d'interférence obtenues grace
a des a retard optique, des informations nécessaires a la formation d’images sont déduites. Les
inconvénients de ces retards sont les instabilités dues principalement aux montages optiques
complexes.

Comme la technique OCT utilise les principes de la réflectométrie optique des stratégies
d'analyses a partir de technique unidimensionnelle, elle permet de fournir 1’information sur le
signal rétrodiffusé par 1’échantillon lorsqu’il est illuminé par une source de lumiére de faible
cohérence. Dans le but de sélectionner les photons, on utilise une source de lumiére continue
qui posséde un spectre d’émission large tout en mettant en ceuvre une technique
interférométrique adaptée.

C’est alors la faible longueur de cohérence temporelle de la source va permettre de réaliser la
sélection des photons en fonction de leur temps de parcours dans le milieu diffusant. Dans le
cadre d’un modéle simple, nous avons supposé que la source émet une succession de trains
d’onde qui n’ont aucune relation de phase entre eux.

Leur durée t est d’autant plus courte que le spectre d’émission est large et la longueur de
cohérence temporelle i est définie comme le produit de cette durée par la durée de propagation

de I’onde de telle sorte qu’on a [, = ¢ 7. La méthode repose sur une mesure interférométrique



réalisée avec un interféromeétre de Michelson (figure. A et B). Un train d’onde issu de la source

est divisé en deux par une lame séparatrice. Dans un bras de

L’interférometre, le train d’onde est rétrodiffusé par le milieu, alors que dans 1’autre bras dit de
référence il est réfléchi par un miroir plan. Puis les deux trains d’onde sont combinés sur un
photodétecteur. Pour une position donnée du miroir de référence, les trains d’onde vont se
superposer temporellement sur le détecteur a condition que la différence de chemins optiques
parcourus soit inférieure a la longueur de cohérence.
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longitudinal
Carte d'acqusiition )
Ordinateur
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Figure (A) : Systéeme d’imagerie OCT

L’OCT fournit une cartographie de 1’échantillon analysé. Les réflexions sont générées par les
différences d’indice des différentes couches. Le profil de réflectivité a une dimension peut étre

obtenu, ainsi que des images a deux dimensions par codage en niveaux de gris.
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Figure (B) : Systéme d’imagerie OCT de Michelson
La source de lumiere est une diode super luminescente de puissance du milliwatt pour un
courant d’injection d'une centaine de milliampéres. Son spectre est une Gaussienne centrée sur
1500 nm et de largeur spectrale a mi-hauteur de 40 nm. Une caméra CCD couplée a un
moniteur vidéo permettant de visualiser les interférogrammes.
Le miroir de référence commandé par ordinateur, est solidaire d’un moteur pas a pas qu’on peut

déplacer par pas de 2 um ou bien d’une fagon continue. La vitesse de déplacement est de



6 mm/s correspondant & une fréquence de modulation de I'ordre de 8 KHz. Enfin, un détecteur
permettant de mesurer le signal lumineux de sortie en fonction du temps ou de la position du
miroir de référence. Une carte d’acquisition A/D devrait autoriser I’acquisition et le transfert

des signaux sur ordinateur. Un profil & une dimension est illustré sur la figure. (C).

Tension [mV]
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Figure (C) : Exemple de signal obtenu

Notre mémoire s'articulera autour de trois themes principaux suivants :

Le premier chapitre introduira les méthodes d’imagerie médicale suivit de I'état de I’art et de
la théorie de la tomographie par cohérence optique afin de constituer le cceur de notre travail
en tant que charpente du deuxiéme chapitre. Le troisieme chapitre se verra destiné a la
présentation d'une application associée a ses résultats. Une conclusion greffée a des

perspectives scellera I'objet du projet abordé.



Listes des acronymes et abréviations

OCT : Optical coherence tomography

LCI : low-coherence interferometry

FD-OCT: Fourier Domain-Optical Coherence Tomography
TD-OCT : Time domaine-Optical Coherence Tomography
FF-OCT : Full-Field-Optical Coherence Tomography
SS-OCT : Swept Source-Optical Coherence Tomography
SD-OCT : Spectral Domain-Optical Coherence Tomography
6 : La différence de marche entre deux rayons lumineux.
l. : La longueur de cohérence.

T, : Le temps de cohérence

C: la célérité de la lumiere

Az : La résolution axiale.

CCD : coupled charge device

CMOS : complementary Metal Oxyde Semiconductor.
i(t) : Uintensité du courant détectée.

7 : Lefficacité quantique du détecteur

e : La charge électrique

hv : L’énergie du photon

Zo : U'impédance du vide

I(t) : Uintensité moyenne des champs électriques

SNR : Signal to noise ratio.

p : La sensibilité spectrale du détecteur

I, : La puissance de la source



R : le coefficient de réflexion de I’échantillon

B : la bande passante du systeme de détection.
n : indice de réfraction

A : La longueur d’onde

Ao :Lalongueur d’onde centrale.

AA : La largeur spectrale de la source.

Ar : La résolution latérale

ON : I'ouverture numérique.

1(2) : Uintensité d’'une onde électromagnétique dans un matériau
a : Le coefficient de d’absorption

8, : La profondeur de pénétration.

SLD : Super-luminescente diode

S : Le signal d’une source lumineuse

A : 'amplitude d’un signal lumineux

¢ : La phase d’un signal lumineux

7 : La distance entre I’écran d’observation et la source lumineuse.
w : La pulsation temporelle.

k : Le vecteur d’onde

6 : L’angle entre le rayon lumineux et la tangentielle.

a : La demi-distance entre les deux sources.

N : un entier positive

Oy : Angle de la Niéme frange

D : La distance entre les sources et I'écran d’observation et I’écran opaque.
Inoy : La valeur moyenne de I'intensité lumineuse

Tty : Le temps de réponse du détecteur



p: Angle complément de 6

Jj :U'imaginaire

T: Coefficient de transmission

Esy, Ey : Le champ électrique provenant de la source.
E, : Le champ électrique dans le bras de référence.
E; : Le champ électrique dans le bras de I’échantillon.

d : La différence entre les bras de I'interféromeétre
Ni : Indice de réfraction du milieu d’incidence
N¢: Indice de réfraction du milieu de transmission de la lumiére.

0;: L'angle de transmission

X, : La distance parcourue par de rayon de référence
X, : La distance parcourue par de rayon de I’échantillon
w,: La pulsation temporelle de rayon de référence
wy: La pulsation temporelle de rayon de I’échantillon
E*: Le complexe conjugué de E

I : U'intensité dans le bras de référence

I : Uintensité dans le bras de I’échantillon.

I : Uintensité I'lumineuse au niveau du détecteur
I5o : L'intensité lumineuse au niveau de la source

Y : Le degré de cohérence partielle.

[';1 : La fonction d’autocorrélation

Re : la partie réelle d’un nombre complexe.
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