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Introduction générale

Dès la fin du xvie siècle, des scientifiques entreprennent de développer des instruments
permettant de voir les astres au-delà des capacités de l’œil humain. Ainsi, en 1610, Galilée
est déjà capable d’observer des astres quatre fois plus petit que la Terre, situés à plus de
600 millions de kilomètres de celle-ci. Cependant, il est en même temps impossible aux
scientifiques d’observer ne serait-ce que quelques millimètres à l’intérieur de leur propre
corps (situé pourtant bien plus près d’eux) sans avoir recours à la chirurgie, c’est-à-dire
ouvrir le corps pour pouvoir l’observer de l’intérieur. Ce n’est que trois siècles plus tard,
en 1895, que la première image d’une partie du corps située sous la surface de la peau
est obtenue de manière non-invasive, au moyen de rayons X. C’est l’acte de naissance de
l’imagerie médicale, discipline qui ne cessera de se développer au cours du xxe siècle, avec
le développement du premier système d’imagerie par scintigraphie en 1949 (imagerie de
la radiation d’éléments radioactifs introduits dans le corps), du premier système moderne
d’échographie en 1962 (imagerie par ultrasons) et du premier système d’IRM (imagerie par
résonance magnétique nucléaire) en 1980.

Ces quatre méthodes (rayons X, scintigraphie, échographie, IRM) sont encore aujour-
d’hui généralement les seules utilisées quotidiennement dans les services d’imagerie des
centres de soins, et spontanément associées à l’imagerie médicale. Alors que l’imagerie
non-médicale se fonde quasi-exclusivement sur la lumière, ce n’est le cas d’aucune de ces
méthodes, la surface du corps diffusant et absorbant la lumière de telle manière que les mé-
thodes d’imagerie optique conventionnelles ne peuvent pas être utilisées pour l’imager en
profondeur. L’imagerie optique est ainsi dans les hôpitaux généralement limitée à l’étude
en microscopie d’échantillons prélevés. Cependant, depuis le début des années 1990, les
progrès de l’optique ont permis de développer des méthodes d’imagerie médicale fondées
sur la lumière, et ces techniques d’imagerie médicale optiques ne cessent de se développer.

Si la majeure partie de ces méthodes n’est cependant pas encore couramment utilisée
sur des patients dans les hôpitaux, une méthode d’imagerie médicale optique a été adop-
tée de manière spectaculairement rapide par les praticiens : la tomographie par cohérence
optique, ou OCT pour optical coherence tomography en anglais. En seulement quelques
années suivant son invention en 1990, elle s’est imposée comme méthode de référence pour
l’imagerie des couches de la rétine, si bien qu’aujourd’hui, de nombreux cabinets d’ophtal-
mologie sont pourvus d’un système OCT. Forte de ce succès, cette méthode n’a cessé de se
développer techniquement et de se diversifier au-delà de l’ophtalmologie. C’est dans cette
logique de développement de l’OCT que s’inscrit notre projet, qui s’intéresse à l’amélio-
ration d’une implémentation technique associant OCT et microscopie, la microscopie par
cohérence optique plein champ, avec pour objectif de développer son utilisation dans le
domaine de la dermatologie.
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2 Introduction

Ce manuscrit décrit les travaux réalisés dans le cadre de ce projet au cours de ma
thèse, effectuée au Laboratoire Charles Fabry d’Octobre 2014 à Novembre 2017. Il s’arti-
cule en cinq chapitres. Un premier chapitre présente la microscopie optique pour l’imagerie
des tissus, en proposant un cadre théorique à l’interaction tissu-lumière, puis en présen-
tant l’utilisation de la microscopie dans le domaine médical et en introduisant quelques
développements techniques du microscope permettant d’imager les tissus en profondeur.

Le second chapitre présente la microscopie par cohérence optique, en introduisant tout
d’abord le principe de l’OCT et ses implémentations, avant de présenter plus précisément
l’implémentation associant OCT et microscopie, et en particulier la microscopie par cohé-
rence optique plein champ. Une étude théorique de cette méthode est menée, ainsi qu’un
examen des caractéristiques fondamentales des éléments d’un système de microscopie par
cohérence optique plein champ. Les applications de la microscopie par cohérence optique
sont finalement présentées, notamment dans le domaine de la dermatologie.

Le troisième chapitre présente le dispositif de microscopie par cohérence optique plein
champ conçu et réalisé dans le but de proposer un outil simple et compact permettant
l’imagerie de la peau in vivo, en utilisant un éclairage par diode électroluminescente (LED).
Le dispositif est présenté techniquement, le choix de l’utilisation de LED et les performances
associées sont détaillés, et la problématique de l’imagerie de la peau in vivo est présentée,
ainsi que les solutions apportées pour la rendre possible.

Le quatrième chapitre s’intéresse à l’introduction de nouvelles sources de contraste par-
ticulièrement intéressantes en dermatologie à la microscopie par cohérence optique plein
champ. Une première partie présente l’implémentation de méthodes d’imagerie du flux
sanguin, après avoir présenté la théorie de ces méthodes et un état de l’art sur l’imagerie
du flux sanguin en OCT. Une seconde partie présente le principe et les applications de
la microscopie par cohérence optique en lumière polarisée, et introduit une méthode per-
mettant d’optimiser le contraste polarimétrique entre deux zones. Un nouveau montage en
lumière polarisée est introduit et les résultats de la méthode d’optimisation du contraste
obtenus sur celui-ci sont présentés.

Le dernier chapitre présente une nouvelle implémentation de microscopie par cohérence
optique, la microscopie par cohérence optique confocale à éclairage « ligne ». Inspirée de la
microscopie par cohérence optique plein champ elle vise à apporter des solutions aux limi-
tations de cette méthode. Ce chapitre revient sur la conception et la réalisation technique
d’un dispositif pour cette méthode, après en avoir présenté les principes et les avantages
par rapport à la microscopie par cohérence optique plein champ.



Chapitre 1

La microscopie optique pour
l’imagerie des tissus biologiques

1.1 Introduction

Dès l’Antiquité, des cristaux sont volontairement polis par l’homme, avec pour but pro-
bable de servir d’éléments optiques grossissants. Les historiens conviennent que la « len-
tille » la plus ancienne retrouvée à ce jour, la lentille de Nimrud (un disque de cristal de
roche grossièrement poli datant probablement du viiie siècle av. J.-C., retrouvé en Assyrie,
dans le nord de l’actuel Irak), servait probablement de loupe rudimentaire [1]. Ainsi, l’uti-
lisation première de l’instrumentation optique a été de permettre à l’homme de voir des
éléments trop petits pour être visibles par l’œil. La microscopie, du Grec micro- ( μικρός ,
petit), et -scope ( σκοπέω , observer), constitue donc la branche de l’optique dont l’objectif
est identique à celui qui a mené à la naissance même de l’instrumentation optique !

L’un des premiers instruments a avoir été désigné comme un « microscope », développé
par Antoni van Leeuwenhoek dans les années 1660, ne comportait d’ailleurs qu’une unique
lentille, et était donc fondamentalement un système identique aux lentilles grossissantes de
l’Antiquité, la différence essentielle avec celles-ci résidant dans la qualité du matériau et
du polissage de Leeuwenhoek (que ses contemporains eux mêmes auront du mal à égaler).
Ce microscope fut très rapidement utilisé pour l’observation des milieux biologiques, et
suite aux découvertes retentissantes qui furent faites par Leeuwenhoek (protozoaires, sper-
matozoïdes, cellules sanguines 1. . .) [2], c’est quasi-uniquement pour cette application que
furent utilisées les microscopes par la suite, scellant le lien entre microscopie et imagerie
du vivant.

Il est à noter que le microscope de Leuweenhoek, s’il fut le plus réputé, n’est pas
analogue aux microscopes modernes, constitués de plus d’une lentille. La paternité du
microscope à plusieurs lentilles n’est pas clairement établie, mais la qualité du microscope à
trois lentilles développé par Robert Hooke, dont les résultats furent présentés dans l’ouvrage
Micrographia en 1665 [3], en fait probablement le premier microscope composé utilisé en
tant que véritable outil scientifique. Cependant, la faible qualité des optiques de l’époque
fit que la qualité d’imagerie du microscope composé était généralement moins bonne que
celle du « microscope » à lentille simple, et ce dernier continua d’être le plus répandu parmi

1. Leeuwenhoek ira jusqu’à imager des capillaires sanguins au travers de tissus biologiques relativement
transparents (têtard, aile de chauve souris. . .), probablement le premier exemple d’imagerie non-invasive
en profondeur dans les tissus biologiques !
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Figure 1.1 – Réplique du microscope de Leeuwenhoek.

les scientifiques. Il fallut attendre les travaux de Joseph Jackson Lister sur la correction
des aberrations des lentilles de microscope (1830) [4] ainsi que ceux de Carl Zeiss, Otto
Schott et Ernst Abbe, qui travaillèrent conjointement à la fin du xixe siècle à comprendre,
améliorer, et construire des microscopes, pour finalement aboutir à la version du microscope
que l’on connait aujourd’hui.

Les travaux présentés dans ce manuscrit se fondant en grande partie sur un dévelop-
pement technique de la microscopie (la microscopie interferométrique à faible longueur de
cohérence), ce chapitre propose une présentation générale de la microscopie moderne, en
abordant les applications de la microscopie dans le domaine du diagnostic médical (pro-
longement logique de l’orientation de la microscopie vers l’imagerie des milieux biologiques
présentées au cours de cette introduction, et qui constitue la motivation de nos travaux),
ainsi que les techniques d’imagerie médicale fondées sur la microscopie optique. Mais avant
toute chose, pour observer un échantillon au microscope, il faut l’éclairer. La première
partie de ce chapitre aborde l’interaction entre les milieux biologiques et la lumière.

1.2 Interaction tissu-lumière

Que cherche-t-on à « imager » lorsqu’on place un échantillon sous un microscope ? A
priori, une information (localisée spatialement) extraite de la lumière ayant interagi avec
l’échantillon et de ce fait contenant une information concernant les propriétés de l’échan-
tillon à cet endroit de l’espace. Cette observation soulève plusieurs interrogations : Quelle
information est extraite de la lumière ? Comment la lumière interagit-elle avec l’échan-
tillon ? Quelle sont les propriétés de l’échantillon qui peuvent être « contenues » dans la
lumière ?

Afin de répondre à ces questions, nous allons tout d’abord revenir sur la nature de
la lumière, puis nous intéresser à l’interaction de la lumière avec une particule unique,
avant de généraliser à un grand nombre de particules, constituant un milieu biologique.
Nous nous intéresserons en particulier aux phénomènes de diffusion, d’absorption et de
diffraction, en considérant tout d’abord un échantillon très fin puis un échantillon épais.
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1.2.1 Interaction entre la lumière et une particule unique

La lumière peut être modélisée par une onde électromagnétique, autrement dit une
oscillation couplée du champ électrique et du champ magnétique. On représente générale-
ment une onde lumineuse uniquement par son champ électrique, oscillant dans le temps
et dans la direction de propagation de l’onde. Une onde plane (se propageant dans une
unique direction) et monochromatique (ayant une unique longueur d’onde) peut ainsi être
représentée de la manière suivante :

~E(~r, t) = <[ ~E0 e
(i~k ~r−iωt)], (1.1)

avec ~r la variable d’espace, t la variable temporelle, ~k le vecteur d’onde, de norme k0 = 2π
λ

et ayant la direction de propagation de l’onde, et ω = 2πc
λ , où c correspond à la vitesse

de la lumière dans le vide, et λ la longueur d’onde dans le milieu dans lequel l’onde se
propage.

Lorsque le rôle de la polarisation peut être négligé, il est inutile de considérer que le
champ E est vectoriel, et on peut considérer que les ondes sont scalaires. Par ailleurs, on
peut omettre la dépendance temporelle en e−iωt, et considérer l’amplitude complexe de
l’onde. Ainsi, l’onde lumineuse (plane et monochromatique) sera représentée par :

E(~r) = E0 e
i~k ~r. (1.2)

Notons que, pour une onde quelconque E, lorsqu’on place un capteur photosensible en
un point ~r0, on mesure une grandeur proportionnelle à l’intensité de l’onde en ce point,
c’est à dire au module carré de son champ, I(~r0) =

∣∣E(~r0)
∣∣2. C’est donc toujours cette

information qui est récupérée lorsqu’on utilise l’œil ou une caméra standard, et c’est donc
l’intensité qui doit contenir des informations sur l’échantillon pour pouvoir l’imager.

Lorsqu’on illumine une particule par une onde plane monochromatique comme définie
plus haut, une partie de la puissance de cette onde va être cédée à la particule, qui va
alors soit l’absorber (absorption de l’onde incidente), soit rayonner un champ secondaire
(diffusion de l’onde incidente). Pour n’importe quelle particule, l’amplitude complexe du
champ diffusé en champ lointain peut être mise sous la forme :

Es(~u, r) = S(~u)
eik0r

r
E0, (1.3)

avec r la distance du champ à la particule à la position considérée, et ~u la direction consi-
dérée. Cette onde diffusée est (en champ lointain) une onde sphérique, dont l’amplitude
dépend de la direction ~u selon la grandeur S(~u), appelée amplitude de diffusion. La figure
1.2 illustre l’illumination d’une particule par une onde plane.

Afin de quantifier la puissance cédée par l’onde incidente à la particule, on définit la
section efficace d’extinction, σext telle que le produit σextIinc, avec Iinc la puissance par
unité de surface de l’onde incidente, soit égale à la puissance totale absorbée et diffusée
dans tout l’espace par la particule. De la même manière, on peut définir les section efficaces
d’absorption σa et de diffusion σs (et on aura logiquement σext = σa + σs).

Après interaction avec la particule, il y a donc deux champs superposés : le champ
E, se propageant toujours dans la même direction, mais atténué d’une certaine quantité
représentée par σa, et le champ diffusée Es. Celui-ci se propage dans tout l’espace mais avec
une amplitude dépendant de la direction ~u selon une fonction de phase p(~u, ~ui), donnant la
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E

Es

Figure 1.2 – Schéma de l’illumination d’une particule par une onde plane. Trait plein :
onde plane incidente (champ E) avant et après interaction avec la particule (perte de
puissance par diffusion et absorption après interaction). Pointillé : onde diffusée (champ
Es).

fraction de la puissance de l’onde incidente (dans la direction ~ui) diffusée dans la direction
~u (liée à la dépendance angulaire de S(~u)), et dont la puissance est représentée par σs.
Ce sont donc ces trois quantités σa, σs et p(~u, ~ui), qui sont propres à la particules et qui
constituent l’information « contenue » dans la lumière après interaction avec la particule,
et dont l’influence sur l’intensité I mesurée sur un capteur récupérant cette lumière après
interaction pourra différencier cette particule d’une autre dans une image.

Gustav Mie a développé en 1908 [5] une théorie rigoureuse de la diffusion électroma-
gnétique par une particule sphérique, permettant de déterminer le champ diffusé (et donc
σa, σs et p(~u, ~ui)) en fonction de paramètres physiques et quantifiables : le rayon de la
particule R, son indice optique np, l’indice optique du milieu l’environnant nm, et la lon-
gueur d’onde λ de la lumière incidente. Les sections efficaces d’absorption et de diffusion
dépendent en particulier de deux paramètres :

— un paramètre de taille : x = 2πnmR
λ ,

— le rapport des indices de réfraction : m =
np
nm
,

La figure 1.3 représente par exemple l’efficacité d’extinction (la section efficace d’ex-
tinction normalisée par la section de la particule πR2) en fonction du paramètre de taille.

La théorie de Mie distingue trois principaux régimes de diffusion :
— La diffusion de Rayleigh 2, correspondant au cas R � λ. Dans ce régime, les par-

ticules diffusent la lumière de manière isotrope (sans direction privilégiée), et la
puissance de l’onde diffusée est proportionnelle à 1

λ4 .
— La diffusion de Mie, correspondant au cas R ' λ. Dans ce régime, le champ est

diffusé préférentiellement vers l’avant (dans le même sens que l’onde incidente).
— La diffusion géométrique, correspondant au cas R� λ. Dans ce régime, la particule

peut être considérée comme une lentille boule d’indice np, et les lois de l’optique
géométrique s’appliquent aux rayons lumineux éclairant la particule (en particulier
la réfraction et la réflexion).

La figure 1.4 représente la façon dont la lumière est typiquement diffusée dans les trois
régimes, en représentant les fonctions de phase de trois particules d’indice np = 1.5, ayant

2. Nommée ainsi d’après Lord Rayleigh, qui en fit la découverte en 1871, avant que Mie ne développe
sa théorie plus générale l’incluant comme un cas particulier.
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Figure 1.3 – Efficacité d’extinction d’une particule caractérisée par x et m selon la théo-
rie de Mie. L’échelle verticale s’applique à la courbe m = 1.05, les autres courbes sont
successivement décalées de deux unités vers le haut [6].

Figure 1.4 – Fonctions de phase typique pour les trois régimes de diffusion : diffusion de
Rayleigh (rouge), diffusion de Mie (vert) et diffusion géométrique (bleu) [7].
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Figure 1.5 – Schéma de la réponse d’un échantillon mince constitué de multiples particules
à une onde plane monochromatique.

des rayons R = 0.05µm, 0.25µmet 5µm, immergées dans de l’eau (nm = 1.33), éclairée
dans la direction ~ui = (0, 0) à la longueur d’onde λ = 800nm.

1.2.2 Interaction entre la lumière et un ensemble de particules

Cas d’un échantillon mince.

Considérons tout d’abord un échantillon mince (que l’on peut considérer comme un
plan (x, y)) composé d’un grand nombre de particules diffusantes, de rayons et d’indices
différents, situées à des positions (x, y) différentes. Lorsqu’on éclaire cet échantillon par
une onde plane monochromatique, chaque particule absorbe et diffuse une partie de la
lumière. En « sortie » de l’échantillon, on observe donc la superposition de l’onde plane
initiale dont l’amplitude est modulée spatialement en fonction des particules rencontrées
et de leur section efficace d’absorption, et de la superposition d’une multitude d’ondes
sphériques diffusées (selon l’équation 1.3), avec pour chaque particule une fonction de phase
et une section efficace de diffusion différente. La figure 1.5 représente schématiquement la
situation. Il est à noter que cette situation est la situation la plus courante en microscopie
conventionnelle, où les objets à imager (en particulier les tissus) sont généralement amincis
pour constituer des échantillons les moins épais possible.

Dans cette situation, la superposition des différentes ondes résulte en un phénomène
d’interférences. Ceci correspond à une situation de diffraction de l’onde plane incidente
par les particules contenues dans l’échantillon : l’amplitude de l’onde résultant de la super-
position de toutes les ondes diffusées (et de la partie de l’onde plane incidente conservée
après passage dans l’échantillon) varie en fonction de la direction selon la répartition des
particules dans l’échantillon (dans certaines directions, la lumière interfère de manière
constructive, et dans d’autres, de manière destructive).

Sans entrer dans les détails de la diffraction, donnons juste une idée du lien entre la
répartition des particules et les directions dans laquelle la lumière est diffractée (interfère
constructivement). Considérons la répartition spatiale O(x, y) de l’amplitude lumineuse
juste après passage dans l’échantillon. Comme tout objet, il est possible de la décomposer
en série de Fourier :

O(x, y) =
x

<2

ω(u, v)e2iπ(ux+vy) dudv. (1.4)

N’importe quel échantillon mince peut ainsi être considéré comme ayant optiquement l’effet
d’une somme d’une infinité de mires sinusoïdales, dans toutes les directions possibles et
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Figure 1.6 – Diffraction de l’onde incidente par un échantillon vu comme la somme de
mires sinusoïdales.

ayant toutes les fréquences possibles [8]. Or un résultat connu de la diffraction est qu’une
mire sinusoïdale diffracte la lumière uniquement dans deux directions, symétrique autour
de la direction transmise, et dont l’angle est d’autant plus grand que la fréquence de la
mire est élevée 3. L’angle de diffraction θd est donné par la formule des réseaux (diffraction
uniquement dans les ordres ±1 dans le cas de mires sinusoïdales) :

nd sin(θd) = ni sin(θi)± λfs (1.5)

θd = ± arcsin

(
λfs
n2

)
, (1.6)

avec θi la direction de l’onde incidente (ici θi = 0), ni l’indice du milieu dans lequel se
propage l’onde incidente (ni = 1 si l’on considère une propagation dans l’air), nd l’indice
du milieu dans lequel se propage l’onde diffractée (à priori, l’indice de l’échantillon) et fs la
fréquence de la mire sinusoïdale, correspondant à une fréquence spatiale de l’échantillon. Le
résultat de la diffraction par l’échantillon est ainsi lié aux fréquences spatiales qu’il contient
(des particules très proches l’une de l’autre correspondent à une fréquence spatiale élevée),
et à la superposition des ondes diffractées pour chaque fréquence spatiale, comme présentée
à la figure 1.6.

Un résultat remarquable de cette analyse est que la direction de la lumière après passage
par l’échantillon est liée à la finesse des structures de l’échantillon : plus elles sont fines,
plus la lumière qu’elles ont diffusé sera conservé uniquement pour des angles élevés par
rapport à la direction de l’onde incidente. On parle ainsi du spectre angulaire de la lumière
diffractée, chaque angle correspondant à une fréquence spatiale contenue dans l’échantillon.

Cas d’un échantillon épais.

Un échantillon épais peut être vu comme une superposition d’échantillons minces,
formant finalement un échantillon en trois dimensions. Pour chaque couche de l’échan-
tillon épais, les résultats présentés précédemment restent valables (l’onde plane éclairant

3. Ce résultat prend en compte que chaque point de la mire donne naissance à une onde parfaitement
sphérique, ce qui correspondrait à des particules en régime de diffusion proche de celui de Rayleigh.
Cependant le résultat reste valable dans le cas de régimes de diffusion différents si l’échantillon est composé
d’un grand nombre de particules. Les différences de régimes se traduiront juste par une modification de la
grandeur ω(u, v) par rapport au cas précédent.
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lumière rétro-diffusée par la couche n=1

lumière rétro-diffusée par la couche n=4

1234 . . . N

. . .

Figure 1.7 – Schéma de la réponse d’un échantillon épais constitué de N couches (n=1. . .N)
à une onde plane monochromatique.

la couche voyant cependant sa puissance réduite en fonction de la puissance qu’elle a cédée
au cours de la traversée jusqu’à cette couche). Cependant, chaque couche n est éclairée
non seulement par l’onde plane incidente, mais aussi par toutes les ondes diffusées par les
couches inférieures (1 à n − 1, voir figure 1.7), qui créent à nouveau un phénomène de
diffusion en éclairant les particules de la couche n. Finalement, nous sommes confrontés à
un phénomène de diffusion multiple (exponentielle à mesure que la lumière pénètre dans
l’échantillon) extrêmement difficile à mettre en équation.

Afin de caractériser ce phénomène de diffusion multiple, il est plus aisé d’adopter une
représentation corpusculaire (photons) de la lumière pour s’intéresser à son interaction avec
les particules. On peut alors distinguer trois catégories de photons en sortie de l’échantillon :

— les photons balistiques : ce sont ceux correspondant à des photons non diffusés
ou diffusés une seule fois. Il s’agit de l’ensemble des photons considérés lorsque
nous nous intéressions à un échantillon mince. Comme expliqué précédemment, ces
photons contiennent une information quant aux propriétés de la particule qui les a
diffusés, mais aussi quant à sa position. Ce sont ces photons là qu’il faut récupérer
pour imager pertinemment un échantillon.

— les photons serpentiles : il s’agit des photons diffusés plus d’une fois, mais dont
la trajectoire s’éloigne peu de la trajectoire qu’ils auraient eue s’ils avaient été
balistiques.

— les photons multi-diffusés : ces photons sont ceux ayant été diffusés par de nom-
breuses particules, si bien que leur direction est aléatoire et qu’ils ont, en sortant de
l’échantillon, parcouru une distance beaucoup plus longue qu’un photon balistique
sortant de l’échantillon dans la même direction.

Afin de caractériser la diffusion multiple d’un point de vue macroscopique, on peut
définir une grandeur statistique, le libre parcours moyen de diffusion, noté ls, correspon-
dant à la distance moyenne entre deux évènements de diffusion successifs. On peut alors
montrer que l’intensité Ibal de l’ensemble des photons balistiques à une profondeur z dans
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l’échantillon vaut 4

Ibal(z) = I0e
− z
ls (1.7)

avec I0 l’intensité lumineuse incidente sur l’échantillon.
On peut alors distinguer deux régimes principaux, liés à l’épaisseur L de l’échantillon :
— Régime de diffusion simple : L ≤ ls. Dans ce régime, la majeure partie des photons

subit uniquement un à deux évènements de diffusion, la majorité des photons se-
ront balistiques ou serpentiles, et l’échantillon pourra être pertinemment imagé en
profondeur.

— Régime de diffusion multiple : L� ls. Dans ce régime, tous les photons sont multi-
diffusés. L’échantillon ne peut être imagé optiquement (en tout cas de manière
conventionnelle).

Dans les tissus biologique, on a typiquement ls ' 100µm pour un éclairage dans le
visible ou proche infrarouge. Au-delà de cette profondeur, il est alors difficile d’imager
optiquement les tissus.

Notons que l’on peut définir de la même manière un libre parcours moyen d’absorption,
la, correspondant à la distance parcourue en moyenne par un photon avant d’être absorbé.
La décroissance de l’intensité des photons balistiques est alors caractérisée par l’équation
suivante (en négligeant cette fois les pertes par diffusion) :

Ibal(z) = I0e
− z
la . (1.8)

Cette équation est connue comme la loi d’atténuation de Beer-Lambert. Dans le contexte
de l’imagerie des tissus biologiques, il existe une plage de longueurs d’onde, appelée fenêtre
thérapeutique, pour laquelle le libre parcours moyen d’absorption vaut quelques millimètres
en considérant les constituants généralement présents dans les tissus, en particulier l’eau
(constituant le composant majeur des tissus biologiques), la mélanine (pigment présents
dans la peau), les protéines, l’hémoglobine (protéine présente dans le sang) et l’oxyhémoglo-
bine (oxygène fixé à l’hémoglobine). Cette plage de longueurs d’onde s’étend de ∼ 600nm
à ∼ 1300nm (voir figure 1.8). En utilisant une longueur d’onde d’illumination dans cette
gamme spectrale, l’absorption ne sera donc pas limitante par rapport à la diffusion, qui
elle restreint la possibilité d’imager optiquement en profondeur les tissus biologiques à une
centaine de microns.

Notons que les échantillons biologiques vivants non préparés ont en général de grandes
épaisseur (souvent macroscopiques), de sorte que toute la lumière est absorbée en « sortie »
de l’échantillon. Dans ce cas la lumière qui pourra être exploitée pour l’imagerie sera la
lumière rétrodiffusée (voir figure 1.7), qui peut contenir des informations pertinentes jusqu’à
une profondeur ls pour des méthodes d’imagerie exploitant les photons ballistiques et la
pour des méthodes d’imagerie exploitant des photons multi-diffusés. Définissons alors la
grandeur Rrd(x, y, z), donnant la proportion de l’intensité lumineuse incidente rétrodiffusée
au point (x, y, z) dans l’échantillon. Comme expliqué précédemment, cette grandeur dépend
de la taille de la particule, de son indice et de l’indice qui l’entoure au point (x, y, z). Afin
d’imager l’échantillon tridimensionnel, une méthode sera donc de reconstituer Rrd(x, y, z).

Dans le cadre de l’imagerie de la peau humaine basée sur les photons ballistiques, la
lumière rétrodiffusée peut contenir des informations pertinentes jusqu’à des profondeurs

4. On néglige la perte d’intensité par absorption dans cette formule.
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Figure 1.8 – Spectres d’absorption des principaux composants des tissus biologiques :
eau, mélanine, protéine, hémoglobine (Hb),oxyhémoglobine (HbO2). La grandeur donnée
en fonction de la longueur d’onde correspond au coefficient d’absorption µa = 1

la
[9].

Figure 1.9 – Structure de l’épiderme dans la peau humaine. Modifié de
http ://www.vivascope.de.

entre ∼ 100 µm et ∼ 1 mm selon la méthode d’imagerie utilisée. Il convient de rappeler
ici que la peau humaine est constituée de trois couches : l’épiderme (couche superficielle),
le derme (couche intermédiaire) et l’hypoderme (couche profonde). La profondeur de pé-
nétration des méthodes d’imagerie optique permet uniquement d’imager l’épiderme, et
dans certains cas une partie du derme (l’épaisseur de l’épiderme dépendant de nombreux
facteurs [10]). L’épiderme est lui même constitué de différentes couches : la couche cor-
née (stratum corneum), la couche granuleuse (stratum granulosum), la couche épineuse
(stratum spinosum) et la couche basale (stratum basale). Entre l’épiderme et le derme se
trouve la jonction dermo-épidermique. Ce sont ainsi généralement ces différentes couches
qui pourront être imagées pertinemment par des méthodes d’imagerie optique. La figure
1.9 présente un schéma de la structure de ces différentes couches dans la peau.
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1.3 La microscopie pour le diagnostic médical

1.3.1 Pratiques

Dès les débuts de la microscopie dans le courant du xviie siècle, des médecins se sont
intéressés à son utilisation dans le diagnostic de maladies par l’observation de structures
microscopiques et en tant qu’outil d’assistance à la chirurgie. Citons les publications de
Borellus (1653) [11], et surtout de Malpighi (1666) [12]. Cependant, cet intérêt était mar-
ginal en comparaison de celui que la microscopie suscita dans le domaine de la botanique
ou de la zoologie. Les grands représentants de l’anatomie pathologique (la discipline de
la médecine s’intéressant à l’observation des modifications morphologiques causées par les
maladies, aussi appelée anatomo-pathologie 5) des xviie et xviiie siècle considéraient en ef-
fet le microscope comme un outil superflu, possiblement en raison du fait que de nombreux
microscopes étaient alors conçus par des amateurs (à l’exemple de Leeuwenhoek) 6. Ce ne
sera qu’à partir des travaux de Marie François Xavier Bichat (1800) [13] que le microscope
sera progressivement accepté dans le milieu médical, et deviendra finalement un outil in-
contournable suite aux travaux de Rudolf Virchow dans le courant du xixe siècle, mettant
en évidence l’importance de l’étude des effets des maladies à l’échelle microscopique. La
branche de l’anatomo-pathologie s’intéressant spécialement à des observations faites au
microscope s’appelle l’histopathologie, le terme d’histologie faisant référence à l’anatomie
microscopique, soit l’étude des tissus à l’échelle microscopique.

Afin d’observer les tissus sous un microscope, plusieurs étapes sont nécessaires. Il faut
tout d’abord prélever le tissu. La méthode de prélèvement la plus courante est la biopsie,
consistant à prélever un morceau de tissu à un endroit précis. Le prélèvement peut se faire
de différentes manières, mais est en général un acte relativement anodin pour les praticiens,
sauf pour certains prélèvements dans des zones difficiles d’accès. Pour le patient cependant,
la biopsie peut être douloureuse, et laisser des cicatrices incommodantes. La biopsie doit
ensuite être traitée de manière à pouvoir être conservée au cours du temps dans des condi-
tions les plus proches de l’état in vivo (l’observation n’étant généralement pas effectuée au
moment du prélèvement). Le traitement de conservation habituel consiste à déshydrater le
tissu puis le plonger dans un conservateur qui va remplacer l’eau précédemment présente
et fixer le tissu. Le tissu est ensuite inclu dans un bloc de paraffine. Le bloc de paraffine
contenant le tissu est ensuite coupé en très fines tranches (habituellement de 2 à 25 µm)
à l’aide d’un microtome. Ces tranches (correspondant à des échantillons minces tels que
décrits à la section 1.2.2) sont placées sur des lames de verre et peuvent ensuite être ob-
servées à l’aide d’un microscope conventionnel. Ces tranches sont couramment appelées
« coupes histologiques », car l’étude histologique se fait à partir de celles-ci. Des colorants
se fixant à certains composants cellulaires sont ensuite appliqués sur ces échantillons avant
observation afin de mieux distinguer leurs structures, et d’en optimiser le contraste.

Ce processus est relativement long et complexe, et un patient nécessitant un diagnostic
histopathologique reçoit généralement les résultats de son analyse après une quinzaine de
jours. Ce délai peut être particulièrement anxiogène, notamment car les examens histolo-
giques sont le plus souvent requis dans le cas de suspicion de cancer.

Nous nous intéresserons au cours de nos travaux plus spécifiquement au diagnostic
histopathologique du cancer de la peau, un des types de cancer les plus courants. Un cancer

5. Aujourd’hui souvent abrégé en « anapath » chez les professionnels de la santé.
6. Le premier atlas d’anatomie pathologique, publié en 1799, ne comprend aucune illustration d’après

une observation au microscope.
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détecté sur trois est un cancer de la peau, et il ne cesse de se développer : on dénombre
trois millions de nouveau cas par an uniquement aux Etats-Unis, et selon l’Organisation
mondiale de la Santé, on prévoit que deux tiers des Australiens seront diagnostiqués d’un
cancer de la peau avant leurs 70 ans.

On distinguera deux grands types de tumeurs :

1. les carcinomes. Généralement assez grands (de 1 à quelques centimètres), ils consti-
tuent le cancer de la peau le plus commun (∼ 95% des cas). Ces tumeurs se mani-
festent de façon très visible à la surface de la peau, et apparaissent généralement
au niveau du visage et du cou, résultant en une identification rapide. Cependant,
même si l’identification est plus tardive, le pronostic vital n’est qu’exceptionnelle-
ment engagé, dans des cas très particuliers. En général, le carcinome est rapidement
extrait (parfois même sans passer par un diagnostic histopathologique), et le risque
de récidive est assez faible. Par ailleurs, le risque de métastase (migration de la tu-
meur vers un tissu sain distant) est exceptionnel. Le carcinome ne représente ainsi
qu’environ 5% des décès liés au cancer de la peau.

2. les mélanomes. Ils constituent la plus dangereuse forme de cancer de la peau (∼ 95%
des décès liés au cancer de la peau sont dus à un mélanome), mais aussi la plus rare
(∼ 5% des cas). Ils sont souvent indiscernables d’un grain de beauté bénin au
niveau de la surface de la peau, mais peuvent avoir des très larges ramifications
en profondeur dans la peau, et peuvent ainsi se développer sans être détectés : un
mélanome sur trois n’est ainsi pas détecté à un stade précoce. A un stade avancé, les
mélanomes entrainent des métastases et il est très difficile, voire impossible, de les
guérir. La figure 1.10 représente ainsi le taux de survie à 5 ans en fonction du stade
auquel le mélanome est détecté. En parallèle est représenté le coût moyen annuel
de traitement d’un patient en fonction du stade du mélanome duquel il est atteint.
L’importance du diagnostic précoce du mélanome est ainsi mise en évidence, mais la
difficulté de détection de ce type de cancer, due en partie au fait qu’il est impossible
d’effectuer des biopsies systématiques des grains de beauté, rend la tâche complexe.

Ajoutons qu’en plus du diagnostic, une partie du travail des anatomo-pathologistes
consiste, suite à l’ablation d’une tumeur, à vérifier si celle-ci a bien été totalement extraite,
à partir de coupes histologiques de la tumeur. L’anatomo-pathologiste doit alors savoir
déterminer les limites de la tumeur, appelées limites d’exérèse.

1.3.2 Besoins

Le diagnostic de certitude d’une tumeur ne peut reposer que sur l’examen histologique
suite à une biopsie, et le choix d’effectuer une biopsie repose entièrement sur l’analyse
visuelle de la surface de la peau (parfois effectuée à l’aide d’une loupe, et très rarement
d’un microscope, l’un ou l’autre étant appelé dans ce contexte dermatoscope) et l’expérience
du praticien (le dermatologue, médecin spécialiste de la peau). Ainsi, 60% des anomalies
présentant une suspicion de cancer de la peau qui sont biopsiées se révèlent être bénignes.

Actuellement, les dermatologues expriment le besoin d’un outil d’aide au diagnostic qui
permettrait de diminuer le nombre de biopsies inutiles tout en permettant un diagnostic
plus précoce des tumeurs, en fournissant un premier diagnostic plus fiable que le simple
diagnostic visuel, se basant sur des images se rapprochant au plus des coupes histologiques.
Les travaux effectués durant cette thèse ont pour but de participer au développement d’un
tel outil. Celui-ci doit vérifier plusieurs conditions :
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Figure 1.10 – Taux de survie à 5 ans et coût moyen annuel de traitement d’un patient
atteint d’un mélanome, en fonction du stade du mélanome. Modifié de Technavio.com.

— Pouvoir être utilisé sur les patients in vivo. En effet l’objectif de cet outil est
d’éviter à avoir à extraire le tissu pour l’analyser.

— Fournir des images en temps réel. Un outil dont les temps d’acquisition sont
trop longs n’est concrètement généralement pas utilisé, car le processus devient trop
contraignant si de nombreuses analyses doivent être menées.

— Être non invasif. L’objectif étant d’éviter les biopsies, on souhaite éviter toute
incision dans la peau du patient, afin d’avoir un instrument facilement utilisable
et pouvant mener rapidement de nombreuses analyses. De la même manière, on ne
souhaite pas devoir injecter des agents de contraste dans la peau du patient avant
analyse.

— Être non ionisant. L’utilité de l’instrument devient discutable si la balance bé-
néfice/risque est moins bonne que pour la méthode de diagnostic visuel actuelle. Si
l’utilisation de l’instrument entraine un développement du risque de cancer, il ne
sera probablement pas utilisé en tant qu’assistance quotidienne au diagnostic par
les dermatologues.

— Être compact. L’encombrement de l’instrument doit être limité de sorte à ce qu’il
puisse être utilisé en routine par les praticiens, et qu’il puisse être utilisé pour
analyser n’importe quelle zone du corps.

— Fournir des images de qualité histologique. Le but étant de fournir des images
similaires à des coupes histologiques, il est nécessaire que l’instrument ait une ré-
solution similaire à celle des microscopes actuellement utilisés en histopathologie,
typiquement 1µm×1µm×1µm. Il est aussi nécessaire que les structures de la peau
présentent un contraste assez bon pour pouvoir les distinguer clairement, comme
dans une coupe histologique.

— Fournir des images en profondeur dans les tissus. C’est un point fondamen-
tal. En effet, tous les points précédents peuvent plus ou moins être vérifiés par un
dermatoscope. Cependant, les coupes histologiques sont faites en profondeur dans
la peau, à des niveaux où les indices de développement des tumeurs sont bien plus
clairs qu’en surface. On considérera comme objectif de pénétration de pouvoir vi-
sualiser clairement la jonction dermo-épidermique, situé typiquement entre 150 µm
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et 200 µm en profondeur, qui est une zone importante dans l’analyse histopatholo-
gique, certaines tumeurs se formant à ce niveau, et rarement plus en profondeur.

L’ensemble de ces points pourrait être vérifié par une méthode d’imagerie optique, c’est
à dire un microscope qui pourrait fournir des images en profondeur dans les tissus, sans
que ceux-ci aient besoin d’être préparés. Avant de s’intéresser à la méthode que nous avons
retenue pour développer un tel microscope, intéressons nous à la manière dont on peut
modifier un microscope afin qu’il puisse obtenir des images des tissus en profondeur.

1.4 Techniques de microscopie pour l’imagerie en profondeur
dans les tissus

Lorsqu’une coupe histologique est réalisée, l’objectif est d’obtenir à partir d’un tissu
(constituant un échantillon épais) un échantillon mince correspondant à une tranche de
tissu à une épaisseur donnée, de sorte que, lorsqu’on place cet échantillon dans un micro-
scope conventionnel, on image uniquement les photons ballistiques provenant de la tranche
de tissu nous intéressant, permettant d’en former une image pertinente. Une étude relative-
ment exhaustive du microscope conventionnel (en particulier du microscope conventionnel
en reflexion, permettant d’imager la lumière rétro-diffusée) est présentée en annexe A.
Celle-ci introduit de nombreux résultats fondamentaux de la microscopie auxquels nous
nous référerons régulièrement au cours de ce manuscrit.

Comme vu précédemment, si l’on observe un échantillon épais avec un microscope
conventionnel, il y a superposition des photons ballistiques provenant de toutes les profon-
deurs de l’échantillon et des photons multi-diffusés par les différentes couches, si bien qu’il
est impossible d’imager l’échantillon en profondeur.

Cependant, il y a bien des photons ballistiques provenant de toutes les couches (infini-
ment fines, au sens défini par la figure 1.7) de l’échantillon, jusqu’à une certaine profondeur
passée laquelle la diffusion (ou l’absorption) est trop importante par rapport à la diffusion
simple. L’imagerie se fondant sur les photons ballistiques (imagerie conventionnelle) sera
toujours limitée en profondeur par ces phénomènes. Cependant, jusqu’à cette profondeur,
il est possible d’imager les tissus si l’on parvient à isoler les photons ballistiques revenant
d’une couche de l’échantillon, la situation devenant alors équivalente à la situation où
une coupe histologique est observée avec un microscope conventionnel (au détail près de
la lumière perdue par diffusion dans les couches précédentes). Afin d’imager un tissu en
profondeur en utilisant un microscope, il faut donc pouvoir isoler les photons ballistiques
provenant d’une position donnée (pas nécessairement toute une couche comme en micro-
scopie conventionnelle, si l’on peut récupérer les photons ballistiques en un unique point
par exemple, on peut ensuite mettre en place une procédure de balayage pour imager toute
une couche).

Pour ce faire, plusieurs méthodes ont été développées. Notons aussi qu’il existe des
méthodes d’imagerie en profondeur exploitant les photons multi-diffusés, capable ainsi
d’imager au-delà du libre parcours moyen de diffusion. Citons la tomographie optique
diffuse (DOT, diffuse optical tomography) [14], l’imagerie photo-acoustique [15] et l’image-
rie acousto-optique [16]. Cependant ces méthodes s’éloignent beaucoup de la microscopie
conventionnelle, et nous ne nous y intéresserons pas ici.
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Figure 1.11 – Schéma d’un montage de microscopie à feuille de lumière. Modifié de
http ://www.ip3d.fr.

1.4.1 La microscopie à feuille de lumière

Cette méthode, proposée en 2004 [17], se fonde sur le fait que si l’on parvient à n’éclairer
qu’une couche d’un échantillon épais en profondeur, alors en observant l’échantillon avec
un microscope conventionnel, seule cette couche sera imagée. Au lieu d’éclairer l’échantillon
épais dans la direction de l’axe optique du microscope (comme en microscopie convention-
nelle), cette méthode se fonde ainsi sur un éclairage orthogonal à cette direction.

La source d’éclairage est généralement un laser. Notons que cette méthode a jusqu’à
maintenant toujours été utilisée en fluorescence (éclairement avec un laser à une longueur
d’onde, mesure de la lumière renvoyée par l’échantillon à une autre longueur d’onde). Le
faisceau laser est collimaté, agrandi, puis passe au travers d’une lentille cylindrique pour
former une ligne. Cette ligne est ensuite focalisée par un objectif de microscope au ni-
veau de la couche de l’échantillon à imager. Si la profondeur de champ de l’objectif est
assez grande par rapport à la taille de l’échantillon à observer, l’échantillon est finalement
éclairé par un plan de lumière (une « feuille de lumière », d’où le nom de la méthode 7,
dont l’épaisseur correspond à la résolution latérale de l’objectif utilisé (c’est donc la réso-
lution latérale de l’objectif d’illumination qui fixe la résolution axiale de cette méthode).
Orthogonalement à ce plan, un microscope conventionnel récupère les photons diffusés (en
fluorescence) par l’échantillon dans le plan de la feuille de lumière, et forme ainsi une image
à la profondeur déterminée par la position de la feuille de lumière. Le fonctionnement de
ce type de microscopie en profondeur est illustré à la figure 1.11.

Ce schéma d’illumination limite cependant l’utilisation de cette méthode à l’imagerie
de petits échantillons (quelques dizaines de microns à quelques millimètres) : il faut pouvoir
illuminer l’échantillon de côté, sans que la lumière (d’illumination) soit perdue par diffusion

7. Notons que cette méthode est connue sous de nombreuses appellations différentes : LSM, LSFM,
SPIM, OPFOS. . . faisant toutes référence à des implémentations techniques légèrement différentes de la
même méthode.
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Figure 1.12 – Diagrammes de Jablonski illustrant a) la fluorescence linéaire (« conven-
tionnelle »), b) la fluorescence non linéaire, ici fluorescence excitée à deux photons, et c)
la génération de seconde harmonique.

ou absorption au niveau de la zone que l’on veut imager. Cette technique n’est ainsi pas
adaptée à l’imagerie dans un contexte clinique, cependant, elle présente de nombreuses
qualités pour une utilisation dans les domaines de la biologie cellulaire et de la biologie du
développement.

1.4.2 La microscopie non linéaire

La microscopie non linéaire, proposée en 1990 [18], est une technique analogue à la
microscopie en fluorescence conventionnelle, mais ne s’intéressant qu’à certains mécanismes
de réémission de la lumière (pouvant être la fluorescence, mais pas uniquement) ayant lieu
uniquement lorsque l’intensité de la lumière incidente est très élevée.

Afin de comprendre cette méthode, revenons rapidement sur le concept de la micro-
scopie en fluorescence. Lorsqu’on éclaire un échantillon fluorescent à une certaine longueur
d’onde, les électrons des atomes de l’échantillon passent à un état excité en absorbant
l’énergie (les photons) de la lumière incidente (lié à la longueur d’onde de la lumière λ par
Eex = hc

λex
, avec h la constante de Planck et c la vitesse de la lumière), puis reviennent à

leur état fondamental, en libérant une énergie Ef = hc
λf

, et donc en émettant de la lumière
à la longueur d’onde λf . Etant donné qu’une certaine quantité d’énergie (relativement
faible) est perdue dans des processus non-radiatifs (n’émettant pas de lumière) entre l’ab-
sorption d’un photon d’excitation et l’émission d’un photon de fluorescence, Ef est plus
faible que Eex, et ainsi la lumière émise par fluorescence a une longueur d’onde plus élevée.
La figure 1.12.a résume ce phénomène sous la forme d’un diagramme appelé diagramme de
Jablonski. Notons que la lumière incidente doit avoir la « bonne » énergie correspondant
à une transition dans les niveaux électroniques de l’atome pour que la fluorescence puisse
avoir lieu.

La microscopie non linéaire se base sur une situation où la lumière d’excitation a une
énergie égale à la moitié de l’énergie nécessaire à l’excitation des électrons. Il faut ainsi que
l’atome absorbe simultanément deux photons pour que l’émission de lumière (pouvant être
due à un phénomène de fluorescence, mais aussi à un phénomène de génération de seconde
harmonique, se faisant sans transition non radiative) puisse avoir lieu, comme schématisé
sur les figures 1.12.b et 1.12.c 8.

Ce phénomène étant relativement rare, il n’a concrètement lieu que lorsque l’intensité
de la lumière d’excitation est élevée, maximisant les chances que ce phénomène survienne.

8. Il est aussi possible d’avoir des cas d’aborption à trois photons, voire plus : on parle aussi de micro-
scopie de fluorescence multi-photonique et de génération de troisième harmonique.
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Figure 1.13 – a) Excitation d’un échantillon de fluoresceine en fluorescence linéaire, à la
longueur d’onde d’excitation 488 nm. b) Même échantillon, éclairé à la longueur d’onde
d’excitation 960nm(∼ 2×488nm) : fluorescence non linéaire, excitée à deux photons. Dans
les deux cas, l’objectif de microscope utilisé a une ouverture numérique de 0.16. [19]

Ainsi, en éclairant un échantillon avec une telle lumière d’excitation, la fluorescence (ou
la génération de seconde harmonique) n’aura lieu que là où le faisceau d’illumination est
le plus concentré (focalisé), et on récupérera les photons réémis provenant uniquement de
cette zone. La figure 1.13 illustre la zone fluorescente pour un même échantillon éclairé à
une longueur d’onde correspondant à la fluorescence conventionnelle (a.) et à deux fois cette
longueur d’onde (b.), correspondant à un cas d’absorption à deux photons. On remarque
que l’intensité du faisceau d’excitation va avoir une influence sur la résolution de cette
méthode.

Ainsi, en microscopie non linéaire il est nécessaire d’avoir un éclairage focalisé sur
la zone que l’on souhaite imager en profondeur. Cette focalisation est faite par le même
objectif de microscope que celui servant à imager l’échantillon, et la focalisation du faisceau
d’excitation se fait donc seulement en un point (voir figure 1.13.b). On image donc un seul
point à la fois dans cette méthode de microscopie. Afin de pouvoir imager toute une coupe,
il faut balayer l’échantillon ou le faisceau incident puis reconstituer la coupe à partir des
images des différentes points.

Cette méthode, comme la microscopie à feuille de lumière, n’est actuellement pas utili-
sée couramment dans un contexte clinique. Cependant, l’intérêt de son utilisation dans ce
contexte est un important sujet d’étude, et elle pourrait se révéler une méthode utile pour
certaines applications.

1.4.3 La microscopie confocale

Proposée en 1957 [20], la microscopie confocale constitue la première méthode de mi-
croscopie en profondeur dans les tissus. En microscopie confocale, l’échantillon est éclairé
par un faisceau de lumière focalisé, tout comme en microscopie non linéaire. Dans le cas
où la microscopie confocale est utilisée en fluorescence , l’éclairage est celui présenté à la
figure 1.13.a. Comme on le voit sur cette figure, l’échantillon est éclairé sur une grande
profondeur, et de la lumière est rétrodiffusée sur toute cette profondeur. Cependant, seul
le point de l’échantillon situé à la distance focale de l’objectif (en considérant un objec-
tif corrigé à l’infini) est effectivement conjugué avec le capteur du microscope. Les autres
parties de l’échantillon (en profondeur) sont aussi vues par le capteur, mais au niveau de
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Figure 1.14 – Schéma de principe de la microscopie confocale. Les rayons en pointillés
correspondent aux rayons provenant de zones de l’échantillon non conjuguées au plan du
capteur de la caméra et coupés par le diaphragme.

celui-ci, leur image est défocalisée. La superposition de toutes les images défocalisées des
différents points éclairés de l’échantillon « brouille » totalement l’image focalisée du point
de l’échantillon à la distance focale de l’objectif.

L’idée de la microscopie confocale est de conserver sur le capteur uniquement la lumière
effectivement focalisée sur celui-ci, correspondant à la lumière revenant uniquement d’un
point dans l’échantillon, et permettant ainsi d’imager ce point de l’échantillon situé en
profondeur. Pour ce faire, on peut simplement placer un diaphragme conjugué avec le plan
focal de l’objectif, dont le diamètre est de l’ordre de grandeur de celui de la tache d’Airy
correspondant à l’image d’un point de l’échantillon dans le plan du diaphragme. Ainsi,
l’immense majorité de la lumière défocalisée est coupée par le diaphragme, mais toute la
lumière provenant du point conjugué au diaphragme est conservée 9 : on parle de filtrage
confocal de la lumière. En focalisant ensuite la lumière sur un capteur, on image un unique
point en profondeur dans l’échantillon 10. Ce principe de fonctionnement du microscope
confocal est illustré sur la figure 1.14.

Comme la microscopie non-linéaire, la microscopie confocale est une méthode permet-
tant d’imager un seul point à la fois dans l’échantillon, et il est donc nécessaire d’utiliser
des procédures de balayage pour effectuer des coupes dans les échantillons.

Notons que l’on peut montrer que la PSF 11 (latérale) d’un microscope confocal cor-
respond au carré de la PSF du même microscope sans filtrage confocal [21], la résolution
latérale du microscope confocal est donc légèrement meilleure que celle du microscope

9. Si le diaphragme est plus petit que la tache d’Airy, ou coupe legèrement plus de lumière défocalisée,
mais on perd aussi de la lumière provenant du point que l’on souhaite imager, et on ne gagne certainement
pas en résolution : toute la lumière « contenue » dans la tache d’Airy provient d’un seul et même voxel de
résolution coté échantillon.
10. Notons que le capteur lui même peut faire office de diaphragme s’il a une taille appropriée.
11. Point spread function, voir définition à l’annexe A
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conventionnel utilisant un objectif identique. La résolution axiale du microscope confocal
vaut quant à elle la profondeur de champ de l’objectif utilisé. Notons cependant que, comme
présentée à la figure A.11, la PSF axiale d’un objectif de microscope présente de nombreux
lobes, si bien que même si la profondeur de champ peut être très faible par l’utilisation
d’un objectif à grande ouverture numérique, de la lumière est en fait récupérée au-delà de
cette profondeur de champ, et en pratique la résolution axiale du microscope confocal n’est
pas assez bonne pour pouvoir représenter des images en coupe verticale (dans la direction
axiale). On utilisera donc uniquement le microscope confocal pour produire des images en
coupe en face, la géométrie habituelle d’acquisition en microscopie.

Contrairement aux deux méthodes précédentes, la microscopie confocale est aujourd’hui
largement utilisée dans un contexte clinique, et par les dermatologues en particulier. Le
microscope confocal jouit en effet de l’avantage de pouvoir être utilisé directement sur
n’importe quel tissu sans préparation, et d’une mise en place plus simple que les deux
autres méthodes. Cependant, le fait de ne pouvoir imager que des coupes en face constitue
une limitation de cette méthode, de même que la nécessaire utilisation d’objectifs à grande
ouverture numérique, rendant cette méthode très sensible aux aberrations introduites par
l’échantillon, limitant ainsi la profondeur de pénétration accessible avec une bonne qualité
d’imagerie 12. Par ailleurs le coût élevé des instruments de microscopie confocale (de l’ordre
de 100.000 e) en limite encore la diffusion dans les hôpitaux.

1.5 Conclusion

L’imagerie optique peut apporter des informations fondamentales sur la structure des
tissus biologiques. En mesurant l’intensité lumineuse en fonction de la position dans l’échan-
tillon, on forme une image où l’intensité est liée à la taille des particules ainsi qu’au rapport
entre leur indice et celui du milieu qui les entoure, donnant une information morphologique
sur les tissus imagés. En considérant un échantillon de tissu biologique mince, l’instrument
adapté pour visualiser des structures au niveau cellulaire est le microscope, dont les deux
caractéristiques fondamentales sont le champ d’observation et la résolution, liée à l’ouver-
ture numérique de l’objectif de microscope utilisé, indiquant la taille de la zone qui pourra
être visualisée, ainsi que la taille des structures les plus fines qui pourront être discernées.

Le microscope est aujourd’hui un instrument indispensable en anatomie pathologique,
en particulier dans le domaine du diagnostic du cancer de la peau, où un diagnostic de
certitude ne peut être apporté qu’à partir d’un examen histologique, c’est à dire d’une
observation au microscope d’un tissu suspect suite à une biopsie, nécessaire pour pouvoir
former des coupes minces du tissus, analysées par la suite en microscopie. Ce processus est
long, complexe, et anxiogène pour les patients, si bien qu’aujourd’hui, les dermatologues
expriment le besoin de nouveaux instruments permettant d’obtenir une qualité d’imagerie
histologique sans avoir besoin d’effectuer de biopsie.

Des techniques de microscopie peuvent effectivement imager des échantillons épais,
en utilisant le fait que des photons ballistiques (les photons apportant une information
pertinente sur l’échantillon) peuvent être récupérés même lorsqu’ils sont rétrodiffusés en
profondeur dans l’échantillon, tant qu’ils ne proviennent pas d’une profondeur trop grande
par rapport à la distance de libre parcours moyen de diffusion (ou d’absorption) de l’échan-

12. Cette profondeur est de surcroît limitée par le fait que certains photons ne provenant pas du point
que l’on souhaite imager (photons multi-diffusés ou photons ballistiques provenant d’autres points éclairés)
passent malgré tout par le diaphragme.
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tillon. Ces techniques permettant d’isoler les photons ballistiques pour former des images
en profondeur dans les tissus incluent la microscopie à feuille de lumière, la microscopie non
linéaire et la microscopie confocale. Aujourd’hui, la microscopie confocale est la technique
la plus couramment utilisée dans un contexte clinique.

Nous nous proposons à présent d’étudier une nouvelle méthode de microscopie permet-
tant d’imager les tissus en profondeur, se fondant sur des techniques d’interférométrie : la
microscopie par cohérence optique.



Chapitre 2

La Microscopie par Cohérence
Optique

2.1 Introduction

La microscopie par cohérence optique (ou OCM, pour optical coherence microscopy en
Anglais) se fonde sur une technique de filtrage interférométrique de la lumière rétrodiffusée
par l’échantillon afin de pouvoir l’imager en profondeur. Avant de rentrer dans les détails
de cette technique, notons qu’elle a d’abord été implémentée sur des systèmes d’imagerie
à résolution (latérale) moins élevée que des microscopes, sous le nom de tomographie par
cohérence optique (ou OCT, pour optical coherence tomography), dont le concept a été
introduit pour la première fois en 1987 sous le nom d’OCDR (pour optical coherence domain
reflectometry) [22], puis d’OCT pour son application en imagerie biomédicale [23]. L’OCM
est une branche de l’OCT proposant une méthode d’imagerie en profondeur se fondant sur
la même technique, mais à résolution microscopique. Cependant, notons bien que l’immense
majorité des systèmes OCT utilisés actuellement ne sont pas des systèmes OCM, la moindre
résolution des systèmes OCT étant tout à fait adaptée à de très nombreuses applications.

La figure 2.1 représente graphiquement les résolutions latérales et profondeurs de pé-
nétration typiques de l’OCT et de l’OCM, ainsi que de la microscopie confocale et de
l’échographie 1.

L’OCT constitue ainsi un intermédiaire entre la microscopie confocale et les méthodes
d’imagerie médicale conventionnelles, en particulier l’échographie, la mieux résolue de ces
méthodes. En effet, si l’OCT présente une résolution moins bonne que la microscopie
confocale, elle présente aussi une profondeur de pénétration plus élevée, car le filtrage
interferométrique de l’OCT est plus efficace que le filtrage confocal et permet d’imager des
échantillons en profondeur même lorsque très peu de photons ballistiques sont récupérés.
Notons que l’OCM combine quant à elle la résolution de la microscopie confocale et la
profondeur de pénétration de l’OCT.

Afin de comprendre la technique de l’OCT (et de l’OCM), ce chapitre se propose de
revenir sur le principe des interférences à deux ondes, à la base de l’OCT, puis de présenter
les implémentations et applications communes de l’OCT, avant de s’intéresser en particulier
à l’OCM, et de présenter en détail l’implémentation de l’OCM au cœur des travaux de cette

1. On ne considère pas ici les méthodes de microscopie présentées précédemment basées sur la fluores-
cence, fondamentalement assez différentes, et difficilement implémentables sur des échantillons tout à fait
identiques à ceux considérés en microscopie confocale ou OCT.

23
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Figure 2.1 – Diagramme représentant les résolutions latérales et profondeurs de pénétra-
tion typiques de la microscopie confocale, l’OCT, l’échographie et l’OCM [24].

thèse : la microscopie par cohérence optique plein champ (ou FF-OCM pour full-field optical
coherence microscopy). Cependant, avant tout cela, on se propose de présenter le principe
général sur lequel repose l’OCT, tout comme les principes des méthodes de microscopie en
profondeur dans les tissus ont été présentés précédemment.

2.2 La tomographie par cohérence optique (OCT)

2.2.1 Principe

L’OCT repose sur le principe que des photons à l’origine d’interférences peuvent être
isolés. Les systèmes d’OCT sont donc des interféromètres 2, au sein desquels la lumière est
divisée en deux faisceaux : l’un illumine l’échantillon (en OCT conventionnelle, de manière
analogue à l’éclairage en microscopie confocale) tandis que l’autre est réfléchi par une sur-
face de référence. Ces deux faisceaux sont recombinés, et focalisés sur un capteur. Celui-ci
mesure d’une part la somme de l’intensité de la lumière réfléchie par la surface de référence
et de l’intensité de la lumière intégrée sur toute la profondeur de champ de l’« objectif »
utilisé 3 (en admettant qu’un filtrage confocal est fait par le capteur, sans quoi il mesure
aussi de la lumière provenant d’autres parties de l’échantillon), et d’autre part, par dessus
ce signal (constituant un « fond »), un état d’interférence, correspondant à l’interférence
entre la surface de référence et des structures rétro-diffusantes dans l’échantillon. Le fond
peut alors être extrait de manière à récupérer uniquement l’information sur l’état d’inter-
férence, à partir de laquelle on peut se ramener à une information sur les structures ayant

2. De type Michelson dans l’immense majorité des cas.
3. Le terme objectif se réfère au système optique collectant la lumière rétrodiffusée par l’échantillon,

en OCT, de manière générale il ne s’agit pas d’objectifs de microscopes, ce terme faisant référence à des
objectif d’ouverture assez importantes pour atteindre une résolution micrométrique.
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Figure 2.2 – Schéma de principe de l’OCT. ∆zOCT correspond à la résolution axiale du
système OCT. ∆x (resp. ∆z) correspond à la résolution latérale (resp. axiale) de l’objectif
utilisé (voir annexe A). Modifié de [25].

interféré avec la surface de référence, et ainsi former une image de ces structures.
Des interférences ne pouvant être mesurées que pour les structures rétro-diffusantes

dont la différence de marche avec la surface de référence est inférieure à la longueur de
cohérence de la lumière, l’information extraite du signal interférométrique concerne une
zone de l’échantillon d’étendue axiale liée à la longueur de cohérence de la source : en
OCT, la résolution axiale est ainsi fixée par la longueur de cohérence de la source. La
largeur de la longueur de cohérence étant inversement proportionnelle à la largeur du
spectre de la source, plus le spectre de la source sera large, meilleure sera la résolution
axiale du système OCT 4. Le terme de cohérence se réfère ici à la cohérence temporelle,
liée à l’étendue spectrale de la lumière (par opposition à la cohérence spatiale, présentée à
l’annexe A, liée à l’étendue angulaire de la lumière).

La résolution latérale d’un système OCT est quant à elle liée à l’ouverture numérique
de l’objectif utilisé (selon l’équation A.14, ou λ correspond alors à la longueur d’onde
moyenne de la lumière). Le principe de l’OCT est illustré à la figure 2.2, en considérant
un interféromètre de Michelson à fibres optiques (interféromètre très couramment utilisé
en OCT).

En microscopie confocale, la résolution axiale est liée à l’ouverture numérique des objec-
tifs utilisés, et il est indispensable d’utiliser des objectifs à grande ouverture numérique. En
OCT, la résolution axiale est indépendante des objectifs, et uniquement liée au spectre de
la lumière utilisée. Ainsi, les résolutions latérales et axiales sont découplées et des objectifs
à très faible ouverture numérique peuvent être utilisés tout en conservant une très grande
résolution axiale. Ceci peut permettre d’éviter une trop grande influence des aberrations
introduites par l’échantillon, et participe à la grande profondeur de pénétration de l’OCT,
en plus du fait que les mesures interférométriques sont très sensibles. Par ailleurs, le filtrage
interférométrique est bien plus selectif que le filtrage confocale (voir figure 2.3), résultant
en une résolution axiale effectivement assez bonne pour pouvoir représenter des images en
coupes verticales 5.

4. Notons qu’il faut aussi que la réponse spectrale du capteur soit assez large pour pouvoir détecter
tout le spectre de la source, sans quoi la résolution est limitée par la largeur de la réponse spectrale du
capteur.

5. Comme on le verra, le schéma d’acquisition de l’OCT est aussi particulièrement adapté à l’imagerie
en coupe verticale, et de plus, la résolution latérale est souvent bien moins bonne que la résolution axiale
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Figure 2.3 – PSF axiale d’un microscope confocal comparée à celle d’un système OCT
utilisant un objectif d’ouverture numérique identique. L’échelle logarithmique met en évi-
dence la sélectivité accrue du système OCT, bien que les largeurs des deux PSF soient
relativement proches l’une de l’autre [26].

Par analogie avec l’échographie, une technique produisant aussi des coupes verticales,
on utilise parfois les termes suivants pour se référer aux images produites en OCT :

1. A-scan : Profil 1D axial de l’échantillon (une ligne verticale dans une image d’un
échantillon en coupe verticale).

2. B-scan : Profil 2D axial de l’échantillon (coupe verticale, concaténation d’un cer-
tain nombre de A-scans). En OCT conventionnelle, un balayage latéral du faisceau
d’éclairage est nécessaire pour obtenir un B-scan.

3. C-scan : Profil 2D en face de l’échantillon. En OCT conventionnelle, un C-scan est
souvent obtenu après obtention de multiples B-scans pour obtenir une image 3D,
puis recoupe dans cette image 3D pour obtenir une coupe en face.

4. M-scan : A-scan obtenu à une position en fonction du temps (moins courant que les
autres types d’images en OCT).

Tout comme la microscopie confocale, l’OCT est aujourd’hui couramment utilisée dans
un contexte clinique. Le domaine où cette technique s’est imposée de manière specta-
culairement rapide parmi les praticiens est l’ophtalmologie, domaine dans lequel aucune
méthode ne permettait de visualiser les couches de la rétine de manière non invasive avant
l’introduction de l’OCT. Aujourd’hui, il est courant pour un ophtalmologue d’être muni
d’un système OCT, même sans travailler dans un contexte hospitalier.

Malgré son introduction dans le domaine de la recherche il y a à peine trente ans, l’OCT
représente aujourd’hui un marché de plus d’un milliard de dollars, avec près de quarante
entreprises produisant des sytèmes OCT dans le monde.

2.2.2 Interférences à deux ondes en OCT.

Comme on l’a vu, l’OCT repose sur un filtrage interférométrique. Afin de donner un
cadre théorique à l’OCT, il convient donc de revenir sur la manière dont fonctionne un in-

du fait de l’utilisation d’objectif faiblement ouvert, ajoutant à l’intérêt de représenter des coupes verticales
plutôt que des coupes en face.
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Figure 2.4 – Définition des grandeurs utiles pour un cas simple où l’échantillon que l’on
veut imager en OCT est une particule dans un milieu d’indice n.

terféromètre. L’annexe B présente des résultats fondamentaux d’interférométrie en lumière
monochromatique ainsi qu’en lumière polychromatique, en considérant un interféromètre
de Michelson, le plus couramment utilisé en OCT.

En OCT, une des surfaces dans un bras de l’interféromètre est remplacée par un échan-
tillon. Le bras dans lequel se trouve l’échantillon sera alors appelé bras objet, tandis que
le bras contenant une surface réfléchissante (la surface de référence) sera appelé bras de
référence. La lumière revenant de l’échantillon n’est pas caractérisée par un coefficient de
réflexion, mais par la grandeur Rrd(x, y, z), donnant la proportion de l’intensité lumineuse
incidente rétrodiffusée au point (x, y, z) dans l’échantillon, définie à la section 1.2.2, et
même plus précisément de la proportion de Rrd(x, y, z) récupérée par l’objectif, que l’on
notera R′rd(x, y, z).

Considérons tout d’abord un cas très simple, représenté à la figure 2.4. l’échantillon est
une particule, localisée à la position (x0, y0, z0) dans un milieu d’indice n, et caractérisée
par un coefficient de réflexion Rparticule. Le faisceau d’éclairage est centré sur la position
(x0, y0), et l’intensité mesurée par le capteur est finalement donnée par (voir équation
B.21) :

IOCT =
I0

4

(
Rref +Rparticule + 2

√
RrefRparticuleγ(δ) cos(2πσδ)

)
, (2.1)

δ correspond à la différence de marche entre la particule et la surface de référence, et
Rref correspond au coefficient de réfexion en intensité de la surface de référence . En dehors
de l’échantillon, tout l’interféromètre est considéré dans l’air. On a ainsi, en utilisant les
grandeurs définies à la figure 2.4, δ = 2

[
(L1 − L2,air)− n z0

]
.

À partir de cette équation, on voit qu’il est possible de mesurer Rparticule en mesurant
l’amplitude du termes d’interférence, proportionnelle à

√
Rparticule, tant que la différence

de marche entre la particule et la surface de référence est « inclue » dans γ(δ). Ceci illustre
le filtrage interférométrique de l’OCT : après isolation et démodulation du terme d’inter-
férence, on obtient uniquement une information pour la partie de l’échantillon inclue dans
γ(δ). Ainsi, la résolution axiale du système est donnée par la FWHM 6 de γ(δ), que l’on no-
tera ∆zOCT . Le voxel de résolution du système OCT est ainsi donné par ∆x×∆y×∆zOCT ,
avec ∆x = ∆y la résolution latérale de l’objectif utilisé (voire annexe A).

6. Largeur à mi-hauteur, full width at half maximum en Anglais.
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Considérons à présent le cas d’un échantillon quelconque caractérisée par R′rd(x, y, z).
Comme évoqué précédemment, en plus des interférences, le capteur intègre la lumière pro-
venant de toute la profondeur de champ de l’objectif (en considérant un filtrage confocal),
soit de tout le voxel de résolution de l’objectif. Ainsi le terme r2

2 dans l’équation B.21,
correspondant à la proportion d’intensité lumineuse revenant du bras défini maintenant
comme le bras objet, va prendre la valeur (approximative)

y

V

R′rd(x, y, z) dx dy dz, avec

V le voxel de résolution de l’objectif ∆x×∆y×∆z, considéré autour du point de focalisa-
tion de l’objectif (voire annexe A). On pourra noter ce terme Rincoh, la majeure partie de la
lumière considérée dans ce terme n’interférant pas et étant ainsi de la lumière incohérente
(temporellement) 7.

Par ailleurs, les interférences résultent de la somme des effets de toutes
les structures contenues dans l’échantillon et inclues dans le voxel de résolu-
tion du système OCT. Le terme d’interférence s’écrit ainsi approximativement
2
√
Rref

y

VOCT

√
R′rd(x, y, z) γ(δ(z)) cos(2πσδ(z)) dx dy dz , avec VOCT le voxel de résolu-

tion du système OCT ∆x×∆y ×∆zOCT , considéré autour de la position de la différence
de marche nulle.

Finalement l’intensité mesurée par le capteur d’un système OCT est donnée par

IOCT =
I0

4

Rincoh +Rref + 2
√
Rref

y
VOCT

√
R′rd(x, y, z) γ(δ(z)) cos(2πσδ(z)) dx dy dz


 .

(2.2)
Notons bien que dans cette formule, VOCT est une fonction de la position de la différence

de marche nulle, que l’on peut noter Z0, telle que 2
[
(L1 − L2,air)− nZ0

]
= 0, ainsi que

de la position (X,Y ) de focalisation du faisceau d’illumination.

2.2.3 Implémentations

2.2.3.1 Domaine temporel (TD-OCT)

Cette implémentation correspond à l’utilisation d’un montage tout à fait identique à
celui considéré dans la partie précédente, et qui nous a permis d’établir l’équation 2.2. Cette
méthode s’explique facilement à partir de cette équation. Comme on peut le voir, il est
possible à partir de IOCT de mesurer

t

VOCT

√
R′rd(x, y, z). En trouvant un moyen de consi-

dérer n’importe quel volume VOCT dans l’échantillon, il est alors possible de reconstituer
une image (en 3D) de l’échantillon.

Il est possible de « contrôler » VOCT en jouant sur la position de focalisation (X,Y ) du
faisceau de focalisation et sur la position de la différence de marche nulle, Z0 =

(L1−L2,air)
n .

En jouant sur (X,Y ) en maintenant Z0 fixe on obtient une image en coupe en face, en
jouant sur Z0 à (X,Y ) fixé on obtient un A-scan. Notons que jouer sur Z0 peut être fait
simplement en jouant sur L1 ou L2,air, c’est à dire en balayant la surface de référence, ou
en balayant l’échantillon selon z, ou encore en balayant tout l’interféromètre selon z. Si

7. Attention cependant, dans certains cas particuliers où des objectifs à grande ouverture numérique
sont utilisés, les voxels de résolution du système OCT et de l’objectif peuvent être assez proches, et la
lumière considérée dans le terme n’est plus majoritairement incohérente.
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l’on balaie la surface de référence, il est important de ne pas quitter le voxel de résolution
de l’objectif, sans quoi la surface de référence n’est plus « vue ».

En pratique, c’est le plus souvent la surface de référence qui est balayée, en maintenant
tout le reste fixe et en utilisant des objectifs avec une assez longue profondeur de champ. Il
est en effet aisé d’extraire l’amplitude du terme d’interférence à partir d’un signal variant
selon z, le terme en cosinus variant dans cette direction. Ainsi, en OCT en domaine temporel
(ou TD-OCT pour time domain OCT en Anglais), des A-scans sont obtenus, et des B-
scans peuvent être obtenus en déplaçant le faisceau dans la direction x ou y entre chaque
A-scan. Des images 3D peuvent être obtenues en déplaçant le faisceau dans la direction y
ou x entre chaque B-scan. Des C-scans peuvent être obtenus en recoupant les images 3D.

Le TD-OCT est la première méthode d’OCT à avoir été développée. Notons que pour
une implémentation plus aisée en contexte clinique, des interferomètres à fibres optiques,
très compacts, ont rapidement été utilisés dans les systèmes OCT, et constituent aujour-
d’hui la norme dans les systèmes OCT. La résolution des premiers systèmes de TD-OCT
était typiquement de 15 µm × 15 µm (latérale × axiale), en utilisant une diode superlu-
minescente (SLD) comme source d’éclairage [23], et des objectifs assez peu ouverts pour
maximiser la profondeur sondée en balayant la surface de référence. L’utilisation de plu-
sieurs SLD a permis d’atteindre une résolution axiale de l’ordre de 3µm [27], et l’utilisation
de laser a impulsion ultra-brèves (de l’ordre de la femtoseconde, permettant d’avoir un
spectre très large) et de lasers supercontinuum (utilisant des fibres à cristal photonique)
ont permis d’atteindre une résolution axiale de l’ordre de 1µm, voire moins [28]. La vitesse
d’acquisition typique en TD-OCT, lié à la vitesse d’acquisition du capteur et du temps
nécessaire au balayage axial est de quelques centaines de A-scans par seconde [29]. Notons
que l’obtention d’un C-scan de ∼ 500× 500 points nécessite ainsi ∼ 15 minutes, un temps
très long dans le domaine de l’imagerie médicale.

Cependant, des méthodes relativement complexe utilisant des modulateurs de phase
RSOD (rapid scanning optical delay) ont permis de multiplier la vitesse d’acquisition par
∼ 10 [30] en TD-OCT, mais globalement le développement des systèmes de TD-OCT est
aujourd’hui quasiment arrêté, du fait de l’émergence d’une nouvelle implémentation de
l’OCT ayant de nombreux avantages : l’OCT dans le domaine fréquentiel.

Malgré tout, remarquons que la résolution latérale en TD-OCT peut être largement
améliorée si l’on n’utilise plus un balayage de la surface de référence mais de l’échantillon,
ou encore si l’on déplace les objectifs en même temps que l’on déplace la surface de référence
(technique appelée refocalisation dynamique). Ainsi la résolution latérale en TD-OCT peut
être très élevée, ce qui constitue un avantage majeur de cette technique, auquel nous
reviendrons, l’OCM étant généralement effectué dans le domaine temporel (et constituant
l’un des seuls domaines de développement du TD-OCT aujourd’hui).

2.2.3.2 Domaine fréquentiel (FD-OCT)

L’immense majorité des systèmes cliniques d’OCT commercialisés aujourd’hui, et étu-
diés par les chercheurs sont des systèmes d’OCT dans le domaine fréquentiel (ou FD-OCT
pour frequency domain OCT en Anglais). Bien que nos travaux ne concernent pas cette
implémentation, il est important de l’évoquer du fait de l’importance de son utilisation
aujourd’hui. Cette implémentation, proposée quelques années après l’introduction du TD-
OCT [31] se fonde sur le fait que les états d’interférences dépendent de la différence de
marche entre les deux surfaces de l’interféromètre, mais aussi de la longueur d’onde (voir
équation B.10). On distingue deux générations de systèmes FD-OCT : l’OCT dans le do-
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maine spectral (SD-OCT pour spectral domain OCT en Anglais) et l’OCT à source balayée
(SS-OCT pour swept source OCT en Anglais)

2.2.3.2.1 Domaine spectral (SD-OCT)

L’état d’interférences dépendant de la longueur d’onde, l’idée du SD-OCT est de ne
plus mesurer l’intensité directement en utilisant un capteur intégrant toutes les longueurs
d’onde comme on a considéré à la section B.2, mais d’utiliser un spectromètre, c’est à dire
d’envoyer la lumière en sortie de l’interféromètre au travers d’un réseau de manière à isoler
les longueurs d’onde et les mesurer individuellement à l’aide d’un capteur linéaire.

Pour chaque longueur d’onde, l’intensité mesurée est celle donnée par l’équation B.10,
mais en prenant en compte qu’un échantillon est placé dans un des deux bras. Étant donné
qu’on se place dans un cas monochromatique, la longueur de cohérence est très élevée et
on intègre les différences de marche entre les structures contenues dans l’échantillon et la
surface de référence sur toute la profondeur de champ de l’objectif utilisé :

ISD−OCT (σ) =
I0

4

(
Rref +

y

V

R′rd(x, y, z) dx dy dz

+ 2
√
Rref

y
V

√
R′rd(x, y, z) cos

(
2πσδ(z)

)
dxdy dz

). (2.3)

Considérons uniquement le terme entre crochets dans cette équation (terme d’inter-
férence, à un facteur près), et simplifions le en négligeant l’intégration selon x et y (on
considère un faisceau « ponctuel », et on se place à une position (x, y) donnée). De plus, δ
étant une fonction de z, effectuons un changement de variable z ↔ δ :

ISD−OCT,int(σ) =

∆z∫
−∆z

√
R′rd(δ) cos (2πσδ) dδ (2.4)

En utilisant des arguments de parité vus précédemment, on a ainsi :

ISD−OCT,int(σ) =

∆z∫
−∆z

√
R′rd(δ)e

2iπσδ dδ (2.5)

Considérons le cas où ∆z →∞, correspondant à une ouverture numérique tendant vers
0, dans l’objectif d’expliciter la méthode sans entrer dans des subtilités calculatoires. On
a alors :

ISD−OCT,int(σ) =

+∞∫
−∞

√
R′rd(δ)e

2iπσδ dδ (2.6)

ISD−OCT,int(σ) = TF

[√
R′rd(δ)

]
(σ). (2.7)
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Figure 2.5 – Comparaison d’images en coupe verticale de rétine saine in vivo : a) TD-
OCT, image obtenue avec un système commercial Zeiss OCT 3 Stratus (vitesse : 400 A
scans/s). b) FD-OCT, image obtenue avec un système de laboratoire (vitesse : 30.000
A-scans/s) [33].

Ainsi, la transformée de Fourier de ISD−OCT,int(λ) permet de se ramener à
√
R′rd(δ) =√

R′rd(z), avec z prenant toutes les valeurs possibles dans un intervalle défini par l’inverse
du pas du spectromètre (et en pratique, dans la profondeur de champ de l’objectif), c’est
à dire de produire un A-scan de l’échantillon.

En SD-OCT, il est donc possible d’obtenir des A-scans sans avoir besoin d’un balayage
de la différence de marche dans l’interféromètre. Cette technique permet d’augmenter gran-
dement la vitesse d’acquisition. De plus, il a été montré que le SD-OCT permet d’avoir un
gain en sensibilité par rapport au TD-OCT du fait que même les photons rétrodiffusés en
dehors du volume de cohérence contribuent au signal [32].

La figure 2.5 présente deux images de rétines (saines), l’une obtenue sur un montage de
TD-OCT, l’autre sur un montage de FD-OCT, mettant en évidence le gain en sensibilité
de la méthode fréquentielle.

L’utilisation de caméra linéaires CMOS à haute vitesse à permis d’atteindre des vitesses
typiques de 120.000 A-scans par seconde en FD-OCT [33], 30 fois plus élevées que celle des
implémentations les plus développées de TD-OCT, et 300 fois plus élevées que celles des
systèmes typiques de TD-OCT.

Notons que la résolution axiale est identique entre un système de TD-OCT et de FD-
OCT si la même source est utilisée 8. Les sources évoquées précédemment sont donc aussi
utilisables en FD-OCT pour atteindre de hautes résolutions axiales.

2.2.3.2.2 Source balayée (SS-OCT)
Cette implémentation, aussi appelée OFDI (pour optical Fourier domain imaging),

constitue la deuxième génération des systèmes FD-OCT, introduite deux ans après le
SD-OCT [34]. Elle est fondée sur exactement le même principe que le SD-OCT, mais sa

8. En considérant que la réponse spectrale du capteur (en TD-OCT) ou le spectromètre (en FD-OCT)
ne soit pas limitant par rapport au spectre de la source.
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particularité réside dans le fait qu’on n’utilise pas un spectromètre pour isoler les longueurs
d’onde, mais une source monochromatique dont la longueur d’onde est balayée au cours
du temps. L’équation de l’intensité mesurée sur le capteur en SS-OCT peut donc s’écrire :

ISS−OCT,int(t) =

+∞∫
−∞

√
R′rd(δ)e

2iπσ(t)δ dδ (2.8)

ISS−OCT,int(t) = TF

[√
R′rd(δ)

]
(t). (2.9)

L’intensité est ainsi mesurée au cours du temps sur un capteur ponctuel, et un A-scan
est obtenu à partir d’une transformée de Fourier de ce signal variant temporellement.

Un capteur ponctuel peut atteindre des vitesses d’acquisition extrêmement rapides, si
bien que l’acquisition d’un A-scan est encore plus rapide qu’en SD-OCT. La limitation en
vitesse de la SS-OCT est liée à la vitesse de balayage en longueur d’onde de la source. De
nombreuses améliorations ont été développées pour maximiser cette vitesse. Aujourd’hui,
l’utilisation de lasers FDML (Fourier-domain mode locking) présente de nombreux avan-
tages et permet d’atteindre des vitesses d’acquisition jusqu’à 370.000 A-scans par seconde
[35].

Ainsi, une grande partie des systèmes OCT commercialisés actuellement sont des sys-
tèmes de SS-OCT. Notons cependant que malgré leurs nombreux avantages, ils nécessitent
malgré tout des sources complexes et chères. Par ailleurs, l’étendue axiale (le « champ d’ob-
servation » dans la direction axiale) des coupes obtenues en SS-OCT (et plus généralement
en FD-OCT) est liée à la profondeur de champ des objectifs utilisés. Ainsi, si l’on désire
avoir une coupe d’un échantillon sur une grande profondeur (ce qui est souvent le cas en
imagerie médicale), il est nécessaire d’utiliser des objectifs peu ouverts, ou détriment de la
résolution latérale du système.

L’annexe C présente des exemples d’applications de l’OCT en contexte clinique. Au-
jourd’hui, un des grands domaines de développement de l’OCT est la dermatologie. Ce-
pendant, les dermatologues nécessitent des images à très hautes résolution (à l’image de la
microscopie confocale), souvent difficiles à atteindre en OCT conventionnelle, et nécessi-
tant le développement de nouvelles méthodes. Nos travaux portent sur une telle méthode
d’imagerie OCT à très haute résolution pour l’imagerie dermatologique : la microscopie
par cohérence optique.

Avant d’entrer dans les détails de cette méthode, notons finalement que l’OCT est
aussi parfois utilisée dans des domaines autres que l’imagerie médicale, en particulier dans
la recherche en biologie du développement ou en ingénierie des tissus, et sur d’autres
échantillons que des tissus biologiques, en particulier dans l’étude d’œuvres d’art ou en
recherche sur les matériaux papiers.
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2.3 La microscopie par cohérence optique plein champ (FF-
OCM)

L’OCM repose sur les mêmes principes que l’OCT, les systèmes d’OCM étant des
systèmes d’OCT dont les objectifs ont des ouvertures numériques assez grandes pour avoir
une résolution latérale de l’ordre du micron, similaire à celle d’un microscope conventionnel.
Pour des applications où une qualité d’imagerie histologique est nécessaire, l’utilisation de
systèmes OCM est indispensable pour se rapprocher au mieux des images obtenues en
histologie conventionnelle, avec un microscope conventionnel.

L’OCM peut ainsi être implémentée sur un système TD-OCT ou FD-OCT, cependant
comme on l’a vu précédemment, l’utilisation d’objectifs à grandes ouvertures numériques
limite l’étendue axiale des coupes obtenues en FD-OCT. Malgré tout, une faible étendue
axiale n’empêche pas d’obtenir des coupes en face autour de la position de focalisation
de l’objectif utilisé. L’OCM a ainsi été implémenté en FD-OCT de cette manière [36],
cependant, les avantages du FD-OCT par rapport au TD-OCT sont fortement réduits :
le FD-OCT n’a pas une meilleure sensibilité que le TD-OCT pour l’imagerie d’une coupe
en face [37], et en FD-OCT, pour obtenir une image en face, il sera toujours nécessaire
d’obtenir une image 3D (sur une profondeur faible) et de la recouper, tandis qu’un système
TD-OCT peut produire une image en coupe à une profondeur donnée en maintenant la
surface de référence fixe et en utilisant un modulateur de phase dans le bras de référence[38].
Les vitesses d’acquisition peuvent ainsi être plus rapides pour l’OCM dans le domaine
temporel, limitées uniquement par la vitesses maximale du balayage du faisceau dans les
deux directions (x, y) pour reconstituer l’image en face.

Si des images en coupe verticale sont voulues, en FD-OCM il est nécessaire d’utiliser
des méthodes différentes de celles utilisées en FD-OCT conventionnelle. Il est par exemple
possible d’obtenir des coupes de faible étendue axiale à différentes profondeurs et de les
recombiner (on parle souvent de stitching, couture en Anglais) 9. L’obtention des coupes
à différentes profondeurs peuvent être obtenues par refocalisation du faisceau d’éclairage
(technique nommée Gabor-domain OCM [43]), ou par l’utilisation de plusieurs faisceaux
focalisés à des profondeurs différentes [44]. En TD-OCT par contre, comme on l’avait
vu, le balayage axial présent peut permettre de s’affranchir de la nécessité d’une grande
profondeur de champ, et des images en coupe verticale ayant une résolution microscopique
peuvent ainsi être obtenues en TD-OCM exactement de la même manière que des images
en coupe verticale en TD-OCT [45]. Cependant, la vitesse d’acquisition est alors limitée,
comme en TD-OCT, par la vitesse de refocalisation et de la translation mécanique de
la surface de référence. Des méthodes pour maximiser la vitesse du TD-OCM en coupe
verticale ont été développées, par l’utilisation de miroirs MEMS [46] ou de fibres focalisant
simultanément à différentes positions dans l’échantillon [47], mais le TD-OCM à haute
vitesse en imagerie en coupe verticale, et encore plus en imagerie 3D, reste compliqué à
implémenter.

L’imagerie en face reste ainsi la plus appropriée à l’OCM, et l’acquisition dans le do-
maine temporel, si elle est aujourd’hui largement négligée en OCT, reste en OCM une mé-
thode aussi efficace, voire plus, que l’acquisition dans le domaine fréquentiel si des coupes
en face sont désirées. Pour l’imagerie de coupes verticales ou l’imagerie 3D, l’acquisition

9. D’autres méthodes existent pour augmenter l’étendue axiale, comme l’utilisation de faisceaux de
Bessel [39], de masques de phase [40], de modulateur acousto-optiques [41], ou par des approches numériques
de reconstruction inspirées de l’holographie [42], mais elles sont relativement marginalement utilisées.
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dans le domaine temporel est aussi plus simple à implémenter que celle dans le domaine
fréquentiel, mais souffre de sa vitesse d’acquisition.

Une des limitations de la vitesse d’acquisition du TD-OCM est la nécessité d’un ba-
layage latéral dans les deux directions (x, y) couplé à une refocalisation dynamique. Afin de
s’affranchir du balayage latéral, une stratégie, proposée pour la première fois en 1998 [48],
consiste à paralléliser l’éclairage et la détection, autrement dit à éclairer tout le champ au
lieu d’éclairer un unique point, et utiliser un capteur en deux dimensions (autrement dit,
une caméra). De cette manière, on image en parallèle un ensemble de points de l’échantillon
au lieu de les imager individuellement par un balayage du faisceau, et il est alors possible
d’obtenir des images en face sans balayage, et directement des images 3D par refocalisa-
tion dynamique. Du fait de l’éclairage de tout le champ que l’on souhaite imager, cette
implémentation de l’OCM est appelée OCM plein champ, ou full-field OCM en Anglais
(FF-OCM). On la retrouve aussi souvent sous le nom d’OCT plein champ (ou FF-OCT
pour full-field optical coherence tomography), bien qu’il s’agisse toujours d’une méthode
d’OCM 10. On peut voir la FF-OCM comme une méthode de microscopie conventionnelle
(où l’on éclaire toujours tout le champ des échantillons à observer, généralement avec un
éclairage de Köhler, voir annexe A.3) qui aurait la capacité d’imager les échantillons en
profondeur.

La FF-OCM peut être vue comme une adaptation de la technique d’interférométrie co-
hérente à balayage (ou CSI pour coherence scanning interferometry en Anglais) à l’imagerie
d’échantillons biologiques. Des montages de CSI de résolution microscopique, fondamen-
talement identiques à ceux utilisés en FF-OCM, ont été conçus dès la fin des années 1980
[50, 51], mais jusqu’à l’introduction de la FF-OCM, la CSI était quasi-uniquement déve-
loppée pour des application de caractérisation de matériaux (mesures topographiques des
surfaces) [52, 53].

C’est à la FF-OCM que nous allons à présent nous intéresser, et c’est cette implémen-
tation de l’OCM qui constitue le socle de nos travaux.

2.3.1 Cadre théorique

2.3.1.1 Interférences en FF-OCM

Contrairement à l’OCT conventionnelle, les montages de FF-OCM n’utilisent habituel-
lement pas de fibres optiques, du fait que l’utilisation de celles-ci est intrinsèquement liée
à une imagerie point par point. Nous considérerons donc comme montage FF-OCM de
référence un interféromètre de Michelson en espace libre, avec un objectif de microscope
dans chacun des bras. Un tel interféromètre est appelé interféromètre de Linnik. Notons
qu’il est nécessaire de placer un objectif non seulement dans le bras objet pour avoir une
haute résolution latérale, mais aussi dans le bras de référence du fait de l’éclairage spatia-
lement incohérent 11 (les rayons interférant devant être issus du même point de la source
et donc avoir suivi exactement le même parcours dans les deux bras de l’interféromètre).
Le fait de placer un objectif dans le bras de référence permet également de compenser la
dispersion introduite par l’objectif dans le bras objet (la même épaisseur de verre ne serait
sinon pas traversée par les deux faisceaux interférant, résultant en des problèmes que nous

10. Le terme FF-OCM se réfère à une méthode d’OCM dans le domaine temporel, mais notons que des
implémentations de FD-OCM (SS-OCM) avec un éclairage « plein champ » ont aussi été étudiées [49].
11. Un éclairage spatialement incohérent est nécessaire pour avoir une bonne qualité d’image en micro-

scopie en éclairage plein champ, voir annexe A.
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Figure 2.6 – Schéma d’un montage de FF-OCM utilisant un interféromètre de Linnik et
des objectifs de microscope à immersion.

évoquerons plus loin).
Cet interféromètre est représenté en figure 2.6, en considérant des objectifs de micro-

scope ne travaillant pas nécessairement dans l’air mais pouvant avoir un milieu d’immersion
d’indice nim (voir annexe A). Bien que ce montage soit le plus couramment utilisé en FF-
OCM, il existe aussi d’autres montages que nous évoquerons plus loin.

Notons que ce montage est équivalent au montage de la figure A.16, mais avec un
objectif de microscope supplémentaire. Cela met en évidence qu’il est relativement aisé de
construire un montage de FF-OCM à partir d’un microscope en réflexion conventionnel.

En FF-OCM, tout se passe comme si l’on avait plusieurs systèmes de TD-OCT en pa-
rallèle, et finalement, l’intensité mesurée au niveau du capteur de la caméra est la suivante :

IFF−OCM (X ′, Y ′) =
I0

4

(
Rincoh +Rref+

2
√
Rref

 y

VOCT (X,Y,Z0)

√
R′rd(x, y, z) γ(δ(z)) cos(2πσδ(z)) dx dy dz

). (2.10)

Cette formule est identique à celle présentée précédemment pour le TD-OCT (équation
2.2), à la différence près qu’on obtient une distribution d’intensité en deux dimensions sur
le capteur, chaque point (X ′, Y ′) du capteur correspondant à un volume VOCT différent,
centré en (X,Y, Z0) = (X

′

G ,
Y ′

G , Z0) au niveau de l’échantillon, avec G le grandissement
du microscope formé par le système FF-OCM (voir équation A.1), et Z0 la position de la
différence de marche nulle entre les deux bras.

On peut ainsi voir un système FF-OCM comme une multitude de systèmes de TD-
OCM en parallèle, à une différence près : en FF-OCM, il ne peut pas y avoir de filtrage
confocal, la détection « plein champ » impliquant de récupérer la lumière provenant de
tous les points du champ simultanément. Ainsi, bien qu’en OCM la part de Rincoh dans
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la formule précédente devrait être très faible du fait de la proximité entre le voxel de
résolution de l’objectif et celui du système OCT (voir partie 2.2.2), en FF-OCM, chaque
« détecteur » (en fait, chaque pixel de la caméra) récupère de la lumière provenant de
toutes les « couches » de l’échantillons du fait de l’absence de filtrage confocal, et la part
de Rincoh est en fait très importante.

Afin de manipuler l’équation 2.10 plus aisément, nous pouvons la simplifier en consi-
dérant que le résultat de l’intégrale (terme entre crochets) est en fait équivalent à ce qui
serait mesuré pour une distribution de particules unique dans le plan (X,Y ), ayant toutes
une certaine position Z (et donc une certaine différence de marche δech avec le bras de
référence) et un certain ratio d’intensité rétro-diffusée et récupérée par l’objectif de mi-
croscope Rech, ces particules uniques (« effectives ») représentant le résultat de l’effet de
l’ensemble des particule contenue dans les différents volumes VOCT sondés simultanément
(aux différentes positions (X,Y )). Dans la suite, on notera par ailleurs IFF−OCM = I.
L’équation devient alors similaire à l’équation 2.1 :

I(X ′, Y ′) =
I0

4

(
Rincoh +Rref + 2

√
Rref

√
Rech(X,Y )γ(δech) cos(2πσδech)

)
. (2.11)

On utilisera aussi la forme plus compacte suivante :

I(X ′, Y ′) = I +A(X,Y )M(δech), (2.12)

avec I = I0
4 (Rincoh + Rref ), A(X,Y ) = I0

2

√
Rref

√
Rech(X,Y ) et M(δech) =

γ(δech) cos(2πσδech). Notons que A(X,Y )M(δech) constitue le terme d’interférences de
I. L’amplitude de ce terme est A tandis que sa phase est Φ = 2πσδech.

La différence de marche δech est liée à la position Z de la particule unique effective
considérée pour la position (X,Y ) (dépendant elle-même de la distribution de particules
contenues dans le volume VOCT sondé à la position (X,Y )). Pour une particule effective
donnée et selon les grandeurs définies à la figure 2.7, on a :

δech = 2
([
nim(d− Z) + Zn

]
− nimd

)
(2.13)

δech = 2Z(n− nim). (2.14)

Comme expliqué précédemment, le volume VOCT sondé est centré en (X,Y, Z0) avec
Z0 la position de la différence de marche nulle. Dans la formule précédente, la différence de
marche n’est nulle que si Z = 0 (on sonde la surface de l’échantillon, ce qui a peu d’intérêt),
ou n = nim (cas particulier). Pour pouvoir sonder la position axiale que l’on souhaite, la
seule variable que l’on va pouvoir ajuster est l’épaisseur du milieu d’indice nim traversé
dans le bras objet 12, en modifiant la position axiale de l’échantillon ou en modifiant la
position de l’objectif du bras objet (il faut alors modifier la position de l’objectif et de
la surface de référence d’une quantité équivalente pour ne pas affecter l’épaisseur d’air
traversée avant les objectifs). Ces deux cas sont formellement identiques, et en prenant en
compte un déplacement (de l’objectif ou de l’échantillon) ∆z, compté positivement quand
l’échantillon se rapproche de l’objectif (voir figure 2.7), la différence de marche s’écrit alors :

12. On pourrait aussi jouer sur la différence d’épaisseur d’air traversée entre les deux bras (avant d’entrer
dans les objectifs), mais cette méthode pose des problèmes de dispersion que nous évoquerons plus loin.
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Figure 2.7 – Définition des grandeurs utiles pour le calcul de la différence de marche entre
une particule unique effective à une position (X,Y ) donnée et la surface de référence.

δech = 2
([
nim(d− Z −∆z) + Zn

]
− nimd

)
(2.15)

δech = 2(Z(n− nim)−∆znim). (2.16)

Ainsi, pour n’importe quel Z, il existe une valeur de ∆z telle que la différence de marche
entre la particule en Z et la surface de référence est nulle, donnée par :

∆z = Z

(
n

nim
− 1

)
. (2.17)

Pour sonder une profondeur Z dans l’échantillon, il faut donc physiquement déplacer
l’échantillon ou l’objectif d’une quantité Z + Z

(
n
nim
− 1
)

= Z
(

n
nim

)
en prenant comme

origine la surface de l’échantillon, lorsque celle-ci est à la différence de marche nulle avec
la surface de référence (à une distance d de l’objectif du bras objet).

Ce raisonnement a été fait pour une particule effective unique. Afin de donner une
formule pour δech dépendant du champ, il convient de réécrire la différence de marche
sous une forme légèrement différente. En effet, quelle que soit la position considérée dans
le champ, la même épaisseur de milieu d’indice nim est traversée entre l’objectif du bras
objet et l’échantillon. Afin de prendre cela en compte, nous allons considérer une épaisseur
e, indépendante du champ, correspondant à la profondeur à laquelle l’objectif vient sonder
l’échantillon. Pour chaque point du champ, on a alors un Z différent qui pourra s’écrire
Z(X,Y ) = e+ δe(X,Y ). La différence de marche s’écrit alors :

δech(X,Y ) = 2
([
nim(d− e−∆z) + (e+ δe(X,Y ))n

]
− nimd

)
(2.18)

δech(X,Y ) = 2(e(n− nim) + δe(X,Y )n−∆znim). (2.19)
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Figure 2.8 – Schéma de l’échantillon considéré pour illustrer le cas des interférences en
FF-OCM.

Notons qu’en toute rigueur, e est une fonction du champ si la surface de l’échantillon
et la surface de référence ne font pas un angle identique avec l’axe optique (considéré à 90°
sur la figure 2.7).

Afin d’illustrer le cas des interférences en FF-OCM, considérons un échantillon simple,
constitué de deux couches d’indices n1 et n2, avec une interface entre les deux couches
faisant un certain angle α avec la surface de l’échantillon, considérée plate (tout comme la
surface de référence). Cet échantillon est illustré sur la figure 2.8.

Considérons que l’on veut sonder l’interface entre les deux couches. On s’enfonce donc
dans l’échantillon d’une quantité e1

(
n1
nim

)
. La différence de marche en fonction du champ

vaut alors δech(X,Y ) = 2δe1(X,Y )n1.
On s’intéresse simplement à une interface, δe(X,Y ) est donc une fonction linéaire selon

X, s’annulant en X = 0 : δe1(X,Y ) = KX, avec K = tan(α).
L’interférogramme mesuré sur la caméra s’écrit donc :

I(X ′, Y ′) = I +Aγ(2n1 tan(α)X) cos(4πσn1 tan(α)X), (2.20)

A étant une constante, étant donné que l’on s’intéresse à une interface entre deux milieux,
de coefficient de réflexion fixe 13.

Comme expliqué précédemment, γ est fixé par la largeur spectrale de la source. Comme
on le voit, c’est cette fonction qui va déterminer sur quelle zone on observe des franges
d’interférences (associées au terme cos(4πσn1 tan(α)X)). La figure 2.9 représente schéma-
tiquement cette zone en représentant la « délimitation » des interférences due à la fonction
γ, considérée gaussienne dans ce schéma, en 3 dimensions.

Finalement, l’allure de l’interférogramme mesuré par la caméra est représentée sur
la figure 2.10 (simulation numérique). La source est considérée comme ayant un spectre
gaussien (en σ), γ est donc aussi une gaussienne (la transformée de Fourier d’une fonction
gaussienne étant une fonction gaussienne).

Dans cet interférogramme, notons bien qu’une frange correspond à un déplacement
axial de 1

2σn1
= λ

2n1
par rapport à la différence de marche nulle. Les franges sont plus

« resserrées » si α augmente. Le nombre de franges, quant à lui, dépend uniquement de

13. Rech =
(
n1−n2
n1+n2

)2

en considérant un éclairage en incidence normale.
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Figure 2.9 – Schéma de la fonction γ délimitant la zone dans laquelle on mesure des
franges d’interférences, à l’interface entre les deux couches de l’échantillon considéré.

Figure 2.10 – Allure de l’interférogramme mesuré sur la caméra à l’interface entre les
deux couches de l’échantillon (simulation numérique).
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Figure 2.11 – Allures des interférogrammes mesurés sur la caméra à l’interface entre les
deux couches de l’échantillon, pour a) une interface pour laquelle α est supérieur au cas
de la figure 2.10, la source ayant un spectre identique et b) une source dont le spectre est
plus fin qu’au cas de la figure 2.10, α étant identique (simulations numériques).

la largeur de γ , et donc de la largeur spectrale de la source. La figure 2.11 représente un
cas où α est augmenté par rapport au cas de la figure 2.10, ainsi qu’un cas où le spectre
de la source est plus fin qu’à la figure 2.10, résultant en une augmentation du nombre de
franges.

Notons finalement que si l’on veut balayer l’intégralité de l’échantillon en profondeur,
il faudra déplacer axialement l’objet ou l’objectif d’une quantité e1

(
n1
nim

)
+ e2

(
n2
nim

)
.

2.3.1.2 Interférométrie à décalage de phase

2.3.1.2.1 Imagerie tomographique

Après l’acquisition d’images interférométriques par la caméra d’un système FF-OCM, il
convient maintenant de s’intéresser à la façon dont une image tomographique, représentant
l’échantillon, va pouvoir être extraite des informations interférométriques.

La grandeur donnant accès à une image tomographique en face de l’échantillon autour
d’une position de la différence de marche nulle Z0 donnée est Rech(X,Y ). Cette information
est contenue dans le terme A(X,Y ) ∝

√
Rech(X,Y ), qui constitue l’amplitude du terme

d’interférences (l’« enveloppe » des franges d’interférences) de l’intensité mesurée par la
caméra.

La technique la plus courante pour extraire ce terme en FF-OCM (on parle de dé-
modulation, sachant qu’on veut finalement obtenir une information sur l’enveloppe des
franges d’interférences) est d’utiliser une méthode d’interférométrie à décalage de phase,
qui consiste à acquérir un certain nombre d’images interférométriques dont on décale volon-
tairement la phase d’une image à l’autre, puis de les recombiner selon un certain algorithme
permettant de mesurer uniquement A(X,Y ).

Le décalage de phase est généralement fait en modifiant la position de la surface de ré-
férence. Comme on le verra, les décalages de phase nécessaires impliquent des décalages sur
des distances très faibles n’imposant pas de refocalisation dynamique. Modifier la position
de la surface de référence d’une quantité ∆zref implique une modification de la différence
de marche entre les deux bras, qui devient alors :

δ′ech = δech(X,Y ) + 2nim∆zref , (2.21)
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en comptant ∆zref positivement lorsque la surface de référence s’éloigne de l’objectif
de référence (voir figure 2.7).

L’intensité mesurée par la caméra devient alors :

I(X ′, Y ′) = I +A(X,Y ) γ(δ′ech(X,Y )) cos(2πσδ′ech(X,Y )) (2.22)

I(X ′, Y ′) = I +A(X,Y ) γ(δ′ech(X,Y )) cos
(
[2πσδech(X,Y )] + [4πσnim∆zref ]

)
(2.23)

I(X ′, Y ′) = I +A(X,Y ) γ(δ′ech(X,Y )) cos
(
Φ(X,Y ) + φ

)
, (2.24)

φ constituant ainsi le décalage de phase introduit par le décalage de la surface de
référence.

L’algorithme le plus couramment utilisé en FF-OCM est l’algorithme de Wyant [54],
qui exploite quatre images interférométriques Ik=1,2,3,4, entre lesquelles la phase est incré-
mentée de π

2 : φk=1,2,3,4 = (k − 1)π2 . Notons que cette incrémentation correspond à un
décalage de la surface de référence de λ

8nim
, soit une très faible distance, λ étant en général

de l’ordre d’un micron et nim étant généralement compris entre 1 et 1.5.
On montre alors qu’on a 14

Rech(X,Y ) ∝ (I1(X ′, Y ′)− I3(X ′, Y ′))2 + (I2(X ′, Y ′)− I4(X ′, Y ′))2 (2.25)

La figure 2.12 illustre le processus de démodulation par décalage de phase à partir
de l’exemple de l’échantillon étudié à la partie 2.3.1.1. On se référera à cette méthode
de démodulation sous l’appellation « démodulation pas à pas », du fait qu’on utilise des
images obtenues successivement à chaque « pas » de la surface de référence.

Il est cependant techniquement compliqué de déplacer la surface de référence préci-
semment sur des distances de l’ordre de quelques fractions de la longueur d’onde centrale
d’éclairage, en particulier à haute cadence. En pratique, la phase introduite ne sera donc
pas toujours de π

2 , entrainant des erreurs de démodulation et affectant la qualité des images.
Des algorithmes ont ainsi été développés pour être insensibles aux erreurs de phase.

Afin de ne pas affecter la vitesse d’acquisition des images tomographiques en utilisant
des algorithmes nécessitant de nombreuses images interférométriques, on retiendra prin-
cipalement deux algorithmes insensibles aux erreurs de phase nécessitant peu d’images
interférométriques 15 :

1. L’algorithme de Carré [55], nécessitant seulement 4 images, tout comme l’algorithme
conventionnel, mais dont le calcul est plus compliqué.

Rech ∝ [3(I2− I3)− (I1− I4)][(I2− I3) + (I1− I4)] + [(I2 + I3)− (I1 + I4)]2. (2.26)

2. L’algorithme de Larkin [56], nécessitant une image de plus (sans erreur de phase,
cette image de plus est associée à un décalage de phase φ5 = 2π), mais dont le
calcul est aussi simple que celui de l’algorithme conventionnel.

Rech ∝ (I2 − I4)2 + (I1 − I3)(I3 − I5). (2.27)
14. En toute rigueur, cet algorithme ne donne pas exactement Rech(X,Y ) : formellement, il ex-

trait Rech(X,Y )γ(δech(X,Y ))2. Cependant, en raison de la variation relativement rapide de γ en lu-
mière blanche, le terme A(X,Y ) γ(δech(X,Y ))2 qui devrait être extrait par l’algorithme varie d’une
image à l’autre, du fait de la variation de δech(X,Y ). Ainsi, une grandeur légèrement différente de
A(X,Y ) γ(δech(X,Y ))2 est extraite. Cependant dans un échantillon biologique, on peut généralement fi-
nalement considérer que l’algorithme donne un résultat simplement proportionnel à Rech(X,Y ), comme
présenté dans l’equation 2.25.
15. Pour des raisons de lisibilité, on ne notera plus la dépendance des termes en (X,Y ) et (X ′, Y ′) dans

les équations qui suivent.
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Figure 2.12 – a) Allure des quatre images interférométriques décalées en phase mesurées
par la caméra, avec un point de référence, à la même position dans les quatre images, et
b) résultat de l’algorithme de Wyant appliqué sur ces quatre images.

La figure 2.13 représente la démodulation pas à pas de l’échantillon considéré à la
partie 2.3.1.1 en considérant les trois algorithmes (Wyant, Carré, Larkin) pour un cas
sans erreur de phase et un cas avec un déphasage de π

4 à la place de π
2 entre les images

interférométriques.
Une autre stratégie pour limiter les erreurs de phases consiste à remplacer le mouvement

« pas à pas » de la surface de référence par un mouvement sinusoïdale, qui reste robuste
à haute cadence. Dans ce cas, l’intensité mesurée par la caméra peut alors s’écrire, en
fonction du temps :

I(X ′, Y ′, t) = I +A(X,Y ) γ(δ′ech(X,Y, t)) cos

(
Φ(X,Y ) + ψ sin(2π

t

T
+ θ)

)
, (2.28)

avec ψ l’amplitude de la variation de la position de la surface de référence, T sa période
et θ son décalage à l’origine.

En démodulation pas à pas, l’intensité était indépendante du temps. En démodulation
sinusoïdale, la dépendance temporelle implique de bien prendre en compte la façon dont
les images sont acquises par la caméra : celle-ci intègre l’intensité incidente sur son capteur
durant un certain temps Tint, son temps d’intégration. Une image acquise par la caméra
pour une intensité variant en fonction du temps correspond donc à :

E(X ′, Y ′) = η

∫ Tint

0
I(X ′, Y ′, t)dt, (2.29)

avec η l’efficacité quantique du capteur (efficacité de la conversion des photons en électrons).
Dans le cas de la démodulation sinusoïdale, on peut montrer qu’en sélectionnant un

bon couple de valeur (ψ, θ) et en acquérant 4 images sur une période d’oscillation de la
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Figure 2.13 – Allure des enveloppes démodulées (en coupe) avec les trois algorithmes de
Wyant, Carré et Larkin pour a) un déphasage de π

2 entre chaque image interférométriques
et b) un déphasage de π

4 .

surface de référence 16, on peut alors extraire Rech selon l’algorithme suivant :

Rech ∝ (E1 − E2)2 + (E3 − E4)2. (2.30)

La figure 2.14 représente le mouvement de la surface de référence au cours du temps
ainsi que les périodes d’acquisition des différentes images par la caméra.

Il a été montré que le couple (ψ, θ) = (2.45, 0.96) permet une bonne démodulation
du signal interférométrique. Cependant un autre couple de valeur très intéressant est le
couple (ψ, θ) =

(
2.073, π4

)
[57], qui permet aussi une bonne démodulation par l’algorithme

présenté, mais entraîne E1 = E3, ce qui assure que la démodulation est bonne même si
l’image considérée comme étant E1 n’est pas celle qui a été acquise entre t = 0 et t = T

4 . En
pratique cette démodulation efficace quelle que soit l’image considérée comme « initiale »
est très utile.

La démodulation n’est cependant pas aussi bonne en démodulation sinusoïdale qu’en
démodulation pas à pas. La figure 2.15 représente la démodulation obtenue pour l’échan-
tillon considérée à la partie 2.3.1.1.

Il est à noter que dans le cas des échantillons biologiques, une démodulation pas tout
à fait parfaite n’affecte globalement pas la qualité des images, si bien que la démodulation
sinusoïdale donne des résultats aussi bons que la démodulation pas à pas, et l’utilisation
d’algorithmes corrigeant les erreurs de pas n’est pas absolument fondamentales. Des algo-
rithmes de démodulation à deux images ont même été utilisés en FF-OCM pour l’imagerie
d’échantillons biologiques en donnant des images correctes. L’algorithme de démodulation
à deux images soustrait simplement deux images déphasées de π, ce qui résulte en une
suppression du terme I, mais pas en une extraction de l’enveloppe des franges : il y a donc
toujours des franges résiduelles, mais celle-ci sont finalement très peu perceptibles dans un

16. On a alors Ek=1,2,3,4 = η
∫ k T

4

(k−1) T
4

I(X ′, Y ′, t)dt.
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Figure 2.14 – Déplacement ∆zref de la surface de référence en fonction du temps pour une
demodulation sinusoïdale, et périodes d’acquisition des images par la caméra. On considère
une source de longueur d’onde centrale 600 nm, un objectif à immersion dans l’eau, une
période d’oscillation de 40 ms et le couple de valeurs (ψ, θ) = (2.45, 0.96).

Figure 2.15 – a) Allure d’une image en face démodulée sinusoïdalement et b) coupe dans
cette image.
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échantillon biologique. L’intérêt de cette technique est d’augmenter la vitesse d’acquisition
des images tomographiques.

Si l’on souhaite obtenir une image 3D d’un échantillon, la marche à suivre est en général
la suivante : se placer à une position dans l’échantillon en déplaçant l’échantillon ou les
objectifs, déplacer la surface de référence (pas à pas ou sinusoïdal) pour obtenir plusieurs
images interférométriques, appliquer l’algorithme pour obtenir une image tomographique,
puis répéter le processus en se plaçant un peu plus en profondeur dans l’échantillon, et
ainsi de suite jusqu’à avoir une pile d’images tomographiques formant une image 3D de
l’échantillon.

La figure 2.16 représente une coupe verticale reconstitué à partir d’une acquisition 3D de
l’échantillon simple considéré dans la partie 2.3.1.1 17. Une remarque importante est qu’on
retrouve, pour une interface, la fonction γ2 dans la direction axiale. Contrairement aux cas
des images en face, sa largeur est toujours la même dans la direction axiale : en prenant
en compte une ligne dans l’image en coupe verticale (un A-scan), on considère un unique
point à la position (X,Y ) dans l’échantillon. Si la position axiale de l’interface associée à
ce point est Z, sa différence de marche est donnée par l’équation 2.16. L’interférogramme
obtenue dans la direction axiale s’écrit donc :

I(∆z) = I +Aγ(2(Z(n− nim)−∆znim)) cos(4πσ[(Z(n− nim)−∆znim)]). (2.31)

On voit ainsi que pour tout point, la mesure de l’amplitude donne dans la direction axiale
la fonction γ 18, centré au niveau de la position de l’interface (Z) et de largeur indépendante
du point considéré (affectée cependant par la valeur de nim). Notons aussi que, dans la
direction axiale, une frange d’interférence correspond à un déplacement ∆z de :

i =
λ

2nim
. (2.32)

2.3.1.2.2 Imagerie topographique

Si c’est l’imagerie de l’amplitude du terme d’interférence qui nous intéresse en imagerie
tomographique, il est aussi possible à partir des images interférométriques obtenues en FF-
OCM d’extraire la phase Φ du terme d’interférence, simplement en combinant les images
interférométriques selon un algorithme différent. Tous les algorithmes extrayant l’ampli-
tude ont un algorithme associé extrayant la phase [58]. Cependant, la phase varie bien plus
rapidement que l’amplitude, et des erreurs de décalage de phase entre les images inter-
férométriques affectent les mesures de phase bien plus que les mesures d’amplitude. Par
ailleurs, la phase est plus compliqué à mesurer précisémment en lumière blanche qu’en lu-
mière monochromatique, et des algorithmes adaptés à l’imagerie en lumière blanche doivent
être utilisés, d’autant qu’on utilise souvent l’imagerie de phase pour avoir une information
extrêmement précise (justement du fait de la variation rapide de la phase) en particulier
pour les mesures topographiques, c’est à dire les mesures de surfaces d’échantillons (et d’in-
terface entre des couches dans un échantillon structuré). Cependant, comme on l’a évoqué

17. Ainsi, en OCT conventionnelle, une image en face (C-scan) est obtenue à partir d’une recoupe dans
une image 3D, tandis qu’en FF-OCM, ce sont les images en coupe verticale (B-scan) qui sont obtenues à
partir de recoupe dans les images 3D.
18. Et les algorithmes donnant le carré de l’amplitude pour être proportionnel à Rech, ceux ci donnent

γ2
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Figure 2.16 – Allure d’une image en coupe verticale de l’échantillon de la partie 2.3.1.1
(simulation numérique). On néglige la perte de lumière due à la traversée des couches de
l’échantillon, ainsi que les problèmes de dispersion.

précédemment, la FF-OCM se base sur le même principe que la CSI, qui est une tech-
nique dont la principale application est l’imagerie topographique, et qui s’intéresse ainsi
à l’extraction de la phase plutôt que de l’amplitude du termes d’interférences. L’étude de
l’imagerie topographique en FF-OCM revient ainsi simplement à appliquer les méthodes
de mesures de la phase développée en CSI, les montages de FF-OCM et de CSI étant
fondamentalement identiques.

Des algorithmes insensibles aux erreurs de phase pour obtenir des images topogra-
phiques avec un grand degré de précision ont ainsi été développés en CSI. On retiendra
deux algorithmes qui ont été prouvés robustes aux erreurs de phase et fonctionnant en
lumière blanche sans nécessiter d’opérations supplémentaires après avoir obtenu le résultat
de l’algorithme, en dehors du dépliement de la phase, de toute façon toujours nécessaire
lorsqu’on image la phase [58] :

1. L’algorithme de Larkin [56], l’algorithme de démodulation de phase associé à celui
déjà vu en démodulation d’amplitude :

Φ = arctan

(√
4(I2 − I4)2 − (I1 − I5)2

−I1 + 2I3 − I5

)
. (2.33)

2. L’algorithme de Hariharan [59], nécessitant aussi 5 images, mais dont l’implémen-
tation est plus simple que l’algorithme de Larkin :

Φ = arctan

(
2(I2 − I4)

−I1 + 2I3 − I5

)
. (2.34)

La démodulation sinusoïdale, n’introduisant pas d’erreurs de phase, peut aussi être
envisagée pour les mesures topographiques. La version de l’algorithme sinusoïdal pour la
démodulation de la phase est le suivant [60] :

Φ = arctan

(
E1 − E2 − E3 + E4

E1 − E2 + E3 − E4

)
. (2.35)
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Figure 2.17 – Image topographique d’un miroir plan, en utilisant a) l’algorithme de Ha-
riharan et b) l’algorithme sinusoïdal. En c) et d), les coupes dans les directions indiquées
en a) et b), mesurées (c) et simulées numériquement (d).

Nous l’avons testée sur un montage de FF-OCM grand champ développé au Laboratoire
Charles Fabry par Antoine Federici [61]. La figure 2.17 représente l’image topographique
d’un miroir obtenue en utilisant l’algorithme sinusoïdal et l’algorithme de Hariharan, ainsi
que des coupes dans cette image topographique, et des coupes simulées numériquement
en connaissant la forme de la surface du miroir que l’on souhaite mesurer. Il est clair que
l’algorithme sinusoïdal n’extrait pas assez bien la phase pour pouvoir être utilisé en imagerie
topographique en lumière blanche. On observe des oscillations résiduelles constituant des
artefacts significatifs en topographie. On remarque d’ailleurs que ces franges résiduelles
sont moins significatives en simulation numérique, ce qui laisse supposer qu’il y a malgré
tout de légères erreurs de phase lorsqu’on utilise l’algorithme sinusoïdal en pratique.

L’algorithme de Hariharan, par sa simplicité et son efficacité, peut ainsi être considéré
comme l’algorithme de référence pour l’imagerie topographique en FF-OCM. La figure 2.18
représente par exemple l’image topographique 3D d’un échantillon structuré composé de
différentes couches, obtenue sur le montage cité précédemment, en utilisant l’algorithme
de Hariharan. Des structures de 100 nm ont pur être imagées, et la plus petite variation
de hauteur mesurable est de 1 nm.

Notons finalement que toutes les techniques de topographie en lumière blanche n’uti-
lisent pas des mesures de phase. Une technique ayant été prouvé très efficace [62] se fonde
sur des mesures d’amplitude : comme on l’a vu, l’amplitude démodulée pour une interface
correspondra, dans la direction axiale, à la fonction γ, centrée au niveau de la position
réelle de l’interface. En effectuant un balayage de l’échantillon dans la direction axiale et
en localisant les pics de l’amplitude démodulée, on mesure donc la position de l’interface
avec une grande précision. Il est cependant nécessaire de récupérer beaucoup de points
dans la direction axiale pour avoir une évaluation précise de la position de l’interface.
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Figure 2.18 – a) Echantillon multicouches structuré considéré et b) image topographique
3D de l’échantillon obtenue avec l’algorithme de Hariharan.

Afin d’augmenter encore la précision des mesures, il est aussi possible de combiner cette
méthode avec des mesures de phase [56].

2.3.2 Caractéristiques

2.3.2.1 Résolution spatiale

La résolution spatiale d’un système FF-OCM est déterminée par les dimensions du
volume de l’échantillon duquel est rétrodiffusée de la lumière cohérente, étant à l’origine
d’interférences, et pouvant ainsi être imagé. Ce volume est analogue au volume VOCT
évoqué à la partie 2.2.2 pour l’OCT conventionnelle.

Dans le cadre de la FF-OCM, plusieurs volumes sont imagées en parallèle pour former
une image, de la même manière qu’en microscopie conventionnelle. La PSF latérale d’un
système FF-OCM est donnée par le carré de la tache d’Airy, définie en annexe A.2 [63]. La
résolution latérale du système peut alors être vue comme le diamètre de la PSF (équation
A.14) ou la FWHM de la PSF. On considèrera généralement la résolution latérale d’un
système FF-OCM comme étant la FWHM de la PSF. Celle-ci est alors donnée par la
formule suivante :

∆xFF−OCM ∼
0.43λ

NA
, (2.36)

avec NA l’ouverture numérique des objectifs utilisés dans le système FF-OCM (voir
annexe A.2).

La résolution axiale d’un système FF-OCM est, pour des objectifs à faible ouverture
numérique, équivalente à celle d’un système OCT, ∆zOCT . Elle est généralement donnée
par la FWHM de la PSF axiale du système, soit par la FWHM de la fonction γ2 (le carré de
la transformée de Fourier du spectre de la source, au carré). Le fait que γ2 corresponde à la
PSF axiale du système a été évoquée à la partie 2.3.1.2 : on y a vu que l’image d’un point
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au niveau d’une interface était, dans la direction axiale (selon un A-scan) la fonction γ2.
Cependant, la largeur de γ2 dépend de la variable en fonction de laquelle on la considère :
si l’on considère la PSF axiale en fonction du décalage ∆z de l’échantillon par rapport
à l’objectif permettant d’imager l’échantillon en profondeur, la PSF est alors donnée par
γ2(∆znim). Elle est alors dépendante de l’indice d’immersion des objectifs, et sa FWHM
sera meilleure (plus faible) pour des indices élevés. Si l’on considère le volume réel dans
l’échantillon dont est rétrodiffusée la lumière cohérente, il faut alors considérer la PSF axiale
en fonction de Z (la position réelle d’un point dans l’échantillon), avec Z = ∆z

(
nim
n

)
, et

ainsi la PSF est donnée par γ2(Zn). Sa FWHM dépend alors de l’indice de l’échantillon,
et sera meilleure pour des échantillons dont les indices sont élevés. Cette définition de
la résolution axiale est la plus « physique » car elle représente effectivement le volume
de cohérence imagé dans l’échantillon. Cependant elle implique que la résolution axiale
d’un système FF-OCM dépend de l’échantillon imagé, ce qui pose problème lorsqu’on
souhaite donner des caractéristiques générales d’un système. On préfèrera donc définir
la résolution axiale d’un système comme la FWHM de γ2(∆znim), prenant en compte
l’immersion (une des caractéristiques du système). Une forme analytique de cette FWHM
est alors, en considérant une source gaussienne en σ de longueur d’onde centrale λ et de
largeur spectrale ∆λ :

∆zFF−OCM =
2ln2

nimπ

 λ
2

∆λ

 . (2.37)

Un bon usage est de préciser dans quel milieu on considère la résolution axiale. On
donne aussi parfois la résolution axiale dans l’air (en considérant nim = 1) en tant que
référence, en général pour comparer des systèmes.

Notons que la résolution axiale est parfois donnée sans considérer γ2 mais simplement
γ (l’enveloppe des franges d’interférences, sans considérer l’algorithme de démodulation).
On notera que pour un même système, la résolution axiale peut être très différente si l’on
considère la FWHM de γ dans l’air ou la FWHM de γ2 dans un milieu biologique !

Ajoutons finalement que si des objectifs à grandes ouvertures numériques sont utilisés,
la résolution axiale ne dépend plus que du spectre de la source, mais aussi de l’ouverture
numérique des objectifs. En effet, à haute ouverture numérique, on est dans un régime où
∆z ∼ ∆zOCT , et les effets de cohérence et d’ouverture numérique se combinent. M(δech)

ne s’écrit alors plus
∫ +∞

0
S(σ) cos(2πσδech)dσ, mais on a [63] :

M(δech) =
1

2 sin2 θd,max

∫ +∞

0
S(σ)

∫ θd,max

0
cos(2πσδech cos θ) cos θ sin θdθdσ, (2.38)

avec θd,max défini à l’annexe A.2.
Il n’existe à notre connaissance pas de forme analytique de la FWHM de l’enveloppe

de M(δech) définie ci dessus. La figure 2.19 représente cependant un résultat numérique
donnant la résolution axiale d’un système FF-OCM de source donnée, en fonction de l’ou-
verture des objectifs utilisés. On y distingue deux régimes, l’un donné par l’equation 2.37,
pour les faibles ouvertures numériques, la résolution axiale dépendant alors uniquement
du spectre de la source, et l’un donné par l’équation A.15, pour les hautes ouvertures
numériques, la résolution axiale dépendant alors de la profondeur de champ des objectifs.
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Figure 2.19 – Simulation numérique de la résolution axiale (dans l’eau, n = 1.33) d’un
système FF-OCM dont la source a un spectre gaussien, centré en λ = 840nm, de longueur
de cohérence 20µm [63].

Notons aussi que la période des franges d’interférences (l’interfrange) est affecté d’un
facteur β lorsque des grandes ouvertures numériques sont utilisées, donné par [64] :

β =
2

1 + cos(arcsinNA)
. (2.39)

On a vu à la partie 2.3.1.2 que l’interfrange valait, en fonction de ∆z, i = λ
2nim

. En
prenant en compte l’ouverture numérique, on a alors :

i =
λβ

2nim
. (2.40)

Finalement, il est important de noter que la résolution spatiale évoquée ici peut ne pas
correspondre à la résolution spatiale effective des images finalement présentées. En effet,
afin de pouvoir observer dans les images des détails dont le niveau est proche du bruit en
même temps que des structures fortement rétrodiffusantes, une compression non linéaire
(typiquement logarithmique) est généralement appliquée aux images obtenues en FF-OCM
avant de les afficher. Cette compression entraîne une perte en résolution latérale dans les
images.

2.3.2.2 Sensibilité

La sensibilité d’un système FF-OCM correspond à la valeur de Rech la plus faible que
peut mesurer le système. Du fait de l’atténuation de Rech en profondeur dans l’échantillon
en raison de la diffusion et l’absorption, la sensibilité donne non seulement une information
sur la possibilité ou non d’imager un échantillon en fonction de l’intensité de la lumière
qu’il rétrodiffuse, mais aussi sur la profondeur de pénétration du système FF-OCM. Un
système ayant une grande sensibilité produira des images tomographiques peu bruitées,
jusqu’à une grande profondeur dans les échantillons.

La détection en FF-OCM se fonde sur l’interférométrie à décalage de phase. Un échan-
tillon ne pourra être imagé que si le décalage de phase d’une image interférométrique à
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l’autre est effectivement perçu par la caméra (en tant que décalage en intensité au niveau
des franges d’interférences).

Une caméra ne peut percevoir qu’un certain nombre de niveaux d’intensité. Si la varia-
tion d’intensité liée au décalage de phase d’une image à l’autre est inférieure au pas entre
deux niveaux d’intensité successifs que peut percevoir la caméra, alors le décalage de phase
n’est pas « vu », et l’échantillon ne peut pas être imagé.

On comprend donc que la sensibilité va dépendre principalement de deux paramètres :
le contraste des franges (l’amplitude de la variation d’intensité du signal interférométrique
lorsqu’on introduit un décalage de phase) et le pas en intensité entre deux niveaux du
capteur de la caméra. Celui-ci est lié au bruit de mesure du nombre d’électrons (la variation
du nombre d’électron minimale pour observer une modification pertinente du signal) et au
nombre de bits sur lequel est échantillonnée le signal électronique. A priori, le capteur est
conçu de telle manière que l’échantillonnage ne soit pas limitant, et la variation électronique
la plus faible détectable est donc uniquement liée aux bruits de mesure du système.

Notons que pour une sensibilité maximale, il est nécessaire d’utiliser toute la dynamique
du capteur, de manière à ce que les franges d’interférences occupent le plus de niveaux
possibles afin qu’une variation d’intensité soit le plus facilement détectable. Autrement
dit, les puits d’électrons des pixels doivent être proches de la saturation. On notera ξsat la
profondeur des puits d’électrons des pixels (ou FWC pour full well capacity en Anglais).

Pour un capteur travaillant proche de la saturation, le bruit prédominant est le bruit
de photons, lié à la nature quantique de la lumière et au fait que le débit de photons sur
un pixel n’est pas régulier, mais suivent une loi statistique poissonnienne : si en moyenne
N photons arrivent sur le pixel durant le temps d’intégration, l’amplitude de fluctuation
(l’écart-type) du nombre de photons vaut

√
N . A la limite de saturation, le grand nombre

de photons implique donc que ce bruit en généralement prédominant.
En prenant ce bruit en compte, la variation minimale du nombre d’électrons pouvant

être associée à une variation effective de la phase dans le terme d’interférence peut être
reliée à une variation en terme de ratio d’intensité rétro-diffusée. On montre alors que la
valeur de Rech minimale pouvant être détectée vaut [63] :

Rech,min = K
(Rincoh +Rref )2

ξsatRref
(2.41)

avec K un coefficient de proportionnalité lié à l’algorithme considéré pour la démodu-
lation.

Notons que pour limiter le bruit, une technique commune est de sommer (accumuler)
des images interférométriques (celles affectées par le bruit de photons) avant d’appliquer
l’algorithme. Sommer les images permet de faire ressortir le signal en réduisant le bruit,
et en accumulant Nacc images interférométriques, la valeur de Rech minimale pouvant être
détectée vaut alors :

Rech,min = K
(Rincoh +Rref )2

NaccξsatRref
(2.42)

On se réfèrera à cette méthode sous le nom d’accumulation. De même, on peut limiter
le bruit en moyennant spatialement les images en additionnant plusieurs pixels adjacents
plutôt que le même pixel sur des images prises successivement. Cette méthode est appelée
« binning », mais implique un nombre de pixels « efficaces » diminué, et risque ainsi de
diminuer la résolution latérale.
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Figure 2.20 – Simulation numérique de la sensibilité en fonction de Rref , pour trois
valeurs différentes de Rincoh, en considérant ξsat = 200.000 électrons et un algorithme de
démodulation sinusoïdal.

La sensibilité S du système FF-OCM est définie de la manière suivante :

S = −10 log10(Rech,min). (2.43)

Comme prévu, la sensibilité est inversement proportionnelle à la profondeur du puits
d’électrons des pixels du capteur (on considère toujours que les images sont obtenues à la
limite de saturation du capteur), et au nombre d’images interférométriques accumulées. Il
est cependant intéressant de noter qu’en dérivant l’équation 2.42, la valeur maximale de la
sensibilité, avec ξsat et Nacc fixés, correspond au cas où Rref = Rincoh. Ce résultat n’est pas
intuitif, notamment du fait qu’en interférométrie on a normalement le meilleur contraste
des franges pour Rref = Rech. Ce résultat peut être important dans le choix de la surface
de référence, et de son coefficient de reflexion, pour maximiser la sensibilité du système. La
figure 2.20 représente ainsi la sensibilité en fonction de Rref pour trois valeurs de Rincoh. On
peut remarquer que plus Rincoh plus faible, plus il est fondamental de vérifier la condition
Rref = Rincoh pour maximiser la sensibilité. Dans le cas du FF-OCM, où Rincoh est élevé,
la sensibilité reste à peu près maximale pour une assez grande plage de valeurs autour de
Rref = Rincoh, et vérifier précisément la condition Rref = Rincoh est moins critique pour
maximiser la sensibilité.

Notons finalement que la variation de la sensibilité avec le nombre d’images accumulées
est donnée par la formule suivante

S = S0 + 10 log10(Nacc), (2.44)

avec S0 la sensibilité du système sans accumulation.

2.3.2.3 Résolution temporelle

Une caractéristique importante d’un système FF-OCM est sa résolution temporelle,
autrement dit, l’intervalle temporel entre deux images successives.
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En FF-OCM, on peut distinguer deux résolutions temporelles : l’intervalle de temps
entre l’acquisition de deux images interférométriques successives, et l’intervalle de temps
entre l’acquisition de deux images tomographiques successives.

Les images interférométriques correspondent aux images « brutes » obtenues par la
caméra. Leur résolution temporelle est donc simplement déterminée par le temps d’ac-
quisition Tacq d’une image par la caméra (appelé frame time en Anglais). Celui-ci est au
moins égal au temps d’integration Tint (exposure time en Anglais), c’est à dire le temps
sur lequel la caméra intégre l’intensité incidente sur son capteur, mais est généralement
supérieur, du fait qu’entre chaque image acquise par la caméra, une durée est nécessaire
pour stocker l’information récupérée et la transmettre au système en sortie de la caméra
(un ordinateur, typiquement). Généralement, plus la caméra compte de pixels, plus long
sera le temps d’acquisition par rapport au temps d’intégration. Ceci dit, notons bien que
l’information finalement récupérée n’a bien été acquise que durant le temps d’intégration.

Les images tomographiques sont obtenues après accumulation de Nacc images interfé-
rométriques et application d’un algorithme nécessitant N images. L’intervalle entre deux
images tomographiques est ainsi donné par :

∆tFF−OCM = Nacc ×N × Tacq. (2.45)

La durée d’acquisition d’une image tomographique est donc en général bien plus longue
que la durée d’acquisition d’une image par la caméra.

2.3.3 Limitations

2.3.3.1 Dispersion

La dispersion correspond au fait que les indices optiques sont des fonctions de la lon-
gueur d’onde. La courbe de dispersion indique l’indice en fonction de la longueur d’onde.

Considérons un interféromètre de Michelson, en lumière blanche, réglé à la différence de
marche nulle. Si l’on place une lame de verre dans le bras objet par exemple, on pourra se
replacer à la différence de marche nulle en modifiant la position du miroir de référence pour
compenser la différence de marche introduite par la lame de verre. Cependant, la lame de
verre est caractérisée par une certaine dispersion : chaque longueur d’onde contenue dans
le spectre de la source va alors être associée à une différence de marche différente, liée à
l’indice du verre à cette longueur d’onde. L’interférogramme va ainsi « s’étaler », la position
de la différence de marche nulle étant maintenant différentes pour chaque longueur d’onde.
De plus, on va aussi observer une disymétrie de l’interferogramme, les franges associées aux
longueurs d’onde plus elevées étant plus larges et celles associées aux longueurs d’onde plus
faibles, plus fines. L’étalement de l’interferogramme implique aussi une baisse de contraste
des franges du fait que la lumière est moins « concentrée » autour d’une différence de
marche nulle donnée. La figure 2.21 illustre ce phénomène.

Cependant, si une lame de verre identique avait été placée dans le bras de référence,
chaque longueur d’onde aurait vu la même différence de marche entre les deux bras, et il
y aurait eu compensation de la dispersion.

Le phénomène est exactement identique en FF-OCM. La lame de verre placée dans le
bras objet évoquée précédemment peut alors être vue comme la partie de l’échantillon dans
laquelle on pénètre. Si la courbe de dispersion de l’échantillon n’est pas identique à celle
du milieu d’immersion (le milieu toujours traversé dans le bras de référence), la dispersion
n’est pas compensée entre les deux bras, et on observe un étalement de l’interférogramme



54 CHAPITRE 2. OCM

Figure 2.21 – Illustration du phénomène de dégradation de l’interférogramme en raison
de la dispersion. Interférogrammes dans le cas où a) la dispersion est compensée et b) la
dispersion n’est pas compensée.

comme évoqué précédemment. La conséquence de cet étalement est à la fois une perte en
résolution axiale (la FWHM de l’interférogramme augmente) et une perte en sensibilité (le
contraste des franges diminue).

Il est important de noter que si la forme des courbes de dispersion des milieux traversés
dans les deux bras est identique, il n’y a pas de problème de dispersion, mêmes si les courbes
n’ont pas le même indice moyen : quelle que soit la longueur d’onde, la différence d’indice
entre les deux milieux est alors constante, ce qui ajoute juste un terme constant dans la
différence de marche entre les deux bras (indépendant de la longueur d’onde), qui peut alors
être compensé par un décalage de la surface de réference (avec refocalisation dynamique
dans le cas de la FF-OCM). Ceci est illustré sur les figures 2.22.d. et 2.22.e.

La figure 2.22 représente une simulation numérique des interférogrammes obtenus avec
un système FF-OCM à immersion dans l’air, imageant la surface d’un échantillon consti-
tué d’eau (pas de problème de dispersion), et pénétrant à une profondeur de 50µm dans
l’échantillon. Un troisième interférogramme correspond au cas d’un système FF-OCM à
immersion dans l’eau, pénétrant à une profondeur de 50µm dans un échantillon dont la
courbe de dispersion à la même forme que celle de l’eau, mais d’indice moyen 1.4 au lieu
de 1.33. Les courbes de dispersion associées sont présentées.

Comme on le voit la dispersion peut rapidement dégrader la qualité d’imagerie d’un
système FF-OCM, et il convient de compenser la dispersion entre les deux bras de l’inter-
féromètre. Ceci peut être fait simplement en considérant des objectifs dont la dispersion
du milieu d’immersion se rapproche de celle des échantillons biologiques. Ceux-ci étant gé-
néralement composés d’eau, il est courant de simplement utiliser des objectifs à immersion
dans l’eau pour compenser la dispersion [65]. Cette compensation n’est évidemment pas
parfaite et dépend des échantillons imagés.

Une implémentation plus compliquée consiste à positionner une lame d’un matériau
dont l’indice est proche de celui du milieu à imager dans le bras de référence, et de s’ar-
ranger pour que l’épaisseur de verre traversée dans le bras de référence compense la dis-
persion introduite par l’échantillon, en tournant la lame d’une quantité appropriée pour
jouer sur l’épaisseur de matériau traversée [66]. Cette méthode est cependant compliquée
à implémenter techniquement, notamment du fait qu’il faut compenser dynamiquement la
dispersion à mesure que l’on pénètre dans l’échantillon, et comme la méthode précédente,
dépend de l’échantillon à imager pour le choix du matériau de la lame. L’intérêt de cette
méthode est d’éviter d’utiliser des objectifs à immersion et de pouvoir travailler dans l’air.
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Figure 2.22 – Interférogrammes obtenues pour a) l’imagerie d’un point à la surface d’un
échantillon constitué d’eau, pour un objectif travaillant dans l’air, b) l’imagerie d’un point
situé à 200µm en profondeur dans un échantillon constitué d’eau, pour un objectif tra-
vaillant dans l’air, c) l’imagerie d’un point situé à 200µm en profondeur dans un échan-
tillon constitué d’un milieu d’indice moyen 1.4, mais dont la courbe de dispersion a la
même forme que celle de l’eau, pour un objectif à immersion dans l’eau. Les figures d) et
e) indiquent respectivement les courbes de dispersion de l’air et de l’eau (associées aux
interférogrammes a) et b)) et les courbes de dispersion de l’eau et du milieu considéré pour
l’échantillon dans l’interférogramme c). ∆z′ correspond au ∆z introduit précédemment,
mais décalé de telle manière à avoir ∆z′ = 0 au niveau de la différence de marche nulle
(∆z′ correspond alors au décalage de l’échantillon par rapport à l’objectif à partir de la
différence de marche nulle). Dans tous les cas, une source gaussienne (en σ) de longueur
d’onde centrale 700 nm et de largeur spectrale 200 nm est considérée. Remarquons que les
franges sont plus resserrées (interfrange plus petit) pour le cas c) que pour les cas a) et b)
du fait de l’immersion dans l’eau (voir equation 2.32)

.
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Notons finalement que les problèmes liés à la dispersion sont plus importants plus le
spectre de la source est large [57].

2.3.3.2 Séparation des plans

On a vu que pour sonder une profondeur e dans un échantillon, il fallait déplacer
l’échantillon par rapport à l’objectif du bras objet d’une quantité e

(
n
nim

)
. De la même

manière, si l’on pénètre de e dans l’échantillon, on sonde alors une profondeur e
(
nim
n

)
. Cela

signifie que le plan de cohérence, correspondant à la position de la différence de marche
nulle entre les deux bras, se « décale » d’une quantité e

(
nim
n − 1

)
lorsque on pénètre d’une

quantité e dans l’échantillon.
Par un simple tracé de rayon (en considérant la figure A.6 et les lois de Descartes

en approximation pour des petits angles), on peut montrer qu’en parallèle, la position de
focalisation de l’objectif de microscope (le plan de focalisation dans l’échantillon) se déplace
d’une quantité e

(
n
nim
− 1
)
.

Le plan de focalisation se retrouve donc, dans la direction axiale, centré à e
(

n
nim

)
tandis que le plan de cohérence est centré à e

(
nim
n

)
. Les deux plans sont donc séparés

d’une quantité e
(

n
nim
− nim

n

)
.

Si des objectifs à ouverture numérique assez faible sont utilisés, cette séparation des
plans n’a pas d’influence car la profondeur de champ des objectifs est assez grande pour que
les franges d’interférences ne soient pas « défocalisées ». Par contre, lorsque des grandes ou-
vertures numériques sont utilisées, ce décalage peut rapidement entraîner une défocalisation
des franges d’interférences, et donc une réduction de leur contraste, soit une diminution de
la sensibilité du système FF-OCM. La séparation des plans est par ailleurs plus importante
à mesure que l’on pénètre dans l’échantillon, ajoutant un facteur diminuant la sensibilité
avec la profondeur, sachant que celle-ci décroit déjà rapidement en raison de la diffusion
et de l’absorption.

Notons que la séparation des plans est due à une différence de l’indice moyen de l’échan-
tillon et du milieu d’immersion. Si les indices moyens sont identiques,

(
n
nim
− nim

n

)
= 0 et

les plans sont confondus quelle que soit la profondeur sondée. La méthode la plus simple
pour compenser ce phénomène est donc d’utiliser un milieu d’immersion dont l’indice moyen
est égal à celui de l’échantillon à imager. Cette méthode dépend bien sûr de l’échantillon
que l’on souhaite imager.

Le phénomène de séparation des plans peut aussi être compensé par une refocalisation
dynamique de l’objectif de référence le prenant en compte [67]. Cette méthode peut être
complexe à bien implémenter, mais a l’avantage de fonctionner quel que soit l’échantillon
à imager.

2.3.3.3 Fond incohérent

Une des limitations majeures de la FF-OCM est l’absence de filtrage confocal. L’OCT
conventionnelle atteint des profondeurs de pénétrations supérieures à la microscopie confo-
cale grace à la combinaison d’un filtrage confocal et d’un filtrage interférométrique.

En l’absence de filtrage confocal, la quantité de lumière incohérente incidente sur le
capteur est très importante, étant donné que chaque pixel de celui-ci récupère de la lumière
provenant de toutes les couches de l’échantillon pour une position latérale donnée, mais
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aussi d’une large distribution de positions adjacentes à cette position du fait de l’éclairage
plein champ. Cela résulte en un fond incohérent (facteur Rincoh) très élevé, qui occupe
une grande partie de la dynamique de la FWC des pixels, laissant peu de « place » (i.e.
de niveaux électroniques) pour les franges d’interférences (sachant qu’on est limité par la
saturation de la FWC), les franges ayant de ce fait un faible contraste.

Ce problème est intrinsèque à la FF-OCM, et il est a priori impossible de s’en affranchir.
La sensibilité des systèmes FF-OCM est ainsi largement inférieure aux systèmes d’OCT
conventionnels. En imagerie médicale, la sensibilité est un paramètre clé (définissant à la
fois la « qualité » des images et la profondeur de pénétration du système), et cette limitation
de la FF-OCM est très problématique pour son utilisation dans un contexte clinique.

Une solution pour limiter ce problème est d’utiliser des caméras de très grande FWC,
mais il est alors aussi nécessaire d’avoir des sources assez puissantes pour travailler à leur
limite de saturation, ce qui est une autre limitation, des sources puissantes incohérentes
spatialement n’étant pas faciles à obtenir, et l’utilisation de sources puissantes pouvant
endommager les échantillons biologiques. De même, on peut accumuler beaucoup d’images
pour augmenter la sensibilité, mais au détriment de la vitesse du système. Sachant que
l’évolution de la sensibilité en fonction du nombre d’accumulation est logarithmique (voir
équation 2.44), rapidement l’augmentation deNacc n’augmente qu’infimement la sensibilité,
et il faut donc accumuler énormément d’images pour atteindre des sensibilités se rappro-
chant des systèmes OCT conventionnelles. Typiquement, les sensibilités en FF-OCM sont
de l’ordre de 70 dB (sans accumulation), et des sensibilités de l’ordre de 90 dB peuvent être
atteintes en accumulant une centaines d’images interférométriques [68]. Par comparaison,
la sensibilité typique d’un système de SS-OCT est de 120 dB [69].

2.3.3.4 Vitesse

La FF-OCM est souvent vue comme une méthode permettant d’atteindre des hautes
vitesses d’acquisition des images tomographiques du fait de l’acquisition d’un très grand
nombre de points en parallèle.

Or, si la vitesse d’acquisition des images tomographiques est en effet élevée (encore
que le besoin d’accumulation peut réduire considérablement cette vitesse, comme vu pré-
cédemment), la vitesse d’acquisition du signal interférométrique est très faible comparé à
un système d’OCT conventionnelle.

En effet, en FF-OCM, la durée d’acquisition du signal interférométrique correspond
au temps d’intégration du capteur de la caméra. Ce temps est généralement beaucoup
plus elevé que le temps d’intégration des capteurs en OCT conventionnelle, où le signal
est acquis point à point (ou A-scan par A-scan en FD-OCT) : des capteurs ponctuels (ou
linéaire dans le cas du SD-OCT) extrêmement rapide sont alors utilisés pour mesurer le
signal interférométrique.

En FF-OCM, le temps d’intégration typique des caméras utilisées est de l’ordre de
quelques millisecondes 19 [70] Par comparaison, en OCT conventionnelle, le signal interfé-
rométrique est typiquement acquis en quelques microsecondes [71].

Or le signal interférométrique varie très rapidement avec les déplacements axials de
l’échantillon ou des objectifs, et si la durée nécessaire pour son acquisition est élevée, il

19. Cette information n’est pas toujours facile à obtenir dans la littérature, où Tacq est plus souvent
donné, souvent sous une forme fréquentiel, en Hz ou en images par seconde (fps pour frames per second
en Anglais). Cette information ne reflète cependant pas la véritable durée d’acquisition du signal interfé-
rométrique.
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existe un risque que des mouvements de l’échantillon aient fait varier le signal durant le
temps d’acquisition d’une quantité assez importante pour que le signal soit moyenné à 0.
On parle de brouillage des franges.

Nous reviendrons plus en détail sur ce phénomène, mais il constitue une limitation
majeure de la FF-OCM dans le cadre de l’imagerie d’échantillon en mouvement, et donc
globalement de l’imagerie in vivo.

Malgré tout, gardons à l’esprit que la FF-OCM reste une des méthodes les plus rapides
du point de vue de l’acquisition des images tomographiques en face d’échantillons en OCM
(voir la partie 2.3.2.3).

2.3.4 Montage : caractéristiques des composants

2.3.4.1 Éclairage

Un paramètre fondamental en FF-OCM est le spectre de la source utilisée, qui doit
être le plus large possible pour obtenir la meilleure résolution axiale.

Par ailleurs, du fait que la FF-OCM nécessite un éclairage plein champ, l’éclairage de
Köhler, fournissant un éclairage homogène, de champ et de cohérence spatiale contrôlable
(voir annexe A.3) constitue la méthode d’éclairage la plus appropriée.

De plus, tout comme en microscopie conventionnelle, un éclairage plein champ né-
cessite d’éviter d’utiliser des sources spatialement cohérentes, qui entraînent des figures
d’interférences parasites (on parle de cross talk en Anglais) dans les images, dégradant
ainsi sensiblement leur qualité [72, 73]. La suppression de ces interférences parasites a été
étudiée en FF-OCM [49, 74, 75], mais l’utilisation de sources spatialement incohérentes est
préférable, du fait qu’elles n’introduisent « naturellement » pas d’interférences parasites
[76]. De ce fait, une source largement utilisée en FF-OCM est une simple lampe halogène,
source aussi couramment utilisée en microscopie conventionnelle (et dont le spectre est
assez large pour obtenir une résolution axiale sub-micronique [77]).

Un autre paramètre important de la source d’éclairage sera sa capacité à éclairer
l’échantillon avec un flux lumineux assez important 20 pour que la lumière rétrodiffusée
par l’échantillon soit, au niveau du capteur de la caméra, assez importante pour pouvoir
travailler à la limite de saturation du capteur tout en minimisant son temps d’intégration,
afin de maximiser la vitesse d’acquisition.

Le flux lumineux total émis par la source Φtot est déterminé comme le produit de la
luminance L de la source et de son étendue géométrique G0 :

Φtot = LG0. (2.46)

L’étendue géométrique G0 est le produit de la surface d’émission S0 de la source, de
son angle solide 21 d’émission et du carré de l’indice du milieu dans lequel l’émission a lieu.
En considérant une émission dans l’air, constante dans un cone d’angle au sommet α, une
bonne approximation de l’étendue géométrique est :

20. Devant malgré tout ne pas dépasser un certain seuil pour éviter les problèmes de phototoxicité.
21. L’angle solide peut être vu comme une « étendue angulaire » en trois dimensions. Son unité est le

stéradian (str).
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Figure 2.23 – Grandeurs utiles pour le calcul de l’étendue géométrique. Le rayon jaune
plein correspond à l’angle d’émission de la source, le rayon jaune pointillé correspond à
l’angle maximal admis par le collecteur.

G0 = πS0 sin2 α (2.47)

G0 = π

[
π

(
h

2

)2
]

sin2 α, (2.48)

en considérant une source circulaire de diamètre h.
Cependant ce flux n’est généralement pas conservé dans tout le système optique. Seule

une fraction du flux est récupérée par le collecteur du système d’éclairage Köhler, et le flux
peut aussi être limité par les objectifs de microscope (on considérera que tous les autres
éléments du système sont choisis de manière à avoir un diamètre assez grand pour ne pas
limiter le flux).

Ainsi le flux lumineux incident au niveau de l’échantillon est donné par 22 :

Φech =
1

2
min(LG1, LGobj , LG0), (2.49)

avec G1 l’étendue géométrique correspondant à la limitation par le collecteur et Gobj
par les objectifs de microscope. L’étendue géométrique est donnée par le produit de la
surface et de l’angle solide d’émission, mais peut aussi être donnée par le produit de la
surface éclairée et de l’angle u du rayon principal issue de la source au niveau de la surface
(voir figure 2.23). Ainsi, en considérant que la source est placée au niveau de la distance
focale f du collecteur, dont le diamètre est D, on a :

G1 = π

[
π

(
D

2

)2
]

sin2

(
arcsin

(
h

2f

))
. (2.50)

Au niveau de l’objectif, l’étendue peut être vue comme le produit de la surface du champ
éclairé par l’objectif, de l’angle solide correspondant à l’acceptance angulaire de l’objectif

22. Le facteur 1
2
est lié au fait que seule la moitié du flux incident atteint l’échantillon en raison de

l’utilisation d’un cube séparateur. On néglige par ailleurs les pertes dans les optiques du système.
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et du carré de l’indice du milieu dans lequel cette acceptance angulaire est considérée (voir
figure A.6). Le produit de l’acceptance angulaire (en angle solide) et du carré l’indice du
milieu correspond simplement au carré de l’ouverture numérique, et on a donc :

Gobj = π

[
π

(
FOV

2

)2
]
NA2. (2.51)

Le flux incident sur le capteur (qui va déterminer le temps d’intégration nécessaire pour
travailler à la limite de saturation du capteur) est finalement donné par :

Φcam = P

(
Φech

2

)
(Rincoh +Rref ) (2.52)

Φcam = P

(
1

4

)
(Rincoh +Rref )×min(LG1, LGobj , LG0). (2.53)

Avec P la proportion du flux détecté par le capteur en considérant le spectre de la
lumière incidente et la réponse spectrale du capteur. Finalement, d’après l’équation 2.46,
on a :

Φcam = P

(
1

4

)
(Rincoh +Rref )

(
Φtot

G0

)
×min(G1, Gobj , G0). (2.54)

Il est intéressant d’écrire le flux reçu par la caméra sous cette forme, car Φtot et G0 sont
des grandeurs caractéristiques de la source, plus souvent indiquées dans la documentation
des sources que la luminance.

Notons que si l’on souhaite comparer les flux reçus par la caméra pour deux sources
différentes, considérées comme toutes les deux limitées par le même élément du système,
le ratio des flux est donné par :

Φcam,1

Φcam,2
=
P1

P2

Φtot,1

Φtot,2

G0,2

G0,1
(2.55)

Φcam,1

Φcam,2
=
P1

P2

Φtot,1

Φtot,2

S0,2 sin2 α2

S0,1 sin2 α1
. (2.56)

2.3.4.2 Caméra

Les caractéristiques de la caméra utilisée dans un montage FF-OCM sont primordiales :
en effet, elles influencent tous les paramètres du système, à savoir sa résolution axiale, sa
résolution latérale, sa sensibilité et sa vitesse (résolution temporelle).

La résolution axiale du système est déterminée par le spectre « effectif » de la source,
détecté par la caméra, correspondant au produit du spectre de la source et de la réponse
spectrale de la caméra. Si, par exemple, on utilise une source très large spectralement,
mais centrée dans l’infrarouge, et une caméra ayant une réponse spectrale dans le visible,
le spectre effectif détecté aura a priori une largeur spectrale très fine, résultant en une très
mauvaise résolution axiale, même si la source était très large spectralement.

La résolution latérale du système peut être influencée par la caméra en raison de l’échan-
tillonage spatial du signal effectué par les pixels : la distribution d’intensité I(X ′, Y ′) inci-
dente sur le capteur est échantillonnée par ses pixels discrets. Chaque pixel intègre ainsi le
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signal provenant d’une zone dans l’échantillon de taille c1
G ×

c2
G , en considérant des pixels

rectangulaires de taille c1×c2. Si cette zone est supérieure à ∆x×∆y, tout se passe comme
si l’on augmentait la taille de VOCT dans les directions (X,Y ), ce qui correspond à une
perte de résolution latérale du système 23. Il est ainsi important que la taille d’un pixel de
la caméra corresponde au maximum à la taille de la tache d’Airy dans l’espace du capteur
de la caméra (G∆x × G∆x) pour éviter que l’échantillonnage par la caméra n’implique
une perte en résolution latérale. Notons bien qu’il est possible de modifier G pour vérifier
cette condition, et pas nécessairement de changer de caméra si ses pixels sont trop grands
(G se modifie simplement en changeant de lentille de tube, voir équation A.1).

Le nombre de pixels quant à lui, va déterminer le champ de l’échantillon étant imagé.
Si l’on veut pouvoir imager tout le champ accessible par les objectifs de microscope, il
est nécessaire d’avoir un capteur de N1 × N2 pixels, avec N1 = G×FOV

c1
et de même

N2 = G×FOV
c2

.

La sensibilité du système est lié à la profondeur des puits d’électrons (FWC) des pixels
ξsat, comme l’indiquait l’équation 2.42. Ainsi la FWC de la caméra doit être la plus grande
possible pour maximiser la sensibilité du système.

Un autre paramètre pouvant influencer la sensibilité du système est le bruit électronique
de la caméra. Ce paramètre a été négligé dans l’équation 2.42 car le bruit de photons est
généralement prédominant. Cependant, la mesure du nombre d’électrons dans chaque puits
d’électrons est « naturellement » bruitée, et même si le bruit de photons était inexistant,
la variation minimale détectable par le capteur ne serait pas de 1 électron en raison de ce
bruit électronique toujours présent. Le bruit électronique est dû au bruit de lecture (RN
pour readout noise en Anglais), correspondant aux erreurs électroniques possible sur la
lecture de la valeur du nombre de bits pour un puits de photons.

En prenant en compte le bruit de lecture, on peut réécrire l’équation 2.42 sous la forme
suivante :

Rech,min = K
(Rincoh +Rref )2

Rref

(
ξsat +RN2

Naccξ2
sat

)
. (2.57)

Notons que dans la documentation des caméras, la FWC et le bruit de lecture ne sont
pas toujours donnés tel quels. On retrouve souvent une valeur notée SNR, correspondant
au rapport signal à bruit (ou signal to noise ratio en Anglais) de la caméra à la limite de
saturation, en prenant en compte un bruit de photon prédominant. Le signal (électronique)
vaut donc ξsat et le bruit sur ce signal (Poissionien) vaut

√
ξsat. Le rapport signal à bruit

vaut ainsi ξsat√
ξsat

=
√
ξsat. La valeur SNR est alors généralement donnée sous la forme

logarithmique :
SNR = 20 log10(

√
ξsat), (2.58)

et on retrouve donc ξsat :

ξsat = 10
SNR

10 . (2.59)

Le bruit de lecture quant à lui est souvent donné par la dynamique de la caméra
(souvent noté DNR ou dynamic range en Anglais). Celle-ci donne le nombre de niveaux
pouvant réellement être perçus par la caméra en prenant en compte le bruit de lecture
toujours présent. Elle est donc simplement donnée par le ratio de la FWC sur le bruit de

23. Notons que la situation est différente en OCT conventionnelle, où le filtrage confocal implique qu’aug-
menter la taille du détecteur augmente simplement Rincoh sans affecter la résolution.
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lecture 24 Tout comme pour le SNR, la dynamique est généralement donnée sous forme
logarithmique :

DNR = 20 log10

(
ξsat
RN

)
, (2.60)

et on retrouve donc le bruit de lecture :

RN =
ξsat

10
DNR

20

. (2.61)

Finalement, la caméra influence la vitesse d’acquisition du système FF-OCM du fait
que le temps d’intégration nécessaire pour saturer les pixels est propre à la caméra. Notons
E l’irradiance au niveau du capteur de la caméra, donnée par

E =
Φcam(

π
(
G×FOV

2

)2
) . (2.62)

Le flux reçu par un pixel de la caméra est donné par

Φpixel = E × c1c2. (2.63)

L’énergie d’un photon valant hc
λ

(avec h la constante de Planck, c la vitesse de la lumière
et en considérant un éclairage monochromatique de longueur d’onde λ pour éviter les
complexifications calculatoires), le nombre de photons par seconde reçu par un pixel est
de :

Npixel,photonflux =
Φpixelλ

hc
. (2.64)

Finalement, le nombre d’électrons remplissant le puits d’électrons du pixel est donné par :

Npixel,electrons = ηNpixel,photonfluxTint, (2.65)

avec η l’efficacité quantique de la caméra. A la limite de saturation, Npixel,electrons = ξsat,
et on a donc :

Tint,sat =
ξsat

ηNpixel,photonflux
. (2.66)

A E fixé, Npixel,photonflux dépend uniquement de la taille c1 × c2 des pixels, et ainsi le
temps d’intégration est bien une fonction des paramètres de la caméra ξsat, η et c1 × c2 :

Tint,sat =

ξsathc

(
π
(
G×FOV

2

)2
)

ηΦcamc1c2λ
. (2.67)

Le temps d’acquisition Tacq dépend ensuite en plus de la durée nécessaire du stockage
et du transfert des données mesurées par tous les pixels, et dépend de la caméra utilisée.

24. Notons que ce ratio définit aussi le nombre de bits minimum devant être utilisés pour l’échantillonage
électronique : le nombre de niveaux accessibles pour Nbits bits est donné par 2Nbits , et on doit ainsi avoir
ξsat
RN
≤ 2Nbits , soit Nbits ≥ log2

(
ξsat
RN

)
.
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Figure 2.24 – Schémas des trois configurations possibles pour les objectifs en FF-OCM.
Modifié depuis [7].

2.3.4.3 Optiques

Les optiques fondamentales d’un système FF-OCM sont les objectifs de microscope,
fixant la résolution latérale du système et le champ d’observation accessible au niveau de
l’échantillon. Les objectifs de microscope sont présentés en détail à l’annexe A.2. Tous les
paramètres des objectifs (et de la lentille de tube, et des optiques de l’éclairage Köhler)
propres à la microscopie conventionnelle s’appliquent à la FF-OCM.

Notons qu’en FF-OCM, les objectifs de microscope ne sont pas nécessairement utilisés
en configuration de Linnik telle qu’elle a été considérée jusqu’à maintenant. Il est aussi
possible d’utiliser un unique objectif, placé en amont du cube séparateur (configuration dite
de Michelson) [48, 61], ou un unique objectif contenant la surface de référence (configuration
dite de Mirau) [78]. La figure 2.24 représente les trois configurations possibles.

La configuration de Linnik reste cependant la plus flexible, du fait que n’importe quel
objectif, ayant n’importe quelle immersion, peut être utilisé dans le bras objet du moment
qu’un objectif identique est utilisé dans le bras de référence.

En configuration Michelson, il est nécessaire d’utiliser des objectifs ayant une grande
distance de travail (et donc ayant généralement des ouvertures numériques faibles) pour
pouvoir placer le cube séparateur. En configuration Mirau, des pertes de lumières sont dues
à l’obstruction centrale de la surface de référence, et il est nécessaire d’utiliser de grandes
ouvertures numériques pour ne pas avoir trop de pertes de lumières (tout en ayant une
distance de travail assez grande pour placer la lame séparatrice et la surface de référence,
ce qui est une difficulté supplémentaire).

De plus, en configuration Michelson ou Mirau, deux cubes séparateurs (ou lames sépara-
trices) doivent être utilisés (voir figure 2.24), résultant en des pertes plus importantes qu’en
configuration Linnik. Notons finalement que ces deux configurations sont plus difficiles à
mettre en œuvre que la configuration Linnik car il n’existe pas d’objectifs commerciaux en
configuration Michelson ou Mirau adaptés à la FF-OCM.

Au-delà de la résolution latérale et du champ, il est à noter que les objectifs ont une
influence sur la sensibilité du système : du fait de leur utilisation en réflexion, si les optiques
dont les objectifs sont constitués réfléchissent une partie de la lumière, cette lumière peut
être vu comme participant à l’augmentation de Rincoh (tout en diminuant Rref et Rech)
et diminue ainsi la sensibilité du système. Un paramètre important des objectifs dans le
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cadre de la FF-OCM, et non évoqué dans l’annexe A.2, est donc leur facteur de réflexion
en fonction de la longueur d’onde. Ce facteur doit être minimal sur l’ensemble du spectre
de la source pour limiter la perte en sensibilité. Autrement dit, les objectifs doivent être
traités anti-reflet sur la gamme spectrale utilisée par le système de FF-OCM.

De la même manière, l’autre élément qui est traversé en aller/retour dans le système est
le cube séparateur. Ses faces peuvent réflechir la lumière incidente et il est donc nécessaire
qu’elles soient traitées anti-reflet sur la gamme spectrale du système, ou plus généralement
de trouver un moyen de s’affranchir de leur réflexion.

Ces réflexions sont d’autant plus gênantes qu’elles ont lieu avant le passage de la lumière
dans l’échantillon, autrement dit, ce n’est pas la lumière rétrodiffusée qui est réfléchie
mais la lumière en sortie du système d’éclairage, beaucoup plus intense que la lumière
rétrodiffusée. Même une légère réflexion peut finalement entrainer une augmentation de
Rincoh significative affectant grandement la sensibilité du système.

Notons que pour les autres optiques du système, il convient de maximiser le facteur
de transmission afin de limiter les pertes de lumière au cours de la propagation dans le
système. Il convient donc que toutes les optiques du système soient traitées anti-reflet sur
la gamme spectrale du système, mais cette contrainte n’est en général pas absolument
indispensable par rapport aux performances du système (elle ne pourra affecter que la
vitesse d’acquisition en diminuant Φcam, et mêmes si les optiques ne sont pas traitées anti-
reflet, si elles sont adaptées à la gamme spectrale du système FF-OCM, la vitesse ne sera
que légèrement affectée).

2.3.4.4 Mécanique

Comme on l’a vu, il est nécessaire d’avoir plusieurs degrés de liberté dans un montage
standard de FF-OCM afin de pouvoir sonder les échantillons en profondeur et de démoduler
le signal intérférométrique.

Si la taille de l’échantillon le permet, il peut être placé sur une platine de manière à
pouvoir contrôler sa position axiale et on peut alors le sonder en profondeur en contrôler
cette position, sans jouer sur la position des objectifs. Cette platine peut être manuelle
ou contrôlable par un moteur. Il sera par contre nécessaire, pour démoduler de signal de
pouvoir contrôler la position de la surface de référence, assez précisément pour pouvoir
bien démoduler le signal interférométrique. Au vu des très petites distances qui doivent
être contrôlées précisément au niveau du positionnement de la surface de référence, et de
la synchronisation nécessaire avec la caméra et l’acquisition des images (voir par exemple
figure 2.15) il est nécessaire que celle-ci soit montée sur une platine piézo-électrique (ou
PZT pour piezoelectric transducer en Anglais), pouvant être contrôlable précisément et
synchronisée avec la caméra.

Si la taille de l’échantillon ne lui permet pas d’être placé sur une platine, il est alors
nécessaire de contrôler la position axiale des objectifs de microscope. Les déplacements des
deux objectifs étant liés pour pouvoir contrôler la position du plan de cohérence (voire de
compenser la séparation entre plan de cohérence et de focalisation, voir partie 2.3.3.2), il
n’est plus possible de placer les objectifs sur des platines manuelles, mais il est nécessaire
d’utiliser des platines motorisées et synchronisées. Dans cette configuration, il y a donc trois
degrés de liberté devant être précisément contrôlés et synchronisés : les positions des deux
objectifs devant être synchronisées, et la position de la surface de référence par rapport à
l’objectif de référence (la surface de référence devant globalement avoir un mouvement lié
à celui de l’objectif de référence), devant être synchronisée avec la caméra.
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Figure 2.25 – Schéma d’un montage de FF-OCM utilisant un interféromètre de Linnik et
des objectifs de microscope à immersion, en considérant les degrés de liberté mécaniques
et les synchronisations nécessaires à l’acquisition d’images, dans le cas où l’échantillon ne
peut pas être déplacé.

La figure 2.25 reprend la figure 2.6 en y ajoutant les degrés de liberté mécaniques et
les synchronisations nécessaires.

2.4 Applications pour l’imagerie médicale

Depuis maintenant quelques années, des instruments de microscopie par cohérence op-
tique commencent à être développés par des industriels. Pour l’instant, l’OCM n’est pas
encore couramment utilisé dans un contexte clinique, principalement en raison du fait que
l’OCM est compliqué à implémenter dans les domaines où l’OCT est actuellement utilisé :
en ophtalmologie, l’OCT est principalement utilisé pour l’imagerie de la rétine, et l’utili-
sation d’objectifs de microscope est quasi-impossible pour cette application, la distance de
travail des objectifs devant être assez longue pour traverser l’œil, ce qui est généralement
incompatible avec des objectifs d’ouverture numérique assez grande pour avoir une réso-
lution microscopique. De plus, c’est principalement l’imagerie des couches de la rétine qui
intéresse les ophtalmologues, nécessitant une bonne résolution axiale mais pas nécessaire-
ment une bonne résolution latérale. Il n’y a donc a priori pas un fort besoin de l’OCM
dans le domaine de l’ophtalmologie. L’imagerie endoscopique est par ailleurs difficilement
conciliable avec l’OCM du fait de la nécessité d’utiliser des objectifs de microscope.

Cependant, l’OCT se développe aujourd’hui de plus en plus dans le domaine de la
dermatologie. Dans ce domaine, les sytèmes OCM sont tout à fait appropriés, et sont même
plus intéressants que les systèmes d’OCT conventionnels, car leur résolution microscopique
leur permet de vérifier l’ensemble des besoins des dermatologues dans le domaine de la
détection non-invasive du cancer de la peau (voir section 1.3.2). Autrement dit, l’OCM
peut potentiellement fournir aux dermatologues un instrument permettant d’obtenir des
images identiques aux images actuellement obtenues par les anatomopathologistes à partir
de biopsies dans le cadre du diagnostic du cancer de la peau.
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Figure 2.26 – Images de peau humaine saine in vivo obtenues avec le Skintell (Agfa
Healthcare) : a) en coupe verticale et b) en face [80].

2.4.1 Applications et industriels

Aujourd’hui, un seul système d’OCM est effectivement commercialisé pour des appli-
cations cliniques, avec l’objectif de fournir en temps réel et in vivo des images similaires
à celles obtenues à partir de biopsies : le Skintell, développé par Agfa Healthcare. Basé
sur une technologie d’OCM appelée high definition OCT (HD-OCT), ce système acquiert
des images 3D avec une résolution spatiale de 3 µm × 3 µm (axiale × latérale) et une
profondeur de pénétration allant jusqu’à ∼ 200 µm dans la peau. La figure 2.26 présente
un exemple d’image de peau humaine in vivo en face et en coupe verticale obtenue sur
le Skintell. Il a été montré que cet instrument pouvait en particulier aider à la détection
du carcinome dans un contexte clinique, cependant, les images obtenues sur ce système
sont difficilement interprétables par les praticiens en raisons d’artefacts [79]. De plus, la
sonde manuelle dans laquelle le système est intégré est lourde et peu maniable. Finale-
ment, le Skintell n’a pas été un succès commercial, et Agfa Healthcare ne développe plus
cet instrument.

Une autre entreprise s’intéressant au développement d’un système OCM est une startup
française, Damae Medical. Les instruments développés par Damae Medical ont pour but
de permettre un diagnostic précoce du cancer de la peau, et en particulier du mélanome,
en fournissant des images de qualité histologique en temps réel et in vivo. La technologie
sur laquelle se basent ces instruments, brevetée en 2014 par Arnaud Dubois, chercheur
au laboratoire Charles Fabry de l’Institut d’Optique Graduate School, permet d’obtenir
des images en coupes verticales avec une résolution spatiale de 1 µm × 1 µm (axiale ×
latérale) et une profondeur de pénétration allant jusqu’à ∼ 400 µm. La figure 2.27 présente
un exemple d’image de peau humaine in vivo obtenue sur le premier instrument développé
par Damae Medical, OCTAV. Cet instrument, non portatif, est en phase de tests cliniques.
Suite à ceux ci, un instrument basé sur une technologie identique mais intégré dans une
sonde manuelle sera a priori commercialisé à la fin de l’année 2018.

Par ailleurs, une entreprise française commercialise actuellement un système de FF-
OCM : LLTech. Le but du système développé par LLTech n’est cependant pas de remplacer
les biopsies par une imagerie in vivo, mais d’imager plus rapidement les biopsies, sans avoir
besoin du processus nécessaire pour les imager en microscopie conventionnelle (voir partie
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Figure 2.27 – Image en coupe verticale de peau humaine saine in vivo obtenue avec
OCTAV (Damae Medical) [81].

Figure 2.28 – Tissu mammaire présentant un carcinome ductal imagé a) en histologie
conventionnel et b) avec le Light-CT scanner (LLTech). c) zoom sur un canal anormal et
d) zoom sur un lobule [82].

1.3.1), en particulier lorsqu’il est nécessaire d’analyser une biopsie durant une opération
(par exemple pour évaluer les marges d’exérèse lors de l’extraction d’une tumeur), où il est
alors important d’obtenir rapidement des résultats (imagerie per-opératoire). Notons que
cette application, assez particulière, concerne un ensemble de praticiens moins vaste que
ceux concernés par les systèmes précédemment présentés, le nombre de biopsies effectuées
dans un contexte per-opératoire étant largement inférieur au nombre de biopsies effectuées
de manière routinière par les dermatologues. L’instrument développé par LLTech (Light-
CT scanner) permet d’obtenir des images 3D avec une résolution spatiale de 1 µm × 1 µm
(axiale × latérale) et une profondeur de pénétration allant jusqu’à ∼ 200 µm. Malgré de
nombreux tests cliniques [9], le Light-CT scanner reste appliqué à des fins de recherche. La
figure 2.28 présente un exemple d’image obtenue par le Light-CT scanner en test clinique
d’imagerie de tissus mammaires, comparée à une image d’un tissu identique en histologie.

2.4.2 Concurrence

Comme on l’a vu à la partie 1.4, l’OCM n’est pas la seule technologie permettant
d’imager les tissus en profondeur avec une résolution microscopique. Des systèmes basés
sur d’autres technologies ont ainsi été commercialisés afin de fournir des images de qualité
histologique aux dermatologues.

Le système le plus largement utilisé aujourd’hui par les dermatologues pour l’aide au
diagnostic est un système de microscopie confocale, développé par Mavig : le Vivascope. Ce
système permet d’obtenir des images en face in vivo à haute résolution latérale (< 1 µm),
sur une profondeur jusqu’à ∼ 200 µm. La figure 2.29 présente des exemples d’images en
face de peau humaine in vivo présentant des carcinomes basocellulaires, obtenues avec le
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Figure 2.29 – Images en face de peau humaine in vivo présentant des carcinomes baso-
cellulaires obtenues avec le Vivascope (Mavig) [83].

Figure 2.30 – Images en face de peau humaine saine in vivo obtenues à différentes pro-
fondeurs avec le DermaInspect (JenLab) [85].

Vivascope. De nombreuses études cliniques ont mis en évidence l’intérêt de cet instrument
pour le diagnostic et le suivi du cancer de la peau [83], si bien qu’aujourd’hui, aux Etats
Unis, les actes d’imagerie utilisant cet instrument sont remboursés [84], participant à la
large utilisation de la microscopie confocale par les praticiens.

Un système basé sur la microscopie non linéaire est également commercialisé : le Der-
maInspect, produit par JenLab. Basé sur l’autofluorescence de la peau et la génération
de seconde harmonique, il permet d’obtenir des images de qualité histologique de manière
non invasive, in vivo, avec une résolution spatiale de 2 µm × 1 µm (axiale × latérale),
mais sur des profondeurs relativement faibles (au maximum ∼ 150 µm). Par ailleurs, le
champ d’observation du DermaInspect est bien plus faible que ceux des systèmes OCM ou
de microscopie confocale (∼ 350 µm). La figure 2.30 présente un exemple d’image de peau
humaine in vivo en face obtenue avec le DermaInspect. Malgré une technologie permettant
d’avoir accès à une imagerie fonctionnelle inaccessible en microscopie confocale ou en OCT
[85], le prix élevé de cet instrument, son faible champ et sa faible profondeur de pénétration
limitent aujourd’hui sa diffusion.

Notons finalement que l’OCT conventionnelle, même si elle ne permet pas d’atteindre
une résolution cellulaire dans la peau, permet de fournir des images intéressantes pour
les dermatologues, et bénéficie de toutes les avancées développées à l’origine pour l’oph-
talmologie. De ce fait, un système d’OCT conventionnelle a été développé par Michelson
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Figure 2.31 – Image en coupe verticale de peau humaine saine in vivo obtenue avec le
Vivosight (Michelson Diagnostics) [87].

Diagnostics spécialement pour la dermatologie : le Vivosight. Ce système, basé sur un sys-
tème de SD-OCT à plusieurs faisceaux (multi beam OCT ), présente une grande profondeur
de pénétration (∼ 1 mm) et un large champ d’observation (∼ 8 mm), mais sa résolution
spatiale est de 5 µm × 8 µm (axiale × latérale). Cependant, ce système permet d’appor-
ter une aide au diagnostic du carcinome [86], et est aujourd’hui utilisé dans un contexte
clinique bien plus largement que les systèmes d’OCM. Sa résolution n’est cependant pas
suffisante pour aider au diagnostic du mélanome à un stade précoce. La figure 2.31 présente
un exemple d’image de peau humaine in vivo en coupe verticale obtenue sur le Vivosight.
Notons aussi qu’une implémentation du Vivosight (Vivosight DX) permet d’obtenir, de
manière non-invasive, des images des écoulements sanguins dans la peau.

2.5 Conclusion

En se fondant sur un filtrage interférométrique de la lumière rétrodiffusée par un échan-
tillon, l’OCT a constitué une révolution dans le domaine de l’imagerie médicale optique.
En effet, par sa grande sensibilité, l’OCT permet d’imager jusqu’à un millimètre en profon-
deur dans les tissus, de manière non invasive et sans nécessiter de préparation des tissus,
avec une haute résolution axiale. Son implémentation est de plus relativement simple, et
facilement compatible avec des systèmes fibrées. Ces qualités ont imposées l’OCT comme
une méthode d’imagerie médicale de référence, en particulier dans le domaine de l’oph-
talmologie pour l’imagerie des couches de la rétine, en seulement quelques années. Cette
adoption de l’OCT par les professionnels de la santé a par ailleurs contribué à un déve-
loppement technique très rapide de cette méthode, la sensibilité, la vitesse d’acquisition et
la résolution des systèmes étant constamment améliorée. En à peine 15 ans, les systèmes
OCT sont passés d’acquisition dans le domaine temporel (TD-OCT) à quelques centaines
de A-scans par secondes et de résolution axiale d’environ 10µm à des acquisitions dans
le domaine fréquentiel (FD-OCT) en utilisant des sources balayées en longueur d’onde,
pouvant atteindre des vitesse de plus de 350.000 A-scans par seconde à des résolutions
axiales de l’ordre du micron, avec une sensibilité d’environ 120 dB.

Un défaut de la majorité des systèmes OCT est cependant leur résolution latérale plus
faible que leur résolution axiale, lié au fait qu’une large étendue d’imagerie axiale limite
la résolution latérale en OCT. Afin de résoudre ce problème, des systèmes OCT utilisant
des objectifs de microscope ont été conçus, appelés systèmes OCM, permettant d’obtenir
des images à haute résolution axiale et latérale. La vitesse de ces systèmes est généra-
lement lente du fait de l’utilisation de méthodes de refocalisation et d’acquisition point
par point. Une méthode d’OCM, appelée microscopie par cohérence optique plein champ
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(FF-OCM), permet cependant, par un éclairage et une détection de tout le champ de
l’échantillon, de paralléliser la détection et d’obtenir ainsi une image en-face de l’échan-
tillon sans avoir besoin de balayer le faisceau d’éclairage sur l’échantillon. De ce fait, les
montages FF-OCM sont simples et très proches des montages de microscopie convention-
nels, mais nécessitent cependant des degrés de liberté mécaniques pour la refocalisation et
la démodulation du signal interférométrique : en FF-OCM, plusieurs images interféromé-
triques, décalées en phase, de l’ensemble du champ sont obtenues puis recombinées par des
algorithmes d’interférométrie à décalage de phase. On peut alors reconstituer des images
tomographiques des échantillons, par démodulation de l’amplitude des interférences, ou des
images topographique par calcul de la phase des interférences. Des algorithmes appropriés
à l’interférométrie en lumière blanche ont été déterminés pour limiter les artefacts lors de
la reconstruction des images.

Les résolutions axiales et latérales de la FF-OCM sont donc découplées, et typiquement
toutes les deux de l’ordre du micron, en utilisant des objectifs d’ouverture numérique ∼ 0.3
et une simple lampe halogène pour l’éclairage. La vitesse d’acquisition d’un système FF-
OCM est élevée du fait de la parallélisation de la détection, mais il est à noter que la
vitesse d’acquisition du signal interférométrique est ∼ 1000 fois plus faible qu’en OCT
conventionnelle. Ceci constitue la principale limitation de la FF-OCM, avec une sensibilité
faible par rapport à l’OCT conventionnelle du fait de l’absence de filtrage confocale en FF-
OCM, directement lié à l’utilisation d’un éclairage plein champ. Notons finalement qu’un
élément essentiel d’un système FF-OCM est sa caméra, dont de nombreux paramètres sont
cruciaux pour maximiser les performances du système.

Actuellement, l’OCM est principalement développé pour des applications en dermato-
logie, un domaine dans lequel l’OCT commence a être utilisé et dans lequel l’OCM possède
de nombreux avantages par rapport à l’OCT conventionnelle, en particulier le potentiel de
produire des images de résolution similaire à des coupes histologiques. Plusieurs industriels
commencent ainsi à s’intéresser au développement de systèmes OCM. Dans la suite de ce
manuscrit, nous nous intéresserons au développement d’un système FF-OCM compact à
très haute résolution pour l’imagerie dermatologique in vivo.



Chapitre 3

Développement d’un système
FF-OCM compact à éclairage LED
pour l’imagerie non invasive de la
peau in vivo

3.1 Introduction : état de l’art en imagerie FF-OCM in vivo

Du fait de la limitation de la FF-OCM en termes de vitesse d’acquisition, l’imagerie in
vivo est encore peu répandue en FF-OCM. Cependant, de nombreux travaux ont contribué
à développer des méthodes permettant d’aller vers l’imagerie in vivo en FF-OCM en aug-
mentant la vitesse d’acquisition de cette méthode. On pourra distinguer deux approches
différentes pour augmenter cette vitesse :

— les méthodes à décalage de phase instantané (single shot), dont l’objectif est d’ac-
quérir simultanément les différentes images nécessaires à la démodulation du si-
gnal interférométrique, et ainsi d’avoir une durée d’acquisition des images tomogra-
phiques effectivement égale au temps d’intégration de la caméra.

— les méthodes « haute vitesse », correspondant à l’utilisation de sources et de caméras
assez performantes pour atteindre des vitesses d’acquisition élevées, en conservant
le schéma d’acquisition conventionnel de la FF-OCM.

La plupart des montages single shot utilisent des éléments polarisants pour séparer spa-
tialement plusieurs images interférométriques décalées en phase, qui sont ensuite imagées
simultanément par plusieurs caméras, ou par une unique caméra si le capteur de celle-ci
est assez grand pour imager plusieurs images interférométriques ne se chevauchant pas.
Des systèmes single shot à quatre images ont été développés [88, 89], ainsi que des sys-
tèmes à deux images, utilisant une seule caméra [90] ou deux [91]. Ce dernier utilisait une
source ayant une luminance assez importante pour atteindre une vitesse d’acquisition (des
images interférométriques et tomographiques du fait de l’acquisition single shot) de 10 µs,
permettant d’imager un têtard in vivo en mouvement.

Dans ces systèmes utilisant des éléments polarisants, des artefacts peuvent apparaitre
si des échantillons modifiant la polarisation (échantillons biréfringents) sont imagés. Ainsi,
des systèmes single shot en lumière non polarisée ont aussi été developpés, en exploitant
la lumière (généralement perdue) transmise au niveau du cube séparateur dans un inter-

71
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féromètre de Linnik [70], en calculant l’image tomographique à partir d’une unique image
interférométrique à partir de traitements numériques basés sur la transformée de Riesz
[92], ou encore en utilisant un élément de décalage de phase achromatique [93]. Notons que
cette dernière implémentation n’était pas réellement instantanée car deux paires d’images
étaient utilisées pour la reconstruction, et la durée d’acquisition de l’image tomographique
n’était alors pas égale au temps d’intégration des caméras, mais à deux fois le temps d’ac-
quisition des caméras. Cependant, cette méthode a permis d’imager un écoulement de
cellules sanguines dans un têtard in vivo [93].

L’ensemble de ces méthodes single shot peut ainsi acquérir des images assez rapide-
ment pour l’imagerie in vivo, cependant leur sensibilité de détection est relativement faible
du fait de l’incompatibilité de ces méthodes avec l’accumulation. Leur utilisation se limite
donc généralement à l’imagerie d’échantillons faiblement diffusants (tels que le têtard).
Par ailleurs, les systèmes single shot sont compliqués à ajuster correctement (les diffé-
rentes images obtenues simultanément devant être parfaitement recalées en position et en
intensité), et nécessitent plus d’éléments que les montages conventionnels de FF-OCM, les
rendant difficilement compactables.

Les systèmes de FF-OCM haute vitesse ne souffrent pas de ces défauts, étant donné
que leur conception et leur schéma d’acquisition est identique à celui du FF-OCM conven-
tionnel. En utilisant une caméra CMOS (complementary metal oxide semiconductor) haute
vitesse, une lampe à arc à Xenon et un algorithme à deux images, des images tomogra-
phiques ont pu être acquises à une vitesse de 250 images/s [94], permettant d’imager le
segment antérieur d’un œil de rat in vivo. En utilisant une caméra CMOS encore plus ra-
pide et toujours un algorithme à deux images, une vitesse de 1500 images/s a été atteinte,
avec un schéma d’éclairage cependant complexe [95]. Ce montage a permis d’imager de
la peau humaine in vivo. Plus récemment, des images de peau humaine in vivo ont été
obtenues sur un montage de FF-OCM conventionnel éclairé par une lampe halogène à une
vitesse de 70 images/s, mais une stabilisation du sujet était nécessaire [96]. Un système FF-
OCM basé sur un interféromètre de Mirau et une source fluorescente de haute puissance a
aussi été conçu pour l’imagerie in vivo [78], et malgré un temps d’acquisition relativement
long (230 ms), des images de peau humaine in vivo de haute qualité ont été obtenues.
Cependant, la configuration Mirau souffre d’un certain nombre de défauts (voir la partie
2.3.4.3). De même un montage de FF-OCM à large champ en configuration Michelson a
été développé pour l’imagerie in vivo des empreintes digitales internes [97]. La durée d’ac-
quisition était appropriée pour l’imagerie in vivo, mais la résolution était limitée du fait
de la configuration Michelson.

La majorité de ces systèmes n’ont pas été conçus de telle sorte à pouvoir être utilisés
sur des systèmes portatifs, permettant de bénéficier pleinement de la capacité d’imager la
peau in vivo en fournissant un outil capable d’imager n’importe quelle région d’intérêt de
la peau d’un sujet en temps réel. Par ailleurs, la plupart utilisent des sources lumineuses
chères et dont l’utilisation peut être compliquée. Nous nous proposons dans ce chapitre de
décrire un système FF-OCM adapté à l’imagerie de la peau humaine in vivo, assez compact
pour être implémentable sur un système portatif, utilisant une source lumineuse LED peu
chère et très facile d’utilisation, et basé sur un montage de Linnik, ayant de nombreux
avantages.

Ce chapitre sera ainsi scindé en trois parties : tout d’abord le développement du montage
de FF-OCM simple et compact adapté à l’imagerie de la peau humaine, puis l’introduction
d’un éclairage LED dans ce montage et sa comparaison à l’éclairage par lampe halogène,
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Figure 3.1 – Montage FF-OCM construit selon le schéma « conventionnel », avec plusieurs
degrés de liberté mécanique (ici motorisés).

conventionnel en FF-OCM, et finalement l’amélioration du montage afin que sa vitesse et
sa sensibilité soient suffisantes pour l’imagerie de la peau in vivo.

3.2 Montage de microscopie par cohérence optique simple et
compact

Avant de s’intéresser au développement d’un montage de FF-OCM adapté à l’image-
rie in vivo, nous commencerons par nous intéresser au développement d’un montage de
FF-OCM simplifié par rapport au montage « conventionnel » présenté à la partie 2.3, né-
cessitant plusieurs degrés de liberté mécanique et synchronisations entre les éléments, et
résultant souvent en des montages complexes difficilement transportables en dehors du la-
boratoire, tel que le montage représenté à la figure 3.1, développé au Laboratoire Charles
Fabry pour l’imagerie FF-OCM à ultra-haute résolution optimisée [77].

Notre objectif est ici de proposer un montage de FF-OCM, en configuration Linnik,
se présentant comme un microscope conventionnel, c’est à dire facilement transportable,
monté sur une colonne verticale, les échantillons pouvant être placés simplement « sous
le microscope » pour être imagés (mais ce microscope peut les imager en profondeur !).
Afin que le montage soit aussi simple qu’un microscope conventionnel, on souhaite réduire
au maximum le nombre de degrés de liberté mécanique et les synchronisations nécessaires
pour l’imagerie.

Si notre système FF-OCM se présente comme un microscope conventionnel, il est aussi
nécessaire que l’interféromètre 1 soit assez compact pour ne pas prendre beaucoup plus de
place qu’un objectif de microscope unique. Concevoir un interféromètre compact permet-
trait aussi d’ouvrir la voie au développement de montages de FF-OCM portatifs, permet-
tant potentiellement à un praticien d’imager facilement n’importe quelle partie du corps

1. Le terme interféromètre fera toujours référence à la partie {objectifs+cube séparateur+mécanique}
du système FF-OCM.
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Figure 3.2 – Schéma de démodulation linéaire : position axiale à laquelle on image dans
l’échantillon (et phase introduite correspondante) et périodes d’acquisition des images par
la caméra. Sur cette course de l’interféromètre, 2 images tomographiques ont été acquises,
à des profondeurs Za et Zb.

en FF-OCM, ce qui permettrait de bénéficier pleinement des avantages d’un système per-
mettant l’imagerie in vivo.

3.2.1 Méthode pour l’imagerie 3D

Commençons par nous intéresser à la méthode retenue pour pouvoir imager des échan-
tillons en profondeur (en 3D) en FF-OCM tout en limitant au maximum le nombre de
degrés de liberté mécanique et de synchronisations dans le système.

Si l’on souhaite imager un échantillon en profondeur, comme on l’a vu, il est normale-
ment nécessaire d’avoir un mouvement de l’ensemble {objectif du bras de référence+surface
de référence} synchronisé au mouvement de l’objectif du bras objet. Afin de supprimer ce
mouvement, nécessitant d’ailleurs une synchronisation complexifiant le montage, une so-
lution est de déplacer axialement l’ensemble de l’interféromètre 2. Notons que si la source
n’est pas solidaire de l’interféromètre, l’éclairage se décalera au cours du déplacement
axial, cependant, rappelons que la profondeur de pénétration du FF-OCM est de l’ordre
de quelques centaines de microns, tandis que l’éclairage est un éclairage plein champ, sur
des champs typiquement de l’ordre du millimètre, et généralement spatialement incohérent,
si bien qu’il couvre plus que l’acceptance angulaire des objectifs de microscope (voire figure
A.8) : ainsi, l’éclairage de l’échantillon ne sera globalement pas influencé par le déplacement
axial de l’interféromètre, même si la source reste fixe.

Cette translation axiale de l’ensemble de l’interféromètre permet aussi de démoduler
le signal interféromètrique : au lieu d’obtenir N images interféromètrique correspondant
à N positions telles que les interférences sont successivement déphasées de π

2 (schéma
d’acquisition pas à pas vu précédemment), il est possible d’obtenir les N images pendant
que l’interféromètre se déplace continument sur une distance correspondant à un déphasage
de Nπ

2 . La figure 3.2 illustre ce principe.

2. Cette solution est par exemple couramment employée en CSI [98]. Notons qu’en FF-OCM, cette
solution rend indispensable l’utilisation d’objectifs de microscope corrigés à l’infini, afin que le plan qu’on
image avec l’objectif soit toujours conjugué du plan du capteur de la caméra au cours du déplacement
axial de l’interféromètre
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Figure 3.3 – Schéma de démodulation linéaire en prenant en compte une accumulation
de 2 images (Nacc = 2), comparé à un cas sans accumulation (pointillé).

On peut alors montrer que les N images acquises avec ce mouvement de la surface de ré-
férence sont équivalentes à celles acquises avec un mouvement pas à pas, à la seule différence
qu’en toute rigueur l’amplitude des interférences est affectée d’un facteur sinc

(
π
4

)
∼ 0.9,

où sinc(x) = sin(x)
x [58], et le contraste des franges est donc très légèrement réduit. Tous

les algorithmes s’appliquant à un schéma de démodulation pas à pas s’appliquent donc
au schéma « linéaire ». Notons aussi que l’accumulation est tout à fait possible avec ce
schéma : au lieu d’acquérir une image unique sur la période correspondant à un dépha-
sage de π

2 , on acquiert Nacc images que l’on somme 3. La figure 3.3 illustre le principe de
l’accumulation en schéma linéaire.

Ainsi, on voit que le même déplacement peut servir à la fois à la démodulation (en
schéma linéaire) et à la pénétration dans l’échantillon, tout en ajustant la focalisation au
cours de la pénétration dans l’échantillon. En couplant les mouvements de pénétration, dé-
modulation et focalisation, un seul degré de liberté mécanique est nécessaire pour obtenir
des images 3D d’un échantillon. Le schéma d’acquisition est donc de déplacer en continu
l’interféromètre, d’acquérir des images interféromètrique en continu (sur des périodes cor-
respondant à des déphasages de π

2 ), puis d’obtenir une images tomographique pour toutes
les N images interférométriques, chaque image tomographique étant ainsi plus profonde
que la précédente d’une quantité correspondant à un déphasage Nπ

2 (soit un déplacement
de l’interféromètre d’une quantité ∆z = Nλ

8nim
, soit une profondeur ∆z

(
nim
n

)
= Nλ

8n dans
l’échantillon). A partir de ces images tomographiques, on reconstitue une image 3D de
l’échantillon. Notons que la quantité Nλ

8nim
est généralement largement inférieure à la réso-

lution axiale du système, et l’image 3D de l’échantillon sera donc suréchantillonnée dans
la direction axiale. Ce surréchantillonage implique une acquisition plus longue que pour
une image 3D où l’écart de profondeur entre les images en face aurait été d’exactement la
résolution axiale du système, cependant, ce schéma d’acquisition est nécessairement plus
complexe et du temps peut être perdu en raison des temps de positionnement mécaniques
des différents éléments d’une image à l’autre. Dans notre schéma d’acquisition, tout est fait
en continu si bien que la durée d’acquisition n’est finalement pas nécessairement beaucoup
plus longue que pour une acquisition non suréchantillonnée. Par ailleurs, le suréchantillo-
nage permet de moyenner les images 3D dans la direction axiale jusq’à un certain point

3. La vitesse du mouvement de la surface de référence doit donc être réduite d’un facteur Nacc pour
que toutes les images soient bien acquises en limite de saturation du capteur. Par ailleurs, l’amplitude du
terme d’interférences est alors affectée d’un facteur sinc

(
π

4Nacc

)
, se rapprochant de 1 : la possible perte

en sensibilité du schéma linéaire est alors tout à fait négligable.
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sans réduire la résolution axiale, ce qui permet finalement d’obtenir des images moins
bruitées à haute résolution. Finalement, notons aussi que du fait de ce schéma d’acquisi-
tion, le nombre d’images nécessaire pour l’algorithme de reconstruction choisi n’influence
pas la durée d’acquisition totale de l’image 3D, toutes les images interférométriques de-
vant de toute façon être déphasées de π

2 . Ce nombre d’images influence donc uniquement
l’échantillonage axiale de l’image 3D 4, et tant qu’on ne s’intéresse pas à des situation où
la minimisation de ∆tFF−OCM est importante, la seule condition sur ce nombre est que
l’écart entre deux images tomographiques successives ne soit pas supérieur à la résolution
axiale du système, soit Nλ

8nim
≤ ∆zFF−OCM (sans quoi les images 3D serait sous échan-

tillonées dans la direction axiale). On utilisera donc l’algorithme de Larkin, nécessitant 5
images mais démodulant très bien le signal avec un calcul simple.

Notons par ailleurs qu’aucune synchronisation n’est nécessaire : on a déjà vu que la syn-
chronisation entre le mouvement des deux bras est supprimée du fait du mouvement global
de l’interféromètre, et par ailleurs toutes les images interférométriques seront déphasées
de π

2 les unes par rapport aux autres quel que soit l’instant auquel la caméra commence
l’acquisition, et donc il n’est pas nécessaire de synchroniser la caméra et le mouvement de
démodulation.

Finalement, une nouvelle méthode de démodulation inédite en FF-OCM a été déve-
loppée à partir de ce schéma d’acquisition. Considérons l’acquisition d’une pile d’images
interférométriques en schéma linéaire tel que décrit précédemment. Si l’on effectue une
coupe verticale dans cette coupe (qui, une fois démodulée, correspondant à un B-scan),
les franges d’interférences ont toutes la même période λ

2nim
(voir équation 2.32). Ainsi si

l’on considère la transformée de Fourier (2D ou colonne par colonne) de cette image, on
observera une fréquence spatiale fortement représentée correspondant à la fréquence des
franges d’interférences, contenant le signal qui nous intéresse. En isolant cette fréquence
(en ne conservant qu’un des deux pics lui correspondant pour supprimer au passage la
variation sinusoïdale du terme d’interférence) dans l’espace de Fourier et en effectuant une
transformée de Fourier inverse, on récupère finalement l’amplitude du signal interféromé-
trique. Cette méthode de démodulation classique en traitement du signal n’avait jamais été
appliquée au cas de la FF-OCM. La figure 3.4 illustre ce concept de démodulation par une
simulation numérique, pour un échantillon similaire à celui évoqué dans la partie 2.3.1.1.

Notons cependant que cette méthode nécessite de conserver l’intégralité de la pile des
images interférométriques, soitN×Nacc fois plus d’images que si un algorithme est appliqué
au cours de l’acquisition de manière à pouvoir ne conserver que les images tomographiques,
résultant en des quantités de données assez importantes, pouvant être compliquées à stocker
et à traiter. De ce fait, cette méthode n’a pas été retenue comme la méthode de démo-
dulation de référence dans la suite de nos travaux, où la démodulation par recombinaison
d’images a été privilégiée.

Cependant cette méthode, se fondant entièrement sur la transformée de Fourier, un ou-
til mathématique parfaitement maîtrisé et implementable numériquement de manière très
efficace, peut dans certains cas s’avérer utile et plus simple que la démodulation conven-
tionneles utilisant des algorithmes de recombinaison d’images. En particulier, le suréchan-
tillonage lié au déphasage de π

2 entre les images interférométriques n’est pas utile pour ce
schéma de démodulation, où la seule condition est que les franges d’interférences soient
bien échantillonnées dans la direction axiale. On doit donc avoir au moins deux images
interférométrique par période des franges selon le théorème de Nyquist, soit un décalage

4. Et bien sûr toujours ∆tFF−OCM .
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Figure 3.4 – Démodulation à partir d’une coupe verticale dans une pile d’images interfé-
rométriques, par transformée de Fourier : a) coupe dans la pile d’images interférométriques,
b) transformée de Fourier correspondante (colonne par colonne), c) isolation d’un des deux
pics correspondant à la fréquence spatiale des interférences, d) transformée de Fourier
inverse, démodulation du signal.

maximal de λ
4nim

entre deux images successives, deux fois plus grand que le décalage né-
cessaire pour un déphasage de π

2 , et pouvant finalement résulter en des acquisitions deux
fois plus rapides qu’avec des algorithmes à recombinaison d’images conventionnels.

3.2.2 Correction de la dispersion : optimisation pour l’imagerie de la
peau

L’objectif de ce montage est l’imagerie de la peau. Comme on l’a vu, il convient de
compenser la dispersion introduite par l’échantillon pour pouvoir l’imager pertinemment.
Afin de ne pas complexifier le montage, la compensation de la dispersion se fera par l’uti-
lisation d’objectifs de microscope à immersion. Afin d’être optimisé pour l’imagerie de la
peau, le milieu d’immersion devra avoir une courbe de dispersion de forme identique à celle
de la peau. Notons de plus que le schéma d’acquisition présenté précédemment entraîne
qu’il n’est pas possible de déplacer un bras par rapport à l’autre (tout l’interféromètre
restant solidaire). Ainsi, pour éviter le problème de la séparation des plans de cohérence
et de focalisation, il est ici nécessaire que les indices moyens du milieu d’immersion et de
la peau soient identiques. En d’autres termes, on recherche un milieu d’immersion ayant
une courbe de dispersion identique à celle de la peau.

La peau, jusqu’à quelques millimètres en profondeur, se compose de deux couches :
l’épiderme et le derme. Les courbes de dispersion de ces deux couches ont été mesurées [99]
et sont présentées à la figure 3.5.

L’eau est un milieu d’immersion donnant généralement des résultats corrects pour l’ima-
gerie des milieux biologiques en FF-OCM, cependant, pour une application particulière à
l’imagerie de la peau, il est possible de trouver des liquides d’immersion plus appropriés.
A partir de leurs courbes de dispersion, de nombreux liquides d’immersion produits par
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Figure 3.5 – Courbes de dispersion mesurées pour l’épiderme et le derme (obtenues à
partir de [99]).

la société Cargille, dont les indices moyens se situaient autour de 1.45, ont été testés en
simulation numérique afin de déterminer le liquide le plus adapté à l’imagerie de la peau.
Ces simulations s’intéressent aux interférogrammes (et en particulier leur largeur) obtenus
pour une pénétration dans 200 µm dans l’épiderme et 100 µm dans le derme, que l’on
considèrera comme la limite de profondeur de pénétration de la FF-OCM (300 µm sous
la surface de la peau). Finalement, le liquide retenu est le liquide Cargille S1050 d’indice
1.4 à 700 nm. La figure 3.6 représente les interférogrammes obtenus dans les conditions
énoncées précédemment, pour le liquide retenu, en comparaison à une immersion dans
l’eau. Les courbes de dispersion du liquide retenu et de l’eau sont représentées en parallèle
des courbes de dispersion de l’épiderme et du derme. Les enveloppes des interférogrammes
normalisées par rapport à celle correspondant au liquide retenu sont aussi présentées, on
y ajoute celle correspondant à l’air pour référence. Cette figure ne prend pas en compte la
séparation des plans, mais elle est bien sûr plus faible pour le liquide retenu du fait de son
indice moyen plus proche de celui de la peau.

3.2.3 Conception mécanique

Afin d’avoir l’interféromètre le plus compact possible pour que notre montage puisse
s’apparenter à un microscope conventionnel, on se propose de fixer les deux objectifs de
microscope nécessaires à la configuration Linnik directement sur le support du cube sépa-
rateur. Un objectif est dirigé vers le bas et constitue l’objectif du bras objet, tandis que
l’autre objectif est placé dans la direction d’illumination, et constitue l’objectif du bras de
référence. Une telle configuration n’est pas beaucoup plus encombrante qu’un cube sépa-
rateur sur lequel est fixé un unique objectif de microscope (configuration en microscopie
de réflexion conventionnelle).

Cependant, le choix de cette configuration compacte nécessite de développer une solu-
tion pour le positionnement de la surface de référence, qui doit être fixée et solidaire de
l’objectif du bras de référence afin que ce soit effectivement l’intégralité de l’interféromètre
qui soit translaté par le degré de liberté en positionnement axial évoqué à la partie 3.2.1,
et afin de ne pas complexifier le montage en ajoutant des degrés de liberté sur le position-
nement de la surface de référence, en perdant le gain en compacité acquis par la fixation
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Figure 3.6 – Comparaison du liquide d’immersion retenu pour l’imagerie de la peau et
d’une immersion à eau pour une imagerie à 300 µm dans la peau, pour une épaisseur de
200 µm d’épiderme et 100 µm de derme (simulations numériques). La source considérée
est identique à celle considérée dans la figure 2.22). a) interférogramme obtenu pour une
immersion dans le liquide d’immersion retenu (Cargille S1050), b) pour une immersion
à eau, c) courbes de dispersion de la peau, de l’eau, et du liquide Cargille S1050, sur
la gamme spectrale associée à la source (visible et proche infrarouge) d) enveloppes des
interférogrammes normalisées par rapport à celle obtenue pour le liquide Cargille S1050.
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Figure 3.7 – Conception des différents éléments nécessaire pour la cuve associée à l’objectif
de référence. a) fixations objectif/cuve et joint torique, b) cuve et second joint torique
ajoutés, c) écrou sur lequel on fixe la surface de référence.

des deux objectifs au support du cube séparateur.
La solution apportée a été de concevoir et réaliser une cuve pouvant être fixée sur

l’objectif de référence, dans laquelle on peut visser un écrou sur lequel la surface de référence
est fixée. On peut ainsi jouer sur la position axiale de la surface de référence en vissant plus
ou moins l’écrou. Notons qu’il est important que la surface de référence soit fixée à l’écrou
de telle manière qu’elle soit plane, sans quoi le plan de cohérence dans les échantillons
fera un angle par rapport au plan de focalisation, pouvant poser des problèmes de perte de
signal (voir la partie 2.3.3.2). L’utilisation d’une cuve permet aussi de la remplir facilement
de liquide d’immersion. Un trou dans la cuve permet de la remplir même lorsque l’écrou est
fixé. La figure 3.7 représente les différents éléments de cette cuve (fixations cuve/objectif,
joints pour éviter les fuites lorsque la cuve est remplie de liquide d’immersion, cuve, écrou
sur lequel la surface de référence peut être fixée), conçus en utilisant le logiciel de conception
assistée par ordinateur (CAO) Solidworks.

Du point de vue de l’objectif du bras objet, il serait possible de placer directement
l’échantillon sous l’objectif, en plaçant une goutte de liquide entre les deux. Cependant,
pour maintenir l’échantillon fixe, dans l’optique de l’imagerie in vivo (où les mouvements de
l’échantillon sont à limiter au maximum), on se propose de placer une plaque sous l’objectif
du bras objet, sur laquelle un trou est percé au niveau de l’objectif, et une lame de verre
(une « fenêtre ») de 500 µm est placée dans ce trou. Ainsi, l’échantillon peut être plaqué
contre cette lame de verre et maintenu relativement fixe. Cette lame de verre permet ainsi
aussi d’indiquer facilement la position de départ de la course de l’interféromètre selon le
schéma présenté à la section 3.2.1 : si l’échantillon est plaqué contre la lame, la surface de
l’échantillon est ainsi donnée par la position de la « deuxième interface » de la lame de verre
(les interfaces étant comptées en partant de l’objectif). Cette lame de verre permet aussi de
régler facilement la position des deux objectifs de telle manière que la différence de marche
entre les deux bras soit nulle (en surface de l’échantillon), condition toujours présumée
jusqu’à maintenant. En effet, sans échantillon, placer les deux objectifs à la différence de
marche nulle correspondra à observer des interférences entre la surface de référence et la
deuxième interface de la lame de verre (en utilisant une source à spectre large pour ce
réglage). Notons que pour compenser la dispersion introduite par cette lame de verre dans
le bras objet, il est nécessaire d’introduire une lame de verre identique dans le bras de
référence. Étant donné que le coefficient de réflexion d’une interface verre/air est de 3.5%
(en considérant que le verre est en silice fondue), coefficient ne dégradant pas la sensibilité
en considérant les valeurs de Rincoh typiques en FF-OCM (voir figure 2.20), la surface
de référence sera simplement la deuxième interface d’une lame de verre identique à celle
placée dans le bras objet. De plus utiliser la même surface dans les deux bras entraîne un
contraste des franges maximal lorsque qu’on s’intéresse aux interférences entre ces deux
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Figure 3.8 – Schéma de l’ensemble du montage de FF-OCM conçu, avec les différents
degrés de libertés associés. En noir, le degré de liberté nécessaire à l’acquisition, en orange,
les degrés de liberté de réglage de l’interféromètre.

surfaces, ce qui facilite la tâche de réglage de la différence de marche nulle.
Notons finalement que, tout comme il était nécessaire de placer un degré de liberté pour

le réglage de la position axiale de la surface de référence pour que l’objectif de référence
soit bien focalisé sur celle-ci, il est nécessaire de placer un degré de liberté sur la position
axiale de la plaque sur laquelle est montée la lame de verre dans le bras objet (via une
platine de translation manuelle), pour pouvoir jouer sur la position de l’objectif du bras
objet (pour régler la position de la différence de marche nulle) tout en maintenant la lame
de verre focalisée, ou permettre de déplacer la surface de l’échantillon si besoin.

Ainsi, l’interféromètre comporte trois degrés de liberté de réglage (surface de référence
(lame de verre) via l’écrou de la cuve, objectif de référence, fixé au cube séparateur par
un tube réglable, et plaque sur laquelle la lame de verre du bras objet est fixée via une
platine de translation manuelle). Mais ceux-ci sont normalement fixés après réglage, et le
seul degré de liberté utile pendant une mesure est celui de la totalité de l’interféromètre
comme décrit à la partie 3.2.1. Pour assurer ce mouvement axial, l’interféromètre est fixé à
un PZT au niveau du cube séparateur. La figure 3.8 représente schématique l’intégralité du
système FF-OCM ainsi conçu, avec la mécanique associée. Notons que la voie d’éclairage
sera simplement montée sur un rail, tandis que la caméra, la lentille de tube, le PZT et la
plaque sur laquelle se trouve la lame de verre du bras objet seront fixés à une colonne via
des équerres.

3.2.4 Choix des composants

Afin de construire le montage conçu précédemment, on utilisera tout d’abord un
éclairage Köhler à lampe halogène conventionnel, construit précédemment au Laboratoire
Charles Fabry. Cet éclairage est relativement volumineux (rail d’environ 50 cm). Notons
que du fait des réflexions parasites sur les faces du cubes séparateur (voir partie 2.3.4.3),
l’éclairage n’était pas exactement selon l’axe optique des objectifs, pour pouvoir imager une
zone de l’échantillon sans être « ébloui » par les taches parasites issues du cube séparateur
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Figure 3.9 – Spectre effectif de la lampe halogène vu par la caméra Dalsa 1M15.

La caméra utilisée dans un premier temps est une caméra CCD (charge coupled device)
Dalsa 1M15, fonctionnant à 15 images par seconde (non réglable). Le produit de sa réponse
spectrale et du spectre de la lampe halogène (spectre d’un corps noir à 3000 K) est donné en
figure 3.9. Le spectre effectif a ainsi une longueur d’onde centrale de 750 nm et une largeur
spectrale de 300 nm, résultant en une résolution axiale théorique de ∆zFF−OCM = 0.6µm
(en considérant un indice d’immersion de 1.4). La profondeur des puits de photons des
pixels est de 250.000 électrons, avec un bruit de lecture de 78 électrons, donnant une
sensibilité théorique (sans accumulation) d’environ 67 dB en considérant Rincoh = 5% et
Rref = 3.5%. La lentille de tube utilisé a une focale de 300 mm, donnant pour le système
un grandissement G = 33. Le capteur de la caméra faisant 14.3 mm × 14.3 mm, le champ
vu par la caméra est de 430 µm × 430 µm.

Les objectifs utilisés sont des objectifs Olympus UMPLFLN 20XW (NA=0.5), don-
nant une résolution latérale théorique de ∆xFF−OCM = 0.52µm. Les pixels sont carrés,
tels que c1 × c2 = 14µm × 14µm. Ainsi, on a bien c1

G ×
c2
G = 0.42µm × 0.42µm .

∆xFF−OCM × ∆xFF−OCM . Le numéro de champ des objectifs est de 26.5, donnant un
champ d’observation maximal de 1.3 mm avec ces objectifs de grandissement 20x (voir
formule A.3). Le champ est donc limité par le nombre de pixels de la caméra. Notons que
ces objectifs sont des objectifs à immersion dans l’eau, n’étant pas conçus pour travailler
dans un milieu d’indice 1.4. De même, ils ne sont pas conçus pour travailler en traversant
une lame de verre de 500 µm. Leur ouverture numérique étant assez élevée, des aberrations
affecteront probablement la résolution latérale du système. Cependant, s’affranchir de ces
aberrations nécessiterait de concevoir des objectifs de microscope spécialement pour cette
application, ce qui est un travail fastidieux et ne constituant pas un de nos objectifs. De
plus l’utilisation d’objectifs à immersion dans l’eau est adaptée si l’on décide d’utiliser le
système pour observer d’autres échantillons biologiques que la peau, l’eau étant un milieu
d’immersion convenant pour imager la majorité des échantillons biologiques. Par ailleurs,
notons que les aberrations introduites n’ont pas d’effet sur la résolution axiale du système
[100].

Le PZT utilisé est un PZT adapté aux objectifs de microscope (piezosystem Jena,
MIPOS 500) ayant une course de 500 µm.

La figure 3.10 présente une photo de l’interféromètre du système FF-OCM construit,
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Figure 3.10 – Photo de l’interféromètre du système FF-OCM construit.

Figure 3.11 – Image interférométrique obtenue lorsqu’on sonde la deuxième interface de
la lame de verre dans le bras objet.

où l’on peut voir la cuve de l’objectif de référence, le PZT, les outils permettant d’avoir
les degrés de liberté de réglage et la plaque portant la lame de verre dans le bras objet.

Afin de piloter le montage, un logiciel a été écrit en langage de programmation C++,
en utilisant des librairies OpenCV. Ce logiciel est présenté en annexe D.

3.2.5 Exemples d’images

A partir du montage de FF-OCM conçu et du logiciel associé, des images de différents
échantillons ont pu être obtenues. Avant toute chose, la figure 3.11 représente l’allure des
franges obtenues lorsqu’on considère les interférences entre les deux lames de verre dans
les deux bras. Elles sont semblables aux franges qui avaient été obtenues par simulation
numérique à la figure 2.10. Notons que le champ vu par la caméra a été mesuré en utilisant
une mire graduée, et est de 400µm×400µm, légèrement plus faible que la valeur théorique
précédemment estimée.

La figure 3.12.a. présente une image tomographique en face correspondant à l’imagerie
de la deuxième interface de la lame de verre dans le bras objet (démodulation des franges
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Figure 3.12 – a) Image tomographique en face de la deuxième interface de la lame de
verre du bras objet et b) coupe verticale dans une image 3D de cette interface.

précédemment présentées), en utilisant un schéma de démodulation linéaire et l’algorithme
de Larkin. A nouveau, l’image est très similaire à la simulation numérique présentée en
figure 2.12. La figure 3.12.b. représente une coupe verticale obtenue pour l’imagerie de
cette même interface.

Le premier échantillon biologique à avoir été testé sur le montage était une grenouille,
dont on a imagé la peau du ventre, en utilisant de l’eau comme milieu d’immersion. La
figure 3.13 présente deux images en face obtenues à deux profondeurs différentes (∼ 30µm
et ∼ 60µm), ainsi qu’une image en coupe verticale, comparé à une image en coupe verticale
obtenue en histologie. On observe une résolution cellulaire dans la peau de la grenouille,
et on retrouve dans la coupe verticale des structures identifiées en histologie.

Afin de tester le montage sur de la peau humaine, un échantillon de peau saine du
cou prélevé lors d’une opération de chirurgie esthétique a été imagé en collaboration avec
l’hôpital Saint Louis (Paris). La figure 3.14 présente des images en face de l’échantillon de
peau acquises à quatre profondeurs différentes (∼ 10µm, ∼ 30µm, ∼ 60µm et ∼ 80µm),
ainsi que quatre images en coupe verticale. Une résolution cellulaire est atteinte à la fois
dans les directions axiale et latérale. L’intégralité de l’épiderme peut être imagée. Ces
images montrent le potentiel de ce montage pour l’imagerie de la peau.

Ajoutons finalement qu’en collaboration avec l’Institut de la Vision, des cornées ont
pu être imagées sur le montage. Tout comme dans la peau, une résolution cellulaire est
atteinte. La figure 3.15 présente une image en face au niveau de l’épithélium cornéen ainsi
qu’une image en coupe traversant l’épithélium cornéen.

Nous avons ainsi développé un instrument de FF-OCM sur colonne, compact, utilisant
un schéma d’acquisition simple ne nécessitant qu’un unique degré de liberté et aucune
synchronisation électrique, permettant d’imager des échantillons biologiques et en parti-
culier la peau humaine en profondeur à une résolution cellulaire. Cependant, ce montage
est basé sur une technologie relativement dépassée du point de vue des voies d’imagerie
(caméra CCD à 15 images par seconde) et d’éclairage (utilisation d’une lampe halogène).
Nous nous proposons à présent de remplacer la lampe halogène utilisée dans ce montage
par une simple LED, tout en visant à obtenir une résolution axiale similaire, ce qui n’avait
jamais été fait en FF-OCM.
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Figure 3.13 – Images tomographiques de la peau du ventre de grenouille. a) image en
face à 30 µm en profondeur, b) image en face à 60 µm en profondeur, c) image en coupe
verticale sur une profondeur de 150 µm, d) image de peau de grenouille en histologie
(http ://www.siumed.edu). Champ des images tomographiques en face : 400 µm × 200 µm.

3.3 Microscopie par cohérence optique plein champ haute ré-
solution à éclairage LED

Au cours du xxe siècle, l’immense majorité des sources de lumière artificielle utilisées en
éclairagisme étaient des lampes à incandescence, produisant de la lumière en chauffant un
filament de tungstène à l’intérieur d’une ampoule afin qu’il émette de la lumière (principe
du rayonnement du corps noir). Cette technologie a été développé à la fin du xixe siècle,
en particulier par Thomas Edison, et fut améliorée en 1959 en ajoutant des gaz halogénés
à basse pression dans l’ampoule, afin d’augmenter la durée de vie du filament. Ce type de
lampe à incandescence (lampe halogène) constitue encore aujourd’hui la principale source
de lumière artificielle utilisée en éclairagisme, très bien adaptée à cette application du fait
que la lumière émise par ces lampes est une lumière blanche dont le spectre est proche de
celui du soleil (qui constitue aussi un corps noir rayonnant de la lumière).

Cependant, dans ce secteur, on assiste depuis quelques années à un remplacement
progressif des lampes halogènes par d’autres sources de lumières, en particulier les diodes
électroluminescentes (ou LED pour light-emitting diode en Anglais), utilisant des matériaux
semi-conducteurs pour produire de la lumière. Le passage à l’éclairage public à LED est
ainsi présenté comme une avancée majeure, la totalité de l’éclairage de certaines villes se
faisant maintenant par LED.

Une LED est fondamentalement une source quasi-monochromatique, et de ce fait ne
semble pas adaptée à des applications nécessitant de la lumière blanche. Cependant l’éclai-
rage par LED présente de nombreuses qualités qui ont poussé les travaux de développement
des LED vers le développement de LED blanches afin d’être prioritairement utilisées dans
des applications d’éclairagisme. En effet, les LED constituent des sources qui ne sont pas
excessivement chères, très compactes (le matériau semi-conducteur peut n’avoir une épais-
seur que de quelques centaines de microns), consommant peu d’énergie du fait qu’elles ont
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Figure 3.14 – Images tomographiques de la peau humaine ex vivo. a) image en face à 10
µm en profondeur, b) image en face à 30 µm en profondeur, c) image en face à 60 µm en
profondeur, d) image en face à 80 µm en profondeur, e) à h) images en coupe verticale à
différentes positions, sur une profondeur de 100 µm. Champ des images en face : 400 µm
× 400 µm.
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Figure 3.15 – Images tomographiques de cornée ex vivo. a) image en face au niveau de
l’épithélium cornée (champ : 400 µm × 400 µm), b) image en coupe verticale sur une
profondeur de 80 µm ,traversant l’épithélium cornéen.
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un très bon rendement énergétique, à savoir que la majeure partie de la puissance utilisée
pour leur utilisation est convertie en lumière (elles dissipent peu de chaleur, par exemple),
et qu’elles émettent dans un angle solide limité (la majeure partie de la lumière qu’elles
émettent peut ainsi être efficacement utilisée). Ainsi les LED ont des temps de vie très
longs (une lampe à LED ayant des propriétés d’éclairage similaire à une lampe halogène
aura une durée de vie de 10 à 25 ans contre environ 2 ans pour la lampe halogène). Les
LED ne requièrent dont pas beaucoup de maintenance, et sont par ailleurs très simples à
alimenter. Par ailleurs l’« allumage » d’une LED est instantané à l’application d’un cou-
rant électrique, et de même il est possible de moduler l’intensité d’émission d’une LED
à très haute fréquence (par modulation du courant appliqué) sans endommager la LED.
L’émission des LED lorsque l’alimentation électrique est continue est d’ailleurs très stable
au cours du temps. Notons finalement que les LED ne contiennent généralement aucun
élément polluant ou dangereux.

Afin de développer des LED blanches, deux méthodes principales existent : combiner
la lumière émise par trois LED émettant dans le rouge, le vert et le bleu, ou bien placer
un luminophore à la surface d’une LED bleue : la LED excite alors le luminophore, qui
réémet de la lumière (par phosphorescence) dans un spectre assez large pour produire de
la lumière blanche. Notons que ces deux méthodes nécessitent l’utilisation de LED bleues,
qui n’ont commencé à être développées commercialement que durant les années 1990, suite
aux travaux de Shuji Nakamura, Isamu Akasaki et Hiroshi Amano (récompensés par un
prix Nobel en 2014) pour développer des LED à nitrure de gallium (InGaN).

La première méthode produit cependant une lumière dont le spectre aura trois « pics »
pour les trois longueurs d’onde des LED utilisées, et le pilotage des trois LED en parallèle
peut s’avérer complexe pour avoir un spectre identique d’un allumage à l’autre, d’autant
plus que les LED de différentes couleurs ne vieilissent pas de la même manière et ne
réagissent pas de la même manière à des changements de température.

La seconde méthode produit de la lumière dont le spectre sera étalé de manière à peu
près « homogène » (gaussienne) autour d’une longueur d’onde déterminée par le fluorophore
utilisé. Il est aussi possible de combiner plusieurs luminophores (avec toujours une unique
LED) pour atteindre des spectres encore plus larges (le spectre de chaque luminophore
étant assez large pour ne pas avoir de pics dans le spectre résultant de la recombinaison).
Notons cependant que ces LED blanches présentent généralement un pic dans le bleu
associé à l’émission de la LED bleue utilisée, qui n’est pas toujours filtrée. Cette méthode
est la plus largement utilisée dans les solutions d’éclairage à LED nécessitant de la lumière
blanche.

Remarquons que les propriétés des sources d’éclairage recquises en FF-OCM sont glo-
balement les mêmes qu’en éclairagisme : spectre large (lumière blanche) et éclairage spa-
tialement incohérent (sources étendues émettant dans de larges angles solides). Ainsi, la
FF-OCM peut bénéficier des avancées de l’éclairagisme (dont les enjeux sont nombreux,
assurant un dynamisme de la recherche dans ce domaine, et des faibles coûts des solu-
tions technologiques si elles sont largement adoptées pour des applications grand public)
en termes de sources, et en particulier, le développement des LED blanches peut tout à fait
être repris pour développer des systèmes modernes de FF-OCM à LED, qui bénéficieront
ainsi de tous les avantages des LED vus précédemment. Notons d’ailleurs que l’utilisation
des LED blanches en microscopie conventionnelle est déjà largement répandue.

On se propose ainsi de remplacer la lampe halogène du système précédemment présenté
par une LED blanche.Avant de présenter le montage à LED réalisé, nous proposons tout
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d’abord une revue des différentes sources qui ont été utilisées jusqu’à maintenant en FF-
OCM.

3.3.1 Les sources d’éclairage en FF-OCM

On distinguera trois types de sources permettant de satisfaire les besoins de la FF-
OCM : les sources thermiques (lampes à incandescence et lampes à arc), les sources fluo-
rescentes et les LED. Notons que des sources cohérentes spatialement (analogues à celles
utilisées en TD-OCT, généralement des SLD) ont aussi parfois été utilisées en FF-OCM
(notamment pour l’imagerie in vivo [89]), cependant, les images obtenues ne sont générale-
ment pas adaptées à l’imagerie en face à haute résolution du fait de l’absence de correction
des artefacts dus à l’utilisation d’une source cohérente. On ne considérera donc pas ces
sources ici.

3.3.1.1 Lampes halogènes

Tout comme en éclairagisme, les lampes halogènes constituent la source de lumière
la plus couramment utilisée en FF-OCM jusqu’à maintenant, et leur utilisation a permis
d’obtenir d’excellentes images. Le système FF-OCM ayant la meilleure résolution axiale
mesurée jusqu’à aujourd’hui est un système utilisant une lampe halogène [77]. Ainsi, les
lampes halogènes constituent une source permettant d’obtenir une très haute résolution
axiale tout en étant très peu chères (du fait de leur grande utilisation en éclairagisme),
ce qui explique leur grande utilisation en FF-OCM et qui constitue d’ailleurs un des re-
marquables points forts de la FF-OCM 5. Cependant, les lampes halogène ont une durée
de vie relativement courte, liée à un faible rendement énergétique, une grande partie de
la puissance consommée par la lampe étant dissipée sous forme de chaleur. Par ailleurs,
leur spectre d’émission est extrêmement large, si bien que le spectre effectif du système
FF-OCM est toujours limité par la réponse spectrale de la caméra, et même avec des ca-
méras à large réponse spectrale, seule une petite fraction du spectre de la lampe halogène
sera effectivement vue par le détecteur et contribuera à la résolution axiale du système.
Le faible rendement énergétique est ainsi doublé d’un faible rendement lumineux 6. De
plus, les lampes halogènes émettent de la lumière dans toutes les directions, et seule une
faible fraction de la lumière émise par la lampe pourra effectivement être collectée par le
collecteur d’un système Köhler et illuminer l’échantillon.

Autrement dit, les lampes halogènes consomment beaucoup d’énergie pour finalement
produire de la lumière dont seulement une petite fraction (spatiale et spectrale) sera effec-
tivement utile pour l’imagerie.

3.3.1.2 Lampes à arc

Tout comme les lampes halogènes, les lampes à arc constituent des sources thermiques.
Elles produisent de la lumière à partir d’un arc électrique créé entre deux électrodes placées
au sein d’un gaz ionisé. Le spectre de la lumière qu’elles émettent est la combinaison d’un
specre de source thermique (émission du corps noir) et raies spectrales, liées au gaz utilisé.

5. Notons bien qu’une source typique en SS-OCT coûte typiquement autour de 30.000 e, contre environ
3 e pour une lampe halogène, soit 10.000 fois moins cher pour des résolutions axiales équivalentes.

6. En définissant le rendement lumineux comme la fraction de la puissance rayonnée par la source
perçue par le capteur de la caméra, et non pas par l’œil.
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Le gaz utilisé par les lampes à arc les plus appropriées pour la FF-OCM est le Xenon. Le
spectre des lampes à arc à Xenon est en effet très large et s’étend au proche infrarouge.
Cependant, le spectre contient de nombreux raies spectrales dans cette région [101, 94]
entrainant des lobes dans la PSF axiale du système FF-OCM, pouvant créer des artefacts
dans les images et rendant plus difficile la représentation d’images en coupes verticales.
Par ailleurs, le spectre de ces lampes est si large qu’une partie est toujours inutile pour
l’imagerie.

Tout comme les lampes halogènes, les lampes à arc ont une courte durée de vie 7,
dissipent beaucoup de chaleur, et émettent de façon quasi-isotrope. Elles ont des faibles
rendements energétiques et lumineux. Cependant, le plasma générant la lumière des lampes
à arc (générés par les électrodes de la lampe) est très petit, et la luminance des lampes à
arc peut ainsi être élevée (tout en conservant un éclairage incohérent), et donc permettre
une acquisition plus rapide qu’avec une lampe halogène. Par ailleurs, la faible taille du
plasma entraîne qu’il est aisé de réinjecter la lumière générée par une lampe à arc dans
une fibre optique multimode [101, 94]. Les lampes à arc sont aussi adaptées à l’émission
pulsée [102, 91], mais leur instabilité complique l’acquisition d’images pertinentes.

3.3.1.3 Sources fluorescentes

Le principe des sources fluorescentes est très similaire à celui des LED blanches utilisant
des luminophores. Les sources fluorescentes sont constituées de matériaux qui, éclairés
à une certaine longueur d’onde, réémettent spontanément de la lumière à une longueur
d’onde plus élevée. En fonction du matériau utilisé, la lumière réémise par fluorescence
peut avoir un spectre large. Le saphir dopé au titanium (Ti :Al2O3) a le spectre d’émission
de fluorescence le plus large connu, s’étendant de 660 nm à 1100 nm. Le pic de son spectre
d’absorption étant centré à 490 nm, il peut être excité par divers lasers émettant dans le
vert.

Une source fluorescente à spectre large basée sur un cristal de Ti :Al2O3 éclairé par un
laser non linéaire au vanadate de néodymium-yttrium (Nd :YVO4) a été spécifiquement
développée pour la FF-OCM [70]. Une source fluorescente basée sur une fibre optique en
cristal de Ce3+ :YAG pompé par une diode laser bleue, bien qu’ayant un spectre plus fin
que la source précédente, a aussi permis d’obtenir des images de haute qualité en FF-OCM
[78].

Ce type de source a l’avantage d’avoir un spectre dépourvu de raies spectrales, résultant
en un filtrage interférométrique très sélectif, et est de plus tout à fait adapté à l’illumination
pulsée à haute vitesse [70].

Cependant, seule une faible partie de la puissance de la source d’excitation est conver-
tie en fluorescence par le cristal, et des lasers d’excitation de haute puissance sont donc
nécessaires, compliquant l’utilisation des sources fluorescentes et entrainant un coût élevé
pour ces sources.

3.3.1.4 LED

Le principe de fonctionnement et les caractéristiques des LED ont été présentés pré-
cédemment. Bien que les LED standard aient des spectres relativement fins, elles ont été
utilisées pour différentes applications en FF-OCM. Historiquement, le premier montage de

7. Mais elles sont bien plus chères que les lampes halogènes.
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FF-OCM présenté utilisait ainsi une LED à 840 nm comme source de lumière. Les résolu-
tions axiales (mesurées dans l’air) des systèmes FF-OCM à LED vont de 10 µm [48](pour
une LED à 840 nm) à 1.5 µm [103] (pour une LED à 565 nm, peu adapté à l’imagerie
dans les tissus biologiques du fait de la faible pénétration dans les tissus autour de cette
longueur d’onde).

La méthode de combinaison de plusieurs LED pour obtenir une LED blanche a aussi
été utilisée en FF-OCM, en combinant trois LED [104], voire cinq LED [105], cette der-
nière configuration ayant permis d’atteindre une résolution axiale de 3 µm (dans l’air).
La combinaison de plusieurs LED a aussi été utilisée dans des systèmes de FF-OCM « en
couleur », à plusieurs bandes [106]. Les défauts de cette méthode de combinaison de LED
ont été évoqués précédemment. En FF-OCM, ces systèmes ne parviennent de plus pas
à atteindre des résolutions axiales équivalentes à celles atteintes avec les autres types de
sources ayant des spectres très larges.

Les LED blanches utilisant des luminophores n’ont jusqu’à maintenant pas été utilisées
en FF-OCM. Ces sources peuvent être vues comme étant à mi-chemin entre les sources
fluorescentes et les sources LED standard, combinant les avantages de l’éclairage LED avec
le large spectre offert par la fluorescence (la phosphorescence des luminophores étant un
phénomène analogue à la fluorescence).

Notons bien que contrairement aux autres sources évoquées, le spectre des LED (et
mêmes des LED blanches) est assez fin pour être entièrement detectés par des capteurs de
caméras conventionnels, et ainsi l’intégralité (spectrale) de la lumière émise par les LED
peut être effectivement utile pour l’imagerie, assurant un bon rendement lumineux de ces
sources pour la FF-OCM (doublé d’un bon rendement énergétique inhérent aux LED).
Rappelons finalement qu’il est possible de moduler à haute fréquence l’intensité lumineuse
des LED, ces sources peuvent ainsi être adaptées à l’illumination pulsée.

3.3.2 Montage expérimental pour la comparaison halogène-LED

Notre objectif est ainsi de proposer un montage de FF-OCM à éclairage LED ayant
des caractéristiques similaires au montage de FF-OCM à éclairage halogène présenté pré-
cédemment. Afin de comparer les deux montages, les deux « voies » d’éclairages (halogène
et LED) ont été montées sur une plaque, et des butées ont été placées de telle manière que
l’on pouvait translater la plaque pour passer d’un type d’éclairage à l’autre, le reste du
montage étant ainsi exactement identique d’une source à l’autre, pour assurer une com-
paraison pertinente entre les deux sources. La figure 3.16 présente une photo du montage
incluant la plaque et les deux voies d’éclairage.

En dehors des sources, le montage est le même que présenté précédemment, à quelques
détails près : la caméra Dalsa 1M15, lente, a été remplacée par une caméra CMOS (comple-
mentary metal oxide semi-conductor) Photonfocus (MV1-D1024E-160-CL-12), pouvant ac-
quérir jusqu’à 150 images par secondes pour un champ de 1024×1024 pixels, et dont la pro-
fondeur des puits de photons des pixels est de 200.000 électrons, avec un bruit de lecture de
220 électrons. Cette caméra a des pixels plus petit que la Dalsa 1M15 (10.6µm×10.6µm),
et ainsi un capteur finalement plus petit (10.9mm×10.9mm) bien qu’ayant plus de pixels.
Afin de ne pas trop suréchantilloner les images et de ne pas perdre en champ d’observation,
la lentille de tube a été remplacée par une lentille de focale 200 mm, spécialement conçue
pour des applications de microscopie (très bien corrigée des aberrations pour une utilisation
en tant que lentille de tube pour des objectifs corrigés à l’infini). De plus, le champ d’ob-
servation des images obtenues précédemment (moins de 500 µm) a été déterminé comme
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Figure 3.16 – Photos du montage de FF-OCM pour la comparaison halogène/LED.

étant relativement faible pour des applications d’imagerie d’échantillons biologique. Après
discussion avec des praticiens, il semble qu’un champ de 1mm × 1mm soit plus adapté,
soit environ le double de la taille obtenue jusqu’à maintenant. Pour atteindre ce champ
d’observation avec la caméra dont on dispose, on se propose simplement de changer les
objectifs de microscope pour des objectifs similaires à ceux utilisés précédemment mais
de grandissement 10x (Olympus UMPLFLN 10XW, NA=0.3), et de numéro de champ
identique (26.5), résultant ainsi en un champ deux fois plus grand si l’on utilise la même
caméra et lentille de tube. En considérant la nouvelle caméra et lentille de tube, le gran-
dissement du système est de 11, et le champ d’observation est ainsi de 990µm × 990µm.
Ces objectifs ont par ailleurs une ouverture numérique un peu plus faible, ce qui permet
aussi de limiter le problème de la séparation des plans en profondeur dans les échantillons
(voir partie 2.3.3.2) et les aberrations dues au fait qu’on les utilise en combinaison avec de
l’huile et non de l’eau, et ainsi de potentiellement pouvoir pénétrer un petit peu plus en
profondeur dans les échantillons biologiques.

Par ailleurs, leur pupille est plus grande que pour les objectifs 20x, et ainsi ils trans-
mettent plus de lumière, permettant d’augmenter la vitesse d’acquisition, la saturation des
pixels de la caméra étant plus rapidement atteinte.

L’étendue géométrique de ces objectifs vaut (voir équation 2.51)

Gobj = 1.6 str.mm2. (3.1)

Finalement, une petite modification a été effectuée au niveau de la lame de verre dans
le bras objet. Le fait qu’elle soit collée sur une plaque posait des problèmes, par exemple si
l’on souhaite imager un échantillon placée dans un récipient. Une cuve a donc été réalisée,
de manière à épouser la forme de l’objectif du bras objet, et la lame de verre a été collée au
fond de cette cuve. La cuve était ensuite fixée à une plaque qui pouvait se fixer à l’équerre
sur laquelle on avait placée un degré de liberté de réglage, de la même manière que la
plaque sur laquelle était précédemment fixée la lame de verre.

Afin de comparer les deux sources, on se propose tout d’abord de présenter leurs ca-
ractéristiques radiométriques théoriques et le montage d’éclairage associé à chacune d’elle,
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Figure 3.17 – Spectre de la lampe halogène et spectre effectif vu par la caméra Photonfocus
MV1-D1024E-160-CL.

puis de présenter les méthodes de caractérisation d’un système FF-OCM en termes de réso-
lution (axiale, latérale et temporelle) et de sensibilité (au-delà des considérations théoriques
présentées précédemment), et d’appliquer ces méthodes pour les deux sources. Des images
d’échantillons biologiques obtenues avec chaque source seront finalement comparées.

3.3.2.1 Eclairage

3.3.2.1.1 Lampe halogène
La lampe halogène est la même qu’utilisée dans le montage présenté à la section 3.2.

Il s’agit d’une lampe halogène de 100 W, en configuration d’éclairage de Köhler, avec un
collecteur de focale et de diamètre 50 mm et un condenseur de focale 100 mm.

Pour s’intéresser aux propriétés radiométriques de cette source, il convient de com-
prendre ce que désignent les « 100 W » de cette lampe. Il ne s’agit en effet pas du flux
énergétique émis par la lampe, mais de la puissance reçue par la lampe lorsqu’elle est
alimentée. Comme on l’a expliquée, le rendement énergétique d’une lampe halogène n’est
pas bon du fait d’une forte dissipation de chaleur. On peut estimer qu’environ 15% de la
puissance reçue est convertie en rayonnement 8.

Comme expliqué précédemment, ce rayonnement couvre un très large spectre, dépassant
largement la réponse spectrale du capteur de la caméra. La figure 3.17 représente le spectre
rayonné par la lampe halogène, et le produit de ce spectre avec la réponse spectrale de la
caméra (« spectre effectif »). En comparant ces deux spectres, on montre que seul 12% du
flux rayonné par la lampe halogène se situe dans le domaine de la sensibilité spectrale de
la caméra.

Du point de vue de la lumière effectivement vue par la caméra, tout se passe ainsi
comme si la lampe halogène rayonnait un flux de 0.15 × 0.12 × 100W = 1.8W (soit un
rendement lumineux de 1.8%). Notons par ailleurs que le spectre effectif a une longueur
d’onde centrale λHalo ' 700nm et une largeur spectrale ∆λHalo ' 330nm. Ajoutons à cela
qu’on assimilera le filament de tungstène de la lampe à une surface plane de 1mm× 5mm

8. Cette valeur est approximative, et très difficile à trouver dans la littérature, du fait que pour des
applications en éclairagisme, la grandeur d’intérêt est le rendement lumineux (lié à la réponse spectrale de
l’œil) et non le rendement énergétique.
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Figure 3.18 – Spectre de la LED blanche et spectre effectif vu par la caméra Photonfocus
MV1-D1024E-160-CL.

émettant dans tout l’espace (4πstr), ainsi, seule une partie (spatiale) de flux « effectif »
de 1.8 W sera effectivement collectée par le système FF-OCM.

3.3.2.1.2 LED
La LED blanche utilisée pour la comparaison avec la lampe halogène est une LED Thor-

labs MBB1L3. Son spectre, ainsi que son spectre effectif vu par la caméra sont représentés
sur la figure 3.18. On remarque que pour cette LED, l’émission de la LED à l’origine de la
phosphorescence du luminophore est filtrée. Le spectre de phosphorescence s’étend environ
de 470 nm à 850 nm (longueur d’onde centrale ∼ 650nm), soit une gamme de longueur
d’onde adaptée à l’imagerie en profondeur dans les milieux biologiques.

On peut calculer que 68% du flux émis par la LED se situe dans le domaine de la
sensibilité spectrale de la caméra.

Le spectre effectif a finalement une longueur d’onde centrale λLED ' 630nm et une
largeur spectrale ∆λLED ' 225nm.

Cette LED est placé en configuration Köhler. Un objectif du montage de FF-OCM
étant sa compacité, l’éclairage Köhler conçu pour la LED utilise des lentilles de focales
courtes. Afin de collecter un maximum de lumière, on utilise un collecteur asphérique de
plus grande ouverture numérique possible (le collecteur retenu a une focale de 16 mm et
un diamètre de 1" (25.4 mm)). La petite taille de la LED (1.5mm× 1.5mm× ∼ 200µm 9,
pas d’ampoule) entraine qu’il est possible de la placer assez proche de ce condenseur pour
être effectivement en configuration Köhler. Un condenseur de focale 50 mm est d’autre part
utilisé, afin de quand même laisser de la place dans le système pour placer les diaphragmes
de l’éclairage Köhler. Cependant, on doit malgré tout renoncer à l’un des deux diaphragmes
pour un gain de compacité. On n’utilisera donc pas de diaphragme d’ouverture, ce qui ne
pose a priori pas de problèmes, un éclairage incohérent spatialement étant de toute façon
requis en FF-OCM.

Contrairement à l’halogène, la LED n’émet pas dans tout l’espace, mais uniquement
dans un cone de lumière ayant un angle au sommet d’environ 60°.

9. Bien que la documentation indique une surface de 1mm× 1mm, en observant la surface émettrice
au microscope on peut mesurer qu’elle est en fait plus grande que ça.
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Grandeur Symbole Halogène LED
Flux lumineux total Φtot(mW ) 15000 70
Étendue géométrique de la
source G0(str.mm2) 60 4

Luminance L(mW/(str.mm2)) 250 20
Étendue géométrique du col-
lecteur G1(str.mm2) 15 4

Flux incident sur l’échantillon Φech(mW ) 10 200 15
Proportion du flux détecté par
le capteur P (%) 12 68

Flux incident sur le capteur 11 Φcam
(Rincoh+Rref )(mW ) 12 5

Table 3.1 – Comparaison des propriétés radiométriques de la lampe halogène et de la
LED utilisées dans le montage de FF-OCM.

A partir de ces données et des équations donnée à la partie 2.3.4.1, on peut déterminer
les propriétés radiométriques des deux sources, données dans la table 3.1.

Rappelons que ces valeurs ne sont que des ordres de grandeur. Cependant, on peut
prévoir à partir de celles-ci qu’un défaut du montage à LED par rapport au montage
conventionnel utilisant une lampe halogène sera a priori sa vitesse : du fait du flux plus
faible au niveau du capteur de la caméra, le temps d’intégration devra être 2 à 3 fois
supérieur pour le montage à LED pour travailler à la limite de saturation de la caméra.

Malgré tout, ce facteur 2 à 3 est relativement faible par rapport à ce qu’on aurait
pu prévoir en voyant que la lampe halogène est annoncée comme ayant une puissance de
100 W, et la LED une puissance de 70 mW.

3.3.2.2 Méthode de caractérisation

3.3.2.2.1 Résolution axiale

Pour mesurer la résolution axiale du système, la méthode retenue consiste à considérer
comme échantillon une surface identique à la surface de référence, et à utiliser une image
tomographique en coupe verticale de cet échantillon. Une coupe dans une telle image donne
directement la PSF axiale, calibrée (dans un milieu d’indice nim) si l’on connaît la course
du PZT effectuée pour obtenir la coupe verticale. On mesure la résolution axiale à partir
de cette coupe calibrée de la PSF axiale.

Si jamais on a des doutes sur la course du PZT ou sur l’indice du milieu d’immersion, il
est aussi possible de coupler l’acquisition de la coupe verticale avec une acquisition d’images
interférométriques sur une course identique du PZT, mais en plaçant un filtre très selectif
à une longueur d’onde λ en sortie de la source : on obtient alors, par une coupe verticale
dans les images interférométriques, une calibration de l’axe z, en sachant que l’interfrange
vaut dans ce cas λ

2nim
. Avec cette méthode, on peut choisir n’importe quelle nim pour la

10. On rappelle que l’éclairage est plein champ : l’intensité incidente sur l’échantillon est de Φech

π

FOV
2

2 ,

avec FOV = 2.65mm pour les objectifs utilisés.
11. Sans prendre en compte Rincoh et Rref .
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Figure 3.19 – Lien entre la largeur d’une marche parfaite imagée par un système FF-OCM
et la largeur de la PSF latérale de ce système.

calibration, la mesure est indépendante de l’indice d’immersion. Cette méthode, flexible et
très fiable, sera retenue comme la meilleure méthode pour mesurer la résolution axiale.

3.3.2.2.2 Résolution latérale
Il existe deux définitions pour la résolution latérale d’un microscope (voir annexe A.2).

La première correspond à la fréquence spatiale maximale mesurable par ce système. Pour
mesurer la résolution à partir de cette définition, on utilise une mire contenant des fré-
quences spatiales croissantes, et on détermine visuellement la fréquence spatiale maximale
(en termes de lignes par mm) résolue par le système. Une mire typiquement utilisée pour
cela est la mire de résolution USAF 1951.

Cependant, comme on l’a vu, on préfère la seconde définition pour définir la résolution
latérale d’un système FF-OCM, à savoir la FWHM de la PSF latérale. Une méthode
couramment utilisée pour la mesurer consiste à imager un bord net, considéré comme une
« marche » parfaite. L’image de la marche obtenue correspond à la convolution de cette
marche avec la PSF axiale du système. Une technique pour mesurer la résolution latérale
est alors de mesurer l’écart entre la position correspondant à 20% de la marche et celle
correspondant à 80% de la marche (voir figure 3.19). La valeur de cet écart sera noté
∆x20−80.

On peut alors montrer que du fait que la marche est convoluée par la PSF latérale du
système, ∆x20−80 est égal à la FWHM de la PSF latérale (∆x20−80 = ∆x). La figure 3.19
illustre cette égalité.

Cette méthode, donnant une valeur « objective » de ∆x, sera retenu comme la méthode
de référence pour la mesure de la résolution axiale. Cependant, il faut faire attention au fait
que les images doivent être un peu sous-échantillonnées pour que cette méthode fonctionne
bien : en effet, si la variation entre 20% et 80% se fait sur trop peu de pixels, on risque
d’avoir une valeur faussée par le sous-échantillonnage.
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3.3.2.2.3 Résolution temporelle
La résolution temporelle du système est directement donnée par le nombre d’images

par secondes de la caméra correspondant à un temps d’intégration permettant d’être à
la limite de saturation des pixels (la caméra dispose a priori d’une interface renvoyant
cette valeur), par le nombre d’images utilisées par l’algorithme de reconstruction et par le
nombre d’images accumulées.

3.3.2.2.4 Sensibilité
La façon la plus simple de mesurer la sensibilité de détection est d’utiliser la même

coupe verticale que celle que l’on utilise pour la mesure de la résolution axiale. En effet,
rappelons qu’on peut voir la PSF axiale d’un système FF-OCM comme indiquant la valeur
de γ2Rech, ainsi la mesure de la PSF sur un système réel permet aussi de retrouver la
sensibilité : lorsqu’on s’éloigne de la différence de marche nulle, le produit γ2Rech diminue
et peut être vu comme représentant des valeurs de Rech de plus en plus faible. A partir
d’une certaine valeur, on n’observe plus que du bruit : cette valeur correspond à Rech,min.
En représentant la PSF en échelle logarithmique (−10log10(PSF )), la sensibilité est donc
directement indiquée par le niveau de « fond » de la PSF. Pour obtenir une valeur quan-
titative, il faut cependant calibrer la courbe de la PSF axiale en connaissant la valeur de
Rech pour la surface imagée pour la mesure de la PSF axiale, qui correspondra à la valeur
de la PSF en son pic. Cette méthode sera retenue comme la méthode de référence pour la
mesure de la sensibilité. Elle est particulièrement intéressante car elle ne nécessite pas plus
de données que celles qui avaient déjà été acquises pour la mesure de la résolution axiale.

Notons qu’on peut, de manière analogue, mesurer la sensibilité uniquement à partir
d’une image tomographique en face (en échelle logarithmique) si les franges sont assez
resserrés (une coupe dans l’image devant contenir à la fois le pic et le « fond » de la PSF).
En pratique cependant, le fond est en général très éloigné du pic, même pour des systèmes
à haute résolution, et il est nécessaire d’utiliser deux images tomographiques : l’une au
niveau du pic permettant d’effectuer la calibration, et l’autre dans le fond, donnant la
valeur de la sensibilité une fois calibrée.

Notons cependant que ces méthodes donnent une sensibilité qui ne correspond pas vrai-
ment à la sensibilité du système lorsqu’un échantillon est imagé : le facteur de réflexion de la
surface de référence n’est pas identique au ratio d’intensité rétro-diffusée par l’échantillon,
et les franges n’ont pas le même contraste pour cette surface et pour l’échantillon. Afin
d’obtenir une valeur de sensibilité plus fidèle à la sensibilité du système dans le cadre de
l’imagerie d’échantillons biologiques, une méthode sera d’effectuer la même mesure, mais
en immergeant la surface équivalente à la surface de référence dans le bras objet dans de
l’eau (simulant le positionnement d’un échantillon dans le bras objet).

3.3.2.3 Comparaison halogène-led

3.3.2.3.1 Caractéristiques
Afin de comparer le montage à LED et le montage à lampe halogène, on a donc effectué

ces différentes mesures de résolution et de sensibilité. La figure 3.20 représente avant tout
l’allure des franges obtenues pour la LED et pour la lampe halogène.

Il est clair que les interférogrammes sont proches et on s’attend à avoir des caractéris-
tiques similaires d’une source à l’autre, d’autant que le reste du système est identique pour
les deux sources.
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Figure 3.20 – Interférogrammes obtenus pour la LED et la lampe halogène, en face (images
interférométriques) et pour une coupe calibrée dans la direction axiale.

Table 3.2 – Comparaison des caractéristiques du système FF-OCM à LED et du système
à lampe halogène.

Le tableau 3.2 présente les caractéristiques (théoriques et mesurées) des deux systèmes,
obtenues tel que décrit précédemment. La résolution axiale est donnée en considérant un
milieu d’immersion d’indice 1.4. La sensibilité théorique prend en compte Rincoh = 5%. La
résolution temporelle est donnée en considérant l’imagerie d’un échantillon de peau, avec
10 images accumulées. Aucune valeur théorique ne peut être donnée pour cette caractéris-
tique : si le temps d’intégration peut être évalué théoriquement, le nombre d’images par
seconde associé à un temps d’intégration donné dépend de facteurs propres à la caméra
dont on n’a pas connaissance.

La figure 3.21 représente la PSF axiale pour les deux sources, qui a permis de mesurer
la résolution axiale des systèmes, ainsi que la représentation logarithmique de cette PSF
qui a permis de mesurer leur sensibilité.

Finalement, les caractéristiques des deux systèmes sont quasiment identiques, mais
comme on l’avait prévu théoriquement, la vitesse en utilisant la LED est plus faible qu’en
utilisant la lampe halogène, d’un facteur 2. On remarquera aussi que la résolution latérale
est moins bonne que prévue théoriquement. Ceci est probablement dû aux aberrations du
fait de l’utilisation des objectifs dans un milieu d’immersion inadapté, et de la lame de
verre relativement épaisse (500 µm) traversée en sortie des objectifs. Notons d’ailleurs que
malgré l’utilisation d’objectifs de microscope identiques pour les deux sources, la résolution
latérale est légèrement meilleure pour le système à LED du fait que la longueur d’onde
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Figure 3.21 – PSF axiale du système FF-OCM à éclairage LED et du système à éclairage
halogène, en représentation linéaire et logarithmique.

centrale du spectre effectif de ce système est inférieure à celle du système à lampe halogène
(λLED
λHalo

= 0.9, on retrouve ce facteur entre les résolution latérales théoriques et mesurées).

3.3.2.3.2 Images d’échantillons biologiques

Afin de mettre en évidence la possibilité pour le système à LED d’obtenir des images to-
mographiques similaires au système conventionnel à lampe halogène dans le cadre de l’ima-
gerie biomédicale (et en particulier l’imagerie de la peau), et ainsi d’illustrer la proximité
des caractéristiques présentées précédemment pour les deux systèmes, nous avons imagé
un têtard Xenopus laevis (ex vivo, fourni par l’Institut des Neurosciences Paris-Saclay),
ainsi que l’échantillon de peau saine du cou déjà présenté précédemment. Pour chaque
échantillon, une pile d’images tomographiques a été obtenue pour un éclairage à lampe ha-
logène, immédiatement suivie d’une pile d’images tomographiques pour un éclairage LED,
par translation de la plaque sur laquelle étaient montées les deux voies d’éclairage, tout
le reste du système (échantillon inclu) restant fixe par ailleurs. Ainsi, les images tomogra-
phiques sont obtenues exactement à la même position dans les échantillons pour les deux
systèmes, et permettent une comparaison pertinente de ceux-ci.

La figure 3.22 présente la comparaison des images obtenues avec les deux voies d’éclai-
rage pour l’imagerie du têtard Xenopus laevis. Notons que ce têtard est couramment imagé
en FF-OCM [107, 101] et peut être considéré comme un échantillon de référence. Il est trans-
parent (c’est à dire peu diffusant et peu absorbant), et principalement constitué d’eau (le
milieu d’immersion utilisé pour imager cet échantillon était donc de l’eau). Il est ainsi pos-
sible d’imager relativement profondémment dans cet échantillon. Ce têtard présente par
ailleurs de grandes cellules mésenchymateuses (∼ 20µm) et de fines membranes permettant
d’illustrer la résolution spatiale des systèmes FF-OCM.

Des images en face du têtard à deux profondeurs différentes (40µm et 120µm) sont
présentées, ainsi qu’une image en coupe verticale. Les images obtenues avec les deux voies
d’éclairage sont quasiment identiques. Les cellules mésenchymateuses sont clairement iden-
tifiables. Des structures fortement rétrodiffusantes autour de l’amas de cellules mesenchy-
mateuses sont aussi visibles, il s’agit de melanocytes.

On n’observe pas de différence en termes de résolution ou de profondeur de pénétration
entre les deux systèmes.
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Figure 3.22 – Images tomographiques du têtard Xenopus laevis obtenues avec un éclairage
LED et un éclairage halogène. a), b), c) : images obtenues sur le système à éclairage LED.
a) image en face à 40µm en profondeur, b) image en face à 120µm en profondeur, c) image
en coupe verticale sur une profondeur de 400 µm. d), e), f) : images équivalentes obtenues
sur le système à éclairage halogène. Champ des images en face : 990 µm × 990 µm.
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La figure 3.23 présente la comparaison des images obtenues avec les deux voies d’éclai-
rage pour l’imagerie de la peau humaine ex vivo. Comme pour le têtard, deux images en
face à deux profondeurs différentes sont présentées, ainsi qu’une image en coupe verticale.
Les noyaux des cellules du stratum spinosum sont résolus pour les deux systèmes 12. Un
follicule pileux est par ailleurs visible. Plus en profondeur, des structures sont toujours clai-
rement identifiables au niveau du stratum basale (à la jonction de l’épiderme et du derme).
L’image en coupe verticale met d’ailleurs en évidence la possibilité d’imager au-delà de
l’épiderme : des structures du derme superficiel sont identifiables, ainsi que l’architecture
du follicule pilleux. Notons que pour mettre en évidence au mieux ces structures, 8 images
en coupe verticale adjacentes ont été projetées. Du fait de ce traitement, les noyaux des
cellules mis en évidence dans les images en face sont plus difficilement visibles.

Les images obtenues pour les deux systèmes sont à nouveau quasiment identiques, ce-
pendant, on pourra noter une pénétration légèrement moins bonne pour le système à LED,
dû au fait que λLED est plus faible que λHalo, et s’éloigne ainsi de la fenêtre thérapeutique.
La différence est cependant très légère : pour les deux sources, la profondeur de pénétration
dans la peau peut être estimée à ∼ 200 µm.

12. Notons cependant qu’elles sont moins clairement identifiable qu’à la figure 3.14 du fait de la résolution
latérale réduite par l’utilisation d’objectifs de microscope de plus faible ouverture numérique.
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Figure 3.23 – Images tomographiques de la peau humaine ex vivo obtenues avec un
éclairage LED et un éclairage halogène. a), b), c) : images obtenues sur le système à
éclairage LED. a) image en face à 40µm en profondeur, b) image en face à 120µm en
profondeur, c) image en coupe verticale sur une profondeur de 200 µm. d), e), f) : images
équivalentes obtenues sur le système à éclairage halogène. Champ des images en face :
990 µm × 990 µm.



3.4. AMÉLIORATIONS DU MONTAGE : VERS L’IMAGERIE DE LA PEAU IN VIVO103

3.4 Améliorations du montage : vers l’imagerie de la peau in
vivo

Nous avons vu qu’il était possible de remplacer l’éclairage à lampe halogène par un
éclairage LED en FF-OCM sans que la résolution spatiale, la sensibilité ou la profondeur
de pénétration n’en soient sensiblement affectées. Cependant, rappelons que la vitesse
d’acquisition des images tomographiques pour le système à LED présenté précédemment est
deux fois plus faible que pour le système à lampe halogène. Comme indiqué précédemment,
les systèmes à lampe halogène ne sont généralement pas assez rapides pour obtenir des
images d’échantillon in vivo. Le système à LED présenté précédemment est donc encore
loin d’un système permettant d’obtenir des images in vivo. Nous nous proposons donc à
présent de modifier le système afin d’introduire un montage de FF-OCM à éclairage LED
permettant d’obtenir des images d’échantillons in vivo.

3.4.1 Vitesse d’acquisition et artefacts en FF-OCM

Afin de comprendre pourquoi la vitesse d’acquisition est un paramètre critique pour
l’imagerie in vivo, rappelons que des sujets in vivo sont toujours des sujets en mouvement.
Ce mouvement peut être provoqué par le sujet lui même (s’il bouge au cours de l’acquisition,
ce qui est fort probable, même chez un humain à qui l’on demande de ne pas bouger), mais
même dans le cas d’un sujet anesthésié et stabilisé, un mouvement sera toujours présent,
par exemple en raison du flux sanguin. On comprend donc intuitivement qu’une méthode
d’imagerie in vivo doit être assez rapide pour « figer » le mouvement de telle sorte que
durant l’acquisition, tout se passe comme si le sujet était fixe.

Il est possible de quantifier la vitesse d’imagerie minimale d’un système FF-OCM pour
imager pertinemment un échantillon en mouvement à une certaine vitesse. Le mouvement
de l’échantillon peut être décomposé selon les directions axiales et latérales. Un mouvement
dans la direction axiale entraîne un déphasage du signal interférométrique, intégré au cours
de l’acquisition de l’image interféromètrique (sur la durée Tint). L’image acquise pour un
échantillon en mouvement est donc donnée par :

E = η

∫ Tint

0

[
I +Aγ(δ′ech(t)) cos

(
Φ + ∆φ(t)

)]
dt, (3.2)

avec ∆φ le déphasage dû au mouvement de l’échantillon dans la direction axiale. Avec
vz la vitesse de déplacement de l’échantillon dans la direction axiale, on a :

∆φ(t) =
4πn

λ
vzt. (3.3)

Au cours de l’intégration du signal interférométrique, une variation de ∆φ peut rapide-
ment entraîner une perte du signal du fait de la variation sinusoïdale du terme interféromé-
trique : le signal est alors moyenné à 0, ce qui correspond au brouillage des franges. Notons
que la variation de γ(δ′ech(t)) est bien moins critique que la variation de ∆φ(t) du fait
qu’elle n’affecte pas la phase du signal et entraîne donc des variations lentes du terme in-
terférométrique (d’ailleurs souvent assez faibles dans les milieux biologiques, généralement
relativement homogènes).
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On peut montrer qu’à une vitesse vz donnée, le temps d’intégration maximal pour
éviter le brouillage des franges est donné par [70] :

Tint,max =
λ

4nvz
. (3.4)

En considérant par exemple un système dont la longueur d’onde centrale est de 600 nm,
pour un échantillon d’indice 1.4 dont le mouvement entraîne un déplacement dans la direc-
tion axiale à une vitesse de 50µm/s (typique du mouvement dans les milieux biologiques
[70]), le temps d’intégration doit être inférieur à 2 ms pour une imagerie pertinente.

Le mouvement de l’échantillon dans la direction latérale peut aussi affecter l’imagerie,
notamment en raison du fait que plusieurs images interférométriques sont nécessaires pour
reconstruire l’image tomographique. Si ces images interférométriques sont acquises à des
instants différents (montage non single-shot), le mouvement de l’échantillon peut entraîner
des variations d’amplitude ou de phase entre les images interférométriques utilisées pour
la reconstruction de l’image tomographique. Une erreur de phase ne pose généralement
pas de problèmes si un algorithme insensible aux erreurs de phase est utilisé. Même si
un tel algorithme n’est pas utilisé, le fond sera toujours bien supprimé, et les images
obtenues dans le cas d’échantillons biologiques ne seront pas fondamentalement différentes
de celles obtenues dans le cas sans erreur de phase. Cependant, une différence d’amplitude
entre les images interférométriques utilisées pour la reconstruction peut générer un signal
parasite entraînant des artefacts dans l’image tomographique reconstruite. Les différences
d’amplitude ne sont généralement pas dues à un mouvement axial, à l’origine uniquement
d’un defocus n’entraînant pas de variation majeure de l’amplitude, mais peuvent êtres
dues à un mouvement latéral. On peut montrer que pour un échantillon en déplacement
latérale à une vitesse vx, le temps d’acquisition maximal pour éviter la génération d’un
signal parasite est donné par 13 [70] :

Tacq,max =
1

NaccNvx

√
2∆xc1

G
√
ξsat
× Rmax
Rmax −Rmin

, (3.5)

avec Rmax et Rmin les ratios d’intensité rétrodiffusée maximum et minimum de l’échan-
tillon sur la longueur ∆x. La valeur Tacq,max dépend ainsi de l’échantillon et du point du
champ considéré pour un échantillon donné.

Notons que cette condition sur la vitesse du déplacement latérale est aussi valable si le
déplacement de l’échantillon a lieu en dehors du plan de cohérence (Rmax et Rmin étant
alors juste diminués en raison du defocus). La variation d’amplitude peut être alors vue
comme une variation de la valeur du fond entre les images interférométriques utilisées pour
la reconstruction, qui entraînera la génération d’un signal indésirable après démodulation.

Pour un mouvement dont la vitesse est du même ordre de grandeur que celle considérée
précédemment dans la direction axiale (50µm/s), en considérant les paramètres de notre
système FF-OCM (Nacc = 10, N = 5,∆x = 2.6µm, c1 = 10.6µm,G = 11, ξsat = 200.000)
et un contraste typique d’échantillon biologique de 10−4 [70] (résultant en Rmax = 1 et
Rmin = 0.9998), le temps d’acquisition maximal pour éviter la génération d’artefacts est
de 3 ms, soit du même ordre de grandeur que le temps d’intégration maximal pour éviter
le brouillage des franges.

13. On considère ici un mouvement latéral dans la direction x. Pour un mouvement dans la direction y,
on remplace ∆xc1 par ∆yc2 = ∆xc2 = ∆xc1 dans le cas de pixels carrés.
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Figure 3.24 – Spectre de la LED à haute puissance et spectre effectif vu par la caméra
Photonfocus MV1-D1024E-160-CL.

A partir de ces considérations, on retiendra donc que pour une imagerie pertinente
d’échantillons biologiques in vivo, il est nécessaire que les temps d’intégration et d’acqui-
sition de la caméra soient au maximum de l’ordre de la milliseconde.

3.4.2 Solutions retenues pour l’imagerie à haute vitesse

3.4.2.1 Éclairage

Afin d’augmenter la vitesse d’acquisition du système présenté précédemment, il est
nécessaire d’utiliser une LED plus puissante que celle utilisée précédemment. Des LED
blanches à phosphore à haute puissance (high-brightness LED) sont aujourd’hui disponibles
commercialement, cependant, leur spectre n’est pas aussi large que celui de la LED utilisée
jusqu’à maintenant, et ne s’étend pas vers l’infrarouge. Malgré tout, nous avons pu trouver
une LED à haute puissance qui pourrait être adapté à la FF-OCM (Thorlabs MWWHLP1).
Sa puissance est de 2.3 W, correspondant à une luminance de 80mW/(str.mm2) (surface
de 3.5mm× 3.5mm = 12.25mm2, illumination dans un cône d’angle au sommet 60°).

La figure 3.24 présente le spectre de cette LED, utilisée avec un filtre interférentiel per-
mettant de couper un pic dans le bleu (dû à la LED utilisée pour illuminer le phosphore).
En utilisant ce filtre, 85% de la puissance de la LED est conservée. On mesure une longueur
d’onde centrale λHB−LED = 600nm et une FWHM ∆λHB−LED = 145nm, résultant en
une résolution axiale théorique de 0.8µm et une résolution latérale théorique de 0.9µm.
Ainsi, les images obtenues en utilisant cette LED devraient finalement être fortement simi-
laires aux images obtenues avec la LED précédente ou la lampe halogène (la profondeur de
pénétration risque cependant de diminuer du fait qu’on s’éloigne encore un petit peu plus
de la fenêtre thérapeutique par rapport à la LED précédente). La figure 3.25 représente
l’interférogramme obtenu pour cette LED, très proche de ceux obtenus précédemment (voir
figure 3.20).

En considérant la réponse spectrale de la caméra, on détermine que 77% du flux émis
par la LED se situe dans le domaine de la sensibilité spectrale de la caméra (voir figure
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Figure 3.25 – Interférogramme obtenue pour la LED de haute puissance, en face (image
interférométrique) et pour une coupe calibrée dans la direction axiale.

3.24). Finalement, on peut déterminer qu’avec cette LED, on a :

Φcam

Rincoh +Rref
= 20mW 14. (3.6)

L’intensité incidente sur le capteur est ainsi environ 4 fois supérieure à celle pour la
LED utilisée jusqu’à maintenant, et environ 2 fois supérieure à celle de la lampe halogène.
Cette LED devrait ainsi permettre d’atteindre des temps d’intégration et d’acquisition de
l’ordre de la milliseconde, assez courts pour pouvoir imager des échantillons in vivo.

3.4.2.2 Acquisition

Comme on l’a vu, le lien entre Tint et Tacq pour une caméra donnée dépend du nombre de
pixels du capteurs. Pour la caméra que nous utilisons dans le système, lorsque 1024× 1024
pixels sont utilisés, Tacq vaut au minimum 6.8 ms, quel que soit Tint. Pour pouvoir acquérir
des images in vivo, nous avons vu qu’il était nécessaire que Tacq soit de l’ordre de la
milliseconde. Afin de diminuer Tacq, il est cependant possible de réduire le nombre de pixels
utiles du capteur de la caméra (rendu possible par le fait que la caméra est une caméra
CMOS). En considérant Tint = 1ms, on détermine que le nombre de pixels maximum pour
pouvoir avoir Tacq ≤ 1.1ms est de 248× 248 (cette valeur est dûe au fait que le capteur ne
peut pas prendre n’importe quelle taille. La valeur de 248 est propre au capteur). Ainsi la
réduction du champ de notre système (limité ainsi à 240µm× 240µm) devrait permettre
une imagerie in vivo pertinente. Cependant cette réduction du champ reste un défaut
notable du système.

Notons par ailleurs quand dans le montage précédemment présenté, l’application des
algorithmes de démodulation était implémenté en C++, soit suite à l’acquisition d’une pile
d’images interférométriques, soit en temps réel (voir partie D). Comme on l’a vu, travailler
à partir de piles d’images interférométriques n’est pas recommandé du fait de la très grande

14. Soit une intensité de
20

π

(
G× FOV

2

)2 = 0.03mW/mm2(×(Rincoh +Rref ))



3.4. FF-OCM POUR L’IMAGERIE IN VIVO 107

taille de ces piles, et de l’impossibilité de présenter des images tomographiques en temps
réel au cours de l’acquisition.

Cependant, en augmentant grandement la vitesse d’acquisition (d’un facteur ∼ 10 si
l’on atteint Tacq = 1ms), le programme effectuant les calculs en C++ n’est plus assez
rapide pour suivre la cadence de la caméra, et il n’est alors plus possible d’effectuer les
calculs en temps réel.

Afin de pouvoir continuer à effectuer les calculs en temps réel à haute cadence, nous
avons donc fait le choix d’utiliser un circuit logique programmable (FPGA pour field pro-
grammable gate array) spécialement dédié au traitement d’images (microEnable IV AD4-
CL, SiliconSoftware), une solution déjà explorée dans le cadre de l’imagerie haute vitesse en
FF-OCM [98]. Le FPGA est spécialement programmé (à partir d’un logiciel dédié) pour ef-
fectuer les calculs de démodulation, et ces calculs peuvent ainsi être effectués extrêmement
rapidement. Notons que les cartes FPGA peuvent être reprogrammées à volonté 15.

La caméra envoie alors ses données (images interférométriques) au FPGA, qui ap-
plique les algorithmes de démodulation (ainsi que l’accumulation si nécessaire) en temps
réel, et renvoie directement à l’ordinateur des images tomographiques. L’ensemble {ca-
méra+FPGA} se suffit alors à lui même pour obtenir des images tomographiques. L’ordi-
nateur ne sert qu’à les afficher et leur appliquer des post-traitements.

Notons cependant que le FPGA a malgré tout des limitations, en particulier par rap-
port à l’accumulation : le fait de devoir conserver dans sa mémoire beaucoup d’images
relativement grandes pour les accumuler sature vite sa mémoire disponible, et il n’a ainsi
pas été possible d’accumuler plus de 8 images avec le FPGA retenu.

3.4.3 Amélioration de la sensibilité

Comme on l’a vu, la sensibilité de détection est un paramètre fondamental pour tout
système d’imagerie. Dans le cadre de la FF-OCM, il est possible de l’augmenter pour
atteindre des valeurs correctes (autour de 70 dB) par l’accumulation d’images interféro-
métriques. Cependant, l’accumulation augmente la durée d’acquisition des images tomo-
graphiques. Dans le cadre de l’imagerie in vivo, il est fondamental de limiter au maximum
cette durée d’acquisition, et donc que la sensibilité soit maximisée avant d’avoir recours à
l’accumulation pour l’améliorer.

Dans les montages présentés précédemment, une des causes de la limitation de la sen-
sibilité était le fait que les taches parasites issues du cube séparateur étaient seulement
décalées au mieux du champ observé en éclairant de biais l’interféromètre et en jouant
sur la position du diaphragme de champ (voir partie 3.2.4). Malgré tout, la « marge de
déplacement » des taches parasites était trop faible pour que les taches parasites soient
totalement séparées du champ d’observation, et il subsistait donc un fond dû aux taches
parasites, participant à Rincoh et affectant la sensibilité du système. Notons de plus que
l’éclairage de biais semblait affecter la résolution latérale, effet perceptible en périphérie
des images tomographique présentées précédemment (figure 3.22 et 3.23).

Nous nous proposons donc de modifier l’interféromètre pour pouvoir l’éclairer dans
l’axe tout en s’affranchissant des taches parasites dues aux réflexions sur les faces du cube
séparateur.

15. Concept de firmware par opposition au hardware, faisant référence à un élément dont la programma-
tion ne peut être modifiée, et au software, faisant référence à la programmation de logiciels fonctionnant
sur des éléments déjà programmés (hardware).
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Figure 3.26 – Tracé des rayons issus du rayon se propageant selon l’axe optique (en noir)
avant d’entrer dans l’interféromètre : en bleu, les rayons utiles réfléchis par l’échantillon
et la surface de référence, en rouge, les rayons parasites réflechis par les faces du cube
séparateur. La taille du champ dans le plan du capteur de la caméra est connue d’après le
champ d’observation et le grandissement du système.

Pour ce faire, la méthode retenue a été d’incliner le cube séparateur d’une quantité
suffisante pour que les taches parasites soient finalement entièrement séparées du champ
d’observation au niveau de la caméra.

La figure 3.26 illustre par un tracé de rayon la façon dont l’inclinaison du cube permet
la séparation des taches parasites et des rayons « utiles » au niveau du capteur de la
caméra. Les rayons représentés sont ceux suivant l’axe optique en incidence sur le cube,
et déterminant donc le centre du champ au niveau du capteur de la caméra. Notons bien
que la taille des taches parasites est la même que la taille du champ utile (limitation par
le diaphragme de champ, conjugué avec le plan du capteur de la caméra).

On détermine à partir de ce tracé de rayons, on peut déterminer l’angle duquel il faut
incliner le cube séparateur pour séparer les taches parasites en considérant un champ de 11
mm au niveau du capteur de la caméra (G×FOV ' 11mm). On retiendra une inclinaison
de 3.5°, donnant une certaine marge sur le champ (nécessaire si une autre caméra ou lentille
de tube sera plus tard utilisée, le champ d’observation maximal des objectifs étant de 2.6
mm).

Notons que nous souhaitons toujours pouvoir placer l’échantillon à observer sous l’ob-
jectif du bras objet comme dans un microscope conventionnel, et ainsi l’angle du cube se
traduit par une inclinaison de l’objectif de référence et de la voie d’éclairage d’un angle
valant deux fois l’inclinaison du cube (voir figure 3.26). Travailler avec une voie d’éclairage
inclinée n’est pas trivial, mais heureusement la voie d’éclairage LED est relativement simple
et compact, et en la plaçant sur un rail on parvient relativement facilement à l’incliner de
l’angle voulu.

Afin d’incliner le cube de l’angle voulu, il a été nécessaire de développer un nouveau
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Figure 3.27 – Plan du support de cube conçu pour l’élimination des taches parasites dues
aux faces du cube.

support pour celui-ci, permettant non seulement de l’incliner mais aussi d’y fixer l’objectif
de référence avec l’angle de 7° nécessaire. Les positions pour le centre de l’entrée de la voie
d’éclairage et du filetage pour l’objectif de référence sur le support ont été déterminées
analytiquement et validées par le tracé de rayon effectué numériquement et présenté précé-
demment. A partir de ces considérations, un support de cube a été développé et construit en
relation avec le bureau d’études mécanique de l’Institut d’Optique. La figure 3.27 présente
le plan retenu pour le support de cube.

Une fois ce nouveau support en place dans le système et après inclinaison de la voie
d’éclairage de l’angle nécessaire, nous avons mesuré le coefficient de réflexion « effectif » vu
par la caméra en l’absence d’éclairage 16, et en allumant la LED mais avec uniquement le
cube dans le système. En comparant ces deux mesures, nous pouvons retrouver le coefficient
de réflexion dû au cube, qui devrait normalement être nul avec le nouveau support. On
détermine un coefficient de réflexion de 0.2% en l’absence d’éclairage, et de 0.24% en
présence du cube. Le coefficient de réflexion du cube vaut donc 0.04%, négligeable par
rapport à celui du fond de la caméra, et donc participant finalement très peu à Rincoh, ce
qui correspond à nos attentes.

Notons cependant qu’à l’occasion de ces mesures, le coefficient de réflexion dû aux
objectifs a aussi été mesuré, et vaut 1.7%, une valeur relativement élevée : le coefficient de
réflexion moyen de la peau participant à Rincoh (dont il est impossible de s’affranchir) a
été estimé à 2%, et c’est donc finalement, dans ce système, la réflexion des objectifs qui
limite le plus la sensibilité. Pour améliorer encore la sensibilité, il faudrait donc utiliser des
objectifs dont le traitement anti-reflet est plus efficace dans la gamme de longueur d’onde
perçue par la caméra.

Notons aussi qu’à partir de ces mesures, on détermine, pour l’imagerie de la peau
humaine, une valeur de Rincoh typique de 4% (somme des coefficients de réflexion dus au
« fond », aux objectifs et à la peau).

3.4.4 Schéma de démodulation et mécanique associée

Dans les systèmes précédents, il était uniquement possible d’acquérir des images 3D
d’échantillons (voir partie 3.2.1). Bien que cela permette d’avoir un montage simple, l’usage

16. Ce « coefficient » correspond simplement au fond (courant d’obscurité) de la caméra, « vu comme
correspondant à un coefficient de réflexion » (participant à Rincoh)
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Figure 3.28 – Conception en CAO de l’écrou contenant la surface de référence montée sur
une puce PZT.

a montré que la nécessité de toujours obtenir des piles d’images n’était pas toujours pra-
tique. En particulier, il est impossible d’observer des images tomographiques en temps réel
à une position axiale donnée, ce qui peut être très utile pour, par exemple, déterminer une
zone d’intérêt dans un échantillon.

Afin de rémedier à ce problème, on se propose dans ce nouveau système de conserver
la possibilité d’obtenir des images 3D comme cela était fait précédemment, mais d’ajouter
la possibilité d’obtenir des images tomographiques à une position axiale fixée.

Pour ce faire, la surface de référence a été montée sur une puce PZT très petite (5×5×
2.4mm3). En faisant osciller sinusoïdalement cette puce et en synchronisant l’oscillation et
la prise d’image, il est alors possible d’obtenir des images tomographiques à une position
donnée, en utilisant l’algorithme de démodulation sinusoïdal (voir la section 2.3.1.2 et en
particulier la figure 2.14).

Pour pouvoir monter la surface de référence sur la puce, un nouvel écrou a été conçu
pour la cuve de référence : la surface de référence est collée à une rondelle, elle-même collée
sur la puce, collée sur le fond de l’écrou. La rondelle permet d’avoir une épaisseur d’air
lorsque la cuve est remplie d’huile, de manière à assurer la réflexion de 3.5% pour la surface
de référence, tout comme dans les systèmes précédents. La figure 3.28 présente cet écrou
conçu avec le logiciel Solidworks.

L’amplitude d’oscillation de la puce nécessaire pour la démodulation est très faible
(de l’ordre de la centaine de nm), mais la puce fonctionnant sur des tensions très élevées
et en raison des forces de contrainte de l’huile dans la cuve, le pilotage de la puce s’est
avéré compliqué, et en collaboration avec le service électronique de l’Institut d’Optique, un
amplificateur a été construit spécialement pour cette application. Des tensions de l’ordre
de 30 V devaient ainsi être appliquées à la puce pour s’approcher de la bonne amplitude
pour la démodulation sinusoïdale.

Avec ce schéma de démodulation, notons que l’accumulation est effectuée de manière
différente qu’avec le schéma linéaire : on ne somme pas des images successives mais des
images identiques obtenues pour la même position dans la période d’oscillation de la puce (à
trois accumulations par exemple, on somme l’image E1 obtenue à l’instant t0 avec l’image
E5 obtenue à un instant t0 + T (T étant la période d’oscillation de la puce) et l’image E9

obtenue à un instant t0 + 2T ).
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Figure 3.29 – Schéma du montage de FF-OCM à LED pour l’imagerie in vivo, et photo
du montage. L1, collecteur ; L2, condenseur ; BS, cube séparateur ; MO, objectifs de mi-
croscope ; T, cuves contenant le liquide d’immersion ; GP, lames de verres ; S, échantillon ;
PZT-C, puce piézoélectrique ; PZT-S, platine piézoélectrique ; TL, lentille de tube ; FG,
générateur basse fréquence ; TTL, transistor-transistor logic.

Figure 3.30 – Image d’un bord par le système et PSF axiale en représentation linéaire
et logarithmique pour les mesures de la résolution latérale, de la résolution axiale et de la
sensibilité du système FF-OCM.

3.4.5 Montage et caractéristiques

A partir de l’ensemble des considérations précédentes, la figure 3.29 représente un
schéma du montage final du système FF-OCM basé sur une configuration Linnik pour
l’imagerie in vivo, ainsi qu’une photo du montage construit. On remarquera que le support
de la cuve objet a été modifié de manière à ne pas nécessiter de plaque comme dans les
montages précédents, cela permettant de placer plus simplement les échantillons sous le
microscope. La cuve est vissée dans un support attaché à la platine PZT, et le réglage de
la position de la lame de verre du bras objet se fait sans platine de translation, en vissant
plus ou moins la cuve.

La figure 3.30 représente les mesures à partir desquelles les caractéristiques du système
peuvent être mesurées, de la même manière que pour les systèmes précédents. Du fait de
la nécessité d’une vitesse élevée et de l’amélioration de la sensibilité par l’utilisation d’un
cube incliné, seules 5 accumulations sont effectuées pour les mesures.

La table 3.3 présente finalement l’ensemble des caractéristiques du système, théoriques
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Table 3.3 – Caractéristiques du système FF-OCM à LED de haute puissance pour l’ima-
gerie in vivo.

Figure 3.31 – Interface du logiciel développé pour piloter le montage de FF-OCM haute
vitesse.

et mesurées. On peut voir que le système présente une résolution spatiale similaire aux
systèmes précédentes, tout en ayant une résolution temporelle bien plus élevée et une
meilleure sensibilité. L’interféromètre est par ailleurs très compact, le support de cube
réalisé ayant été pensé pour limiter au maximum l’encombrement de l’interféromètre.

Notons par ailleurs que du fait de l’utilisation du FPGA et du nouveau schéma de
démodulation, le logiciel d’acquisition et de visualisation précédemment écrit en C++ ne
peut pas être utilisé sur ce système. Un nouveau logiciel a donc été réalisé en collaboration
avec un stagiaire de l’Institut d’Optique (Grégoire Kachaner) pour pouvoir paramétrer la
caméra, piloter la platine PZT, pouvoir passer du mode d’acquisition linéaire au mode
sinusoïdal, afficher les images issues du FPGA et les enregistrer. La figure 3.31 présente
une vue de l’interface du nouveau logiciel. Celui-ci est globalement plus simple et plus facile
à prendre en main que le précédent présenté à l’annexe D, tous les calculs étant effectués
par le FPGA.
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Figure 3.32 – Images tomographiques de peau humaine in vivo à quatre profondeurs
différentes : a) 10µm, b) 40µm, c) 80µm, d) 110µm. Champ : 240 µm × 240 µm.

3.4.6 Exemples d’images

A partir de ce nouveau système FF-OCM et du logiciel associé, des images de peau
humaine in vivo ont pu être obtenues. La figure 3.32 représente ainsi quatre images tomo-
graphiques 17 de ma peau obtenues à des profondeurs de 10µm, 40µm, 80µm et 110µm,
correspondant respectivement au stratum corneum, stratum granulosum, stratum spino-
sum et stratum basale. On retrouve une qualité d’imagerie similaire à celle obtenue pour
l’imagerie de la peau ex vivo, bien que le champ soit bien plus faible. Comme précédem-
ment, la profondeur de pénétration est suffisante pour imager l’intégralité de l’épiderme,
voire le derme superficiel.

En conservant un temps d’exposition de 1 ms, des images sur l’intégralité du champ
(1024 × 1024 pixels) ont aussi été obtenues, nécessitant un temps d’acquisition de 7.2 ms
(résolution temporelle du système : 144 ms). Le temps d’exposition est alors assez faible
pour éviter le brouillage des franges, mais les mouvements latéraux du sujet peuvent être
assez importantes pour générer du signal indésirable, ou une perte de signal. Les images
obtenues (aux mêmes profondeurs que précédemment) sont présentées à la figure 3.33.

On voit alors qu’il est possible d’imager la peau superficiellement, mais que le signal
est perdu en profondeur. Ceci est probablement dû au fait que la partie superficielle de
la peau est plaquée contre la lame de verre de la cuve objet et donc bien stabilisée, mais
plus on pénètre dans la peau, plus il peut y avoir de mouvements latéraux, à l’origine de
la perte de signal et des artefacts observés.

17. Notons que ces images ont été obtenues à des positions axiales fixes. Obtenir des images 3D sans
stabilisation du sujet est compliqué du fait du mouvement sur la durée de l’acquisition : si chaque image
en face est effectivement obtenue sans artefacts, il peut y avoir un mouvement global entre la première et
la dernière image d’une pile, ce qui se traduira par une image 3D distordue.
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Figure 3.33 – Images tomographiques de peau humaine in vivo grand champ à quatre
profondeurs différentes : a) 10µm, b) 30µm, c) 60µm, d) 110µm. Champ : 990 µm ×
990 µm.
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3.5 Conclusion

Un système de FF-OCM à haute résolution éclairé par une LED blanche a été déve-
loppé. Ce montage est basé sur une version simple et compact de la FF-OCM, se présentant
comme un microscope conventionnel (utilisant des objectifs à immersion dont le milieu
d’immersion a été spécialement adapté à l’imagerie de la peau) et nécessitant un unique
degré de liberté mécanique pour l’acquisition d’images 3D. Une résolution axiale de 0.7µm
a été mesuré pour le système à LED, identique à celle mesurée sur le même montage éclairé
par une lampe halogène, la source de référence pour la FF-OCM à très haute résolution.
Des images de têtard Xenopus laevis et de peau humaine ex vivo obtenues avec les deux
sources ont validé que l’illumination à LED blanche pouvait remplacer l’illumination à
lampe halogène dans le contexte de l’imagerie biomédicale, les images obtenues pour les
deux sources étant identiques, et les LED ayant de nombreux avantages par rapport aux
autres sources couramment utilisées en FF-OCM, en particulier un faible coût, une longue
durée de vie, une grande efficacité énergétique et une grande compacité.

Afin de développer un montage adapté à l’imagerie de la peau in vivo tout en conservant
les avantages de l’éclairage LED, la source du montage précédent a été remplacée par
une LED de haute puissance, de luminance 4 fois supérieure à la LED précédemment
utilisée. L’interféromètre a par ailleurs été modifié de manière à avoir un cube incliné
rejetant de la lumière parasite et permettant de maximiser la sensibilité du système. La
vitesse d’acquisition des images tomographiques du système ainsi proposé était finalement
multipliée par 40, pour une sensibilité supérieure. Avec ce système à haute vitesse, des
images de peau in vivo ont pu être obtenues, et étaient similaires aux images de peau ex
vivo obtenues sur le montage précédent, prouvant qu’il était possible d’avoir un système de
FF-OCM à éclairage LED, en configuration Linnik (configuration la plus flexible et simple à
implémenter), acquérant les images selon un algorithme conventionnel, adapté à l’imagerie
in vivo. De plus, l’interféromètre utilisé dans le système a été développé de manière à être le
plus compact possible (11×11×5 cm3, 210 g), ouvrant la voie à la possibilité de développer
des systèmes de FF-OCM portatifs, la capacité d’imagerie in vivo étant plus intéressante
si le système peut être utilisé pour sonder n’importe quelle partie du corps en temps réel,
ce qui nécessite un outil portatif facile à manœuvrer. Les voies d’éclairage et d’imagerie du
système proposé ne sont cependant pas encore assez compactes pour proposer un système
portatif.

Un défaut de ce système adapté à l’imagerie in vivo est cependant son faible champ,
dû au fait qu’il est nécessaire que le temps d’acquisition de la caméra soit assez faible
pour éviter l’apparition d’artefacts et la dégradation du signal, ce qui implique d’utiliser
moins de pixels du capteur pour pouvoir minimiser la différence entre temps d’acquisition
et temps d’intégration. Malgré cela, il a été montré qu’il est possible d’obtenir des images
sur tout le champ du capteur, mais que la pénétration était alors limitée. Une solution à ce
problème serait de concevoir des caméras plus rapides, ayant en même temps une grande
profondeur de puits de photons, comme cela a été proposé récemment [97].

Notons que le développement d’un système de FF-OCM haute vitesse permet non
seulement d’imager des échantillons in vivo, mais aussi de s’intéresser à la dynamique
d’évènements rapides, ce à quoi nous allons à présent nous intéresser.
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Chapitre 4

Nouvelles sources de contraste en
microscopie par cohérence optique

4.1 Introduction

Les images tomographiques obtenues dans les montages conventionnels d’OCT (et donc
de FF-OCM) sont des images donnant une information anatomique, ou structurelle : la
seule « source de contraste » dans ces images est l’intensité rétrodiffusée par l’échantillon
dans une gamme de longueurs d’onde donnée, liée à des variations d’indice optique, dont la
distribution spatiale permet de donner des informations sur les structures de l’échantillon
(leurs formes, limites, contenu . . .). A l’instar du microscope, l’OCT est ainsi, dans le
domaine médical, principalement un outil d’anatomo-pathologie.

L’information sur l’intensité rétrodiffusée, si elle peut suffire pour certaines applications,
ne permet finalement que d’obtenir des images structurelles, et l’aide au diagnostic peut
être fortement améliorée si d’autres sources de contraste sont utilisées. C’est par exemple
l’utilité des colorants se fixant à certains composants cellulaires utilisés en histologie, qui,
couplés à l’utilisation d’un microscope ayant une caméra couleur, permet de distinguer
plus aisément les différentes structures des tissus. Le but de l’OCT en dermatologie étant
souvent présenté comme le fait de pouvoir remplacer les biopsies et l’examen histologique,
il est nécessaire de développer des sources de contraste supplémentaires en OCT si l’on
veut s’approcher de la sensibilité et spécificité de l’examen histologique conventionnel.

Des systèmes d’OCT basés sur l’utilisation de plusieurs longueurs d’onde d’illumination
ont par exemple été développés afin de proposer des images tomographiques structurelles
« en couleur », les différents canaux de couleurs des images correspondant à des images
tomographiques conventionnelles obtenue pour des voies d’illumination dont les spectres
sont centrés à différentes longueurs d’onde. On parle ainsi d’OCTmultispectral. Cependant,
pour que les canaux apportent des informations véritablement complémentaires, il est
nécessaire que les spectres d’illumination se chevauchent le moins possible, ce qui implique
alors des limitations en résolution axiale 1. De plus, cette implémentation complexifie les
montages (besoin de capteur à réponse spectrale très large, voire de plusieurs capteurs,
difficultés pour bien recaler les différents canaux . . .) et n’est finalement pas couramment

1. Notons que l’objectifs de certains systèmes à plusieurs canaux n’est pas d’apporter une information
structurelle complémentaire, mais de combiner la haute résolution offerte par un système dont la voie
d’illumination a un spectre centré dans le visible et la grande profondeur de pénétration offerte par un
système dont la voie d’illumination a un spectre centré dans l’infrarouge
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utilisée, bien qu’elle ait donné plusieurs résultats intéressants en OCT conventionnelle [108]
et en FF-OCM [106, 66, 68].

Les sources de contraste complémentaires qui ont le plus largement été adoptées en
OCT et qui confèrent à cette technique un avantage notable par rapport à l’histologie
conventionnelle sont celles qui permettent une imagerie fonctionnelle à partir de systèmes
OCT. L’imagerie fonctionnelle permet d’étudier des processus pathologiques par les modi-
fications fonctionnelles qu’ils provoquent, à partir d’images dont le contraste est basé sur
des grandeurs physiques liées au fonctionnement des tissus.

L’imagerie fonctionnelle est ainsi le plus généralement effectuée in vivo, les tissus obser-
vées devant effectivement fonctionner pour que des images pertinentes soient obtenues. La
capacité de l’OCT pour l’imagerie in vivo a ainsi naturellement mené au développement de
méthodes d’imagerie fonctionnelle, rendu aussi possible par le fait que l’OCT est une mé-
thode permettant de mesurer l’amplitude du signal rétrodiffusé par les échantillons, mais
aussi sa phase, pouvant apporter de nombreuses informations complémentaires. Plusieurs
techniques d’imagerie fonctionnelle ont été développées en OCT [109] :

L’OCT angiographie (OCT-A) permet de visualiser la vascularisation, voire de me-
surer des vitesses d’écoulement sanguin (on parle généralement dans ce cas de Doppler
OCT (D-OCT)). Cette technique permet d’étudier toutes les pathologies impliquant des
modifications dans l’écoulement sanguin.

L’OCT polarimétrique (PS-OCT pour polarization sensitivive OCT ) permet de carac-
tériser l’action des tissus sur la polarisation de la lumière et en particulier de mesurer la
biréfringence des tissus, pouvant être altérée dans des cas pathologiques (cas des brûlures
par exemple).

L’OCT elastographie (OCE, pour optical coherence elastography) permet de mesurer
l’elasticité des tissus, pouvant être altérée dans des cas pathologiques (fibrose, calcifications
. . .).

L’OCT spectroscopique (S-OCT) mesure localement le contenu spectral de la lumière
rétrodifusée par l’échantillon, pouvant varier dans des cas pathologiques (par exemple en
raison de brûlures ou de lésions précancereuses).

L’OCT à contraste moléculaire (MC-OCT), utilisant des bio-marqueurs affectant le
contraste des images OCT conventionnelles et permettant de caractériser l’environnement
moléculaire des tissus.

L’OCT-A, la PS-OCT et l’OCE sont aujourd’hui les méthodes d’imagerie fonctionnelles
les plus développées en OCT, ayant donné lieu à des implémentations dans des systèmes
cliniques.

Dans le domaine de la FF-OCM, les methodes de spectroscopie (S-FF-OCM) et de po-
larimétrie (PS-FF-OCM) ont été largement étudiées [110], mais les méthodes d’angiogra-
phie et d’elastographie restent anecdotiques [111, 112], malgré leur développement notable
dans le domaine de l’OCT conventionnel. On notera cependant qu’une méthode d’imagerie
fonctionnelle propre à la FF-OCM, appelée dynamic FF-OCT a récemment été develop-
pée [113], basée sur un contraste lié au métabolisme des tissus à l’échelle sub-cellulaire.
Cependant, contrairement aux méthodes d’imagerie fonctionnelle en OCT conventionnelle
s’appliquant toutes à des échantillons in vivo, le dynamic FF-OCT est pour l’instant seule-
ment appliqué sur des échantillons ex vivo frais.

Afin de se diriger vers des applications d’angiographie en FF-OCM, nous nous propo-
sons dans ce chapitre d’adapter des méthodes d’OCT-A à la FF-OCM, à partir du système
haute vitesse développé précédemment, adapté à l’étude d’événements dynamiques tels
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que l’écoulement sanguin. Afin de poursuivre le développement des méthodes de contraste
augmenté en FF-OCM, ce chapitre présentera dans une seconde partie une implémentation
d’un montage de FF-OCM polarimétrique à contraste optimisé, permettant d’adapter le
montage de PS-FF-OCM conventionnel à des applications données pour y maximiser le
contraste polarimétrique.

4.2 Imagerie du flux sanguin

4.2.1 Introduction

L’extension de l’OCT permettant de visualiser et caractériser le flux sanguin (OCT-
A/D-OCT) constitue probablement aujourd’hui l’extension fonctionnelle la plus répandue
en OCT. Son développement est lié à la large utilisation de l’OCT dans le domaine de l’oph-
talmologie : en effet, de nombreuses pathologies rétiniennes sont associées à des anomalies
dans la vascularisation de la rétine, et l’imagerie fonctionnelle du flux sanguin apporte ainsi
une information précieuse pour le diagnostic de ces pathologies, en particulier pour leur
détection à un stade précoce [114].

Aujourd’hui, la méthode de référence pour l’imagerie de la vascularisation de la rétine
est l’angiographie à la fluorescéine ou au vert d’indocyanine (ICG pour indocyanine green
en Anglais) [115], une méthode invasive nécessitant l’injection en intraveineuse d’agents
de contraste. Cependant cette méthode permet seulement de cartographier les vaisseaux
sanguins sans apporter d’information quantitative sur la direction et la vitesse des écoule-
ments sanguins, et ne permet pas de distinguer la position axiale des vaisseaux sanguins
observés. L’OCT-A est actuellement la technique la plus prometteuse pour devenir la nou-
velle méthode de référence pour l’imagerie de la vascularisation de la rétine du fait qu’elle
peut apporter la même information, mais de manière non-invasive, à plus haute résolution,
résolue axialement dans la rétine, et pouvant de plus apporter en parallèle une information
structurelle ainsi qu’une information quantitative sur les caractéristiques des écoulements
sanguins (cependant, la cartographie des écoulements sanguins reste l’information prin-
cipale pour le diagnostic et le suivi des pathologies, notamment du fait qu’obtenir une
information quantitative pertinente sur les écoulements sanguins à partir de données OCT
est complexe).

Notons bien que si l’OCT-A s’est principalement développée dans le domaine de l’oph-
talmologie, l’imagerie du flux sanguin à haute résolution pour la cartographie 3D de la
microcirculation du sang dans les tissus peut aussi apporter d’importantes informations
quant au diagnostic et au traitement des maladies cardiovasculaires et du cancer, en parti-
culier de la peau [116]. L’angiographie n’est pas encore utilisée en routine dans ce domaine
du fait de l’absence d’une méthode efficace adoptée par les praticiens, qui permettrait
de visualiser la microvascularisation en profondeur dans les tissus. L’OCT-A pourrait à
nouveau constituer la méthode de référence dans ce domaine.

Les vaisseaux sanguins sont généralement compris dans des plans parallèles à la surface
de la peau, et l’imagerie en face est ainsi la plus appropriée pour visualiser la vascularisa-
tion. Or en OCT conventionnel, les images en face sont reconstituées à partir d’images 3D
(voir la partie 2.2.1), ce qui génère, dans le contexte de l’angiographie, beaucoup de don-
nées inutiles (en dehors des plans contenant les vaisseaux sanguins), complique finalement
la visualisation en temps réel de la vascularisation en raison des temps de calcul nécessaire
à la reconstruction des images en face, et peut créer des artefacts en cas de mouvements
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durant l’acquisition. La FF-OCM, permettant d’obtenir directement des images en face,
semble ainsi une méthode appropriée pour l’angiographie.

Nos travaux portent ainsi sur le développement de méthodes d’angiographie sur un
système de FF-OCM adapté à l’imagerie de la peau in vivo, et précédemment présenté.
Jusqu’à maintenant, un seul exemple d’imagerie du flux sanguin a été proposé en FF-OCM
[111], mais à partir d’un système illuminé par une source spatialement cohérente générant
de nombreux artefacts dans les images tomographiques obtenues.

Afin de comprendre comment développer des méthodes d’angiographie en FF-OCM,
nous nous proposons tout d’abord de revenir sur l’étude théorique du signal OCT généré
par des particules en mouvement, à partir de laquelle on pourra introduire les méthodes
existantes appliquées pour l’imagerie des vaisseaux sanguins en OCT conventionnelle. Le
montage expérimental pour l’étude des méthodes d’OCT-A en FF-OCM sera ensuite in-
troduit, et plusieurs méthodes seront présentées pour permettre d’imager le flux sanguin
en FF-OCM.

4.2.2 Signal OCT d’un échantillon dynamique

Nous avons déjà succinctement évoqué à la partie 3.4.1 l’effet d’un mouvement axial
de l’échantillon sur la phase du signal interférométrique enregistré par la caméra. On a
en particulier vu qu’un mouvement axial entrainait un décalage en phase ∆φ(t) du signal
interférométrique. Ainsi, en considérant des images interférométriques, la fréquence des
franges est modifiée pour les zones de l’échantillon en mouvement dans la direction axiale.
Ce décalage en fréquence dû au mouvement est appelé effet Doppler. On peut ainsi définir
une fréquence Doppler correspondant à ce décalage en fréquence, et liée à la vitesse de
l’échantillon dans la direction axiale (voir équation 3.3) :

∆φ(t) = 2πfDopplert (4.1)

d’où fDoppler =
2n

λ
vz. (4.2)

Le décalage en fréquence n’est donc lié qu’à la composante axiale de la vitesse du
mouvement de l’échantillon. On peut le lier à la vitesse v du mouvement en introduisant
l’angle Doppler, αDoppler, correspondant à l’angle entre la direction axiale et la direction
du mouvement (voir figure 4.1). La vitesse du mouvement vaut alors vz = v cos(αDoppler),
et la fréquence Doppler vaut ainsi :

fDoppler =
2n

λ
v cos(αDoppler). (4.3)

Il est intéressant d’étudier l’influence de cette modification du signal interférométrique
sur le signal OCT. Comme on l’a vu, le signal OCT est constitué d’un terme d’amplitude
et un terme de phase, tous les deux mesurables avec des algorithmes adaptés (voir partie
2.3.1.2). Le signal OCT peut donc s’écrire en notation complexe :

SOCT = AOCT e
iΦOCT . (4.4)

Dans une zone où l’échantillon en mouvement, on a ainsi AOCT = A′ et ΦOCT =
Φ + 2πfDopplerTint.
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Figure 4.1 – Définition de l’angle Doppler en fonction de la direction de la vitesse v des
structures en mouvement et de la direction du faisceau d’illumination du système OCT
[114].

Figure 4.2 – Évolution du signal OCT d’une particule en mouvement (vitesse de 10 mm/s
avec un angle Doppler de 89°, pour un système de longueur d’onde centrale 800 nm ayant
une résolution axiale de 1 µm, et un échantillon d’indice 1.3), en amplitude, phase, et dans
le plan complexe. Modifié depuis [117].

Intéressons nous à l’évolution de SOCT dans le plan complexe lorsqu’on image un point
de l’échantillon inclue dans une zone en mouvement. Considérons une particule unique en
ce point. La phase du signal OCT évolue à mesure que la particule bouge, et vaut, en
fonction du temps :

ΦOCT = Φ + 2πfDoppler(Tint + t). (4.5)

L’amplitude du signal OCT diminue par ailleurs à mesure que la particule s’éloigne de
la position de la différence de marche nulle.

La figure 4.2 représente ainsi l’évolution de SOCT au cours du temps pour le point
considéré, en amplitude, en phase, et dans le plan complexe.

Cependant, comme on l’a expliqué précédemment, dans un cas réaliste, on n’image
jamais une particule unique mais un ensemble de particules contenues dans le volume de
résolution du système. La phase et l’amplitude du signal correspondent donc à une phase
et une amplitude « globale » pour cet ensemble de particules. Lorsque l’échantillon est
en mouvement, les particules contenues dans le volume de résolution sont progressivement
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Figure 4.3 – Évolution du signal OCT d’un ensemble de particules en mouvement (vitesse
de 10 mm/s avec un angle Doppler de 89°, pour un système de longueur d’onde centrale
800 nm ayant une résolution axiale de 1 µm, et un échantillon d’indice 1.3), dans le plan
complexe, pour 15 mesures différentes [117].

Figure 4.4 – Fonction d’autocorrélation R(τ) du signal OCT en représentation complexe,
et en amplitude pour définir le temps de décorrélation τmax. Modifié depuis [117].

remplacées par d’autres particules. À mesure que les particules « initiales » sont remplacées,
l’évolution de la phase du signal n’est plus linéaire, mais devient aléatoire : on parle de
décorrélation du signal. La figure 4.3 représente ainsi l’évolution de SOCT dans le cas d’un
ensemble de particules en mouvement.

On peut ainsi définir la fonction d’autocorrélation de SOCT , R(τ), représentant le « ni-
veau de similitude » entre SOCT à un instant t et un instant t+ τ . Il s’agit d’une fonction
complexe. On peut définir à partir de cette fonction un temps de décorrélation τmax, cor-
respondant à la durée τ telle que le signal à l’instant t+ τ peut être considéré comme to-
talement aléatoire par rapport au signal à l’instant t. Cette valeur correspond à la FWHM
de l’amplitude de R(τ). La figure 4.4 représente la fonction d’autocorrélation du signal
précédemment considéré, dans le plan complexe et en amplitude de manière à définir le
temps de décorrélation.

Notons aussi que l’amplitude du signal est issu de l’intégration d’un signal cohérent
sur le volume de résolution du système (voir équation 2.10). Ainsi, l’amplitude du signal
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OCT présente des figures de speckle, résultant d’interférences entre l’ensemble des parti-
cules contenues dans le volume de résolution. Lorsque ces particules changent au cours
du mouvement, la figure de speckle change aussi, résultant en une variation aléatoire de
l’amplitude, comme présentée sur la figure 4.3. Tout comme dans le cas de la phase, l’ampli-
tude de SOCT est considérée comme totalement aléatoire passé le temps de décorrélation.
Autrement dit, passé ce temps, la figure de speckle obtenu par mesure de l’amplitude de
SOCT est totalement différente de celle obtenue initialement. Il est intéressant de noter
que si l’OCT n’était pas une méthode d’imagerie en lumière cohérente, l’amplitude du
signal mesuré pourrait rester invariante même avec un échantillon en mouvement (dans
le cas ou l’intensité rétrodiffusée par cet échantillon serait toujours constante durant son
mouvement).

Notons bien que dans le cas de l’amplitude comme de la phase, la décorrélation peut
être causée par un mouvement axial ou latéral, étant donné qu’elle est uniquement due au
renouvellement des particules dans le volume de résolution.

4.2.3 État de l’art des techniques d’imagerie du flux sanguin en OCT
conventionnel

A partir de l’étude théorique menée précédemment, on constate que le mouvement des
échantillons peut avoir une influence sur le signal OCT à la fois en régime de corrélation
(par effet Doppler) et de décorrélation (par des variations aléatoires du signal en phase
et en amplitude). On distinguera donc deux catégories de méthodes en OCT-A, selon le
régime considéré.

Nous nous proposons à présent de revoir l’ensemble des méthodes existantes pour ima-
ger et quantifier le mouvement en OCT conventionnel. Dans le cadre de l’imagerie du flux
sanguin, un présupposé pour l’ensemble des méthodes est que le seul mouvement dans
l’échantillon est dû au flux sanguin, le reste de l’échantillon étant fixe par ailleurs.

4.2.3.1 Effet Doppler

Les premières méthodes à avoir été implémentées pour l’imagerie du mouvement étaient
basées sur l’effet Doppler. Cet effet était déjà largement utilisé dans le domaine de l’écho-
graphie, où la fréquence des ultrasons est décalée lorsque des échantillons en mouvement
sont imagés, tout comme la fréquence des franges d’interférences est décalée en OCT.

Des méthodes ont ainsi d’abord été développées en TD-OCT pour analyser la fréquence
des franges d’interférence et isoler les zones où un décalage en fréquence était observé,
permettant de cartographier les zones en mouvement [118]. Comme on l’a vu, dans ces
zones, la fréquences du signal interférométrique est décalée d’une quantité fDoppler, et en
mesurant le décalage en fréquence il est donc aussi possible de mesurer la vitesse axiale
du déplacement, voire de mesurer la vitesse si l’angle Doppler est par ailleurs mesuré.
Cette méthode, souvent appelée color Doppler OCT ou CD-OCT, nécessite ainsi d’analyser
l’intégralité du signal interférométrique, en mesurant localement sa fréquence à partir d’une
fenêtre que l’on balaye. Elle a rapidement été utilisée pour imager le flux sanguin dans des
échantillon in vivo [119, 120, 121]. Cependant, cette méthode souffre d’une faible sensibilité
(il n’est généralement pas possible sur ces systèmes de mesurer des vitesses inférieures à 1
mm/s [122]), d’une perte en résolution par rapport à la résolution du système OCT, et est
généralement trop lente pour permettre des mesures en temps réel (en raison des lourds
calculs nécessaire à la mesure locale de la fréquence), bien que des efforts aient été apportés
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pour optimiser sa vitesse [123]. La méthode de CD-OCT n’est par ailleurs implémentable
que sur des systèmes de TD-OCT, étant donné que les calculs se font à partir du signal
interférométrique mesuré en fonction de la différence de marche.

Bien que le CD-OCT ait été étudié pour des applications médicales [124, 125], aucune
étude clinique n’a été menée avec cette méthode du fait de ses limitations. Ce n’est qu’à
partir de 2000 que des études clinique ont été menées en D-OCT, suite au développement
d’une méthode de D-OCT différente, basée sur la mesure de la phase du signal OCT, sou-
vent désignée sous le nom de phase resolved D-OCT, ou PR-D-OCT [126]. Cette méthode
mesure la fréquence Doppler par l’enregistrement de deux signaux OCT (en pratique, géné-
ralement 2 A-scans) à la même position dans l’échantillon, mais à deux instants différents
séparés d’un temps ∆t. La différence de phase entre les deux signaux à une position z
donnée dans l’échantillon vaut alors (voir équation 4.5) :

∆ΦOCT (z) = 2πfDoppler∆t. (4.6)

On peut ainsi mesurer fDoppler et déterminer les zones en mouvement, pour lesquelles
on peut mesurer la vitesse en connaissant l’angle Doppler :

v(z) =
λ∆ΦOCT (z)

4nπ∆tcos(αDoppler)
. (4.7)

Cette méthode peut être implémentée sur des systèmes de TD-OCT comme de FD-
OCT, sans perte en résolution par rapport à la résolution des systèmes. Notons que pour
une sensibilité optimale, des systèmes stables en phase doivent être utilisés 2, et ∆t doit être
le plus grand possible, tout en restant inférieur au temps de décorrélation pour des mesures
de décalage Doppler pertinentes. Les systèmes de FD-OCT étant stables en phase [127] et
étant aujourd’hui les principaux systèmes d’OCT utilisés, la PR-D-OCT est actuellement
la méthode de référence en D-OCT, et a été implémentée sur de nombreux systèmes. Ce-
pendant, le fait qu’elle se base sur des mesures de phase implique des potentiels problèmes
de repliement de phase [114], ainsi que de mesurer la phase en parallèle de l’amplitude,
augmentant la quantité de données à enregistrer.

Les méthodes de D-OCT ont l’avantage de pouvoir apporter des informations quanti-
tatives sur les écoulements (de nombreuses méthodes ont été explorées pour la mesure de
l’angle Doppler [128, 129, 130]), mais du fait qu’elles se basent sur l’effet Doppler, elles sont
fondamentalement plus sensibles aux mouvements dans la direction axiale (αDoppler ∼ 0°)
que dans la direction latérale (αDoppler ∼ 90°). Comme on l’a vu, le sang s’écoule généra-
lement dans des plans en face, et il n’est ainsi pas trivial d’obtenir des mesures de D-OCT
pour des écoulements lents [131] (ce qui est souvent le cas dans les capillaires sanguins très
fins pouvant être imagés en OCT).

4.2.3.2 OCT-A en régime de décorrélation

Comme on l’a vu, si l’intervalle de temps entre deux images OCT est supérieur au temps
de décorrélation, le signal aura varié aléatoirement en amplitude et en phase dans les zones
de l’échantillon en mouvement. De nombreuses méthodes se basent sur ce phénomène pour
imager le flux sanguin, en grande partie du fait que contrairement aux méthodes basées sur

2. La vitesse minimale pouvant être mesurée étant
λδΦOCT

4nπ∆tcos(αDoppler)
, avec δΦOCT le plus faible

décalage de phase mesurable par le système.
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l’effet Doppler, celles-ci sont sensibles au mouvement axial et latéral des échantillons. Ces
méthodes ne permettent cependant a priori pas de fournir des informations quantitatives
pour caractériser les écoulements, mais apportent une information similaire à celle fournie
en angiographie conventionnelle (cartographie du flux sanguin). De ce fait, le terme d’OCT-
A fait parfois uniquement référence à ces méthodes, par opposition au D-OCT, qui apporte
une information plutôt similaire à celle fournie par l’échographie Doppler.

On pourra distinguer trois types de méthodes d’OCT-A en régime de décorrélation :

1. Les méthodes se basant sur le signal OCT complexe (amplitude et phase).

2. Les méthodes se basant uniquement sur la phase du signal OCT.

3. Les méthodes se basant uniquement sur l’amplitude du signal OCT.

En utilisant le signal OCT complexe, il est possible de directement mesurer la décorré-
lation du signal [132] afin de différencier les zones de l’échantillon en mouvement des zones
statiques. La décorrélation est mesurée selon l’équation suivante, à partir de M-1 images
obtenues à des instant tm différents, chacune associée à une image obtenue à un instant
tm + ∆t :

C(z,∆t) =
1

M − 1

M−1∑
m=1

AOCT (z, tm)AOCT (z, tm + ∆t)
1
2(A2

OCT (z, tm) +A2
OCT (z, tm + ∆t))

e−i(ΦOCT (z,tm+∆t)−ΦOCT (z,tm)).

(4.8)
Les méthodes se basant sur la phase du signal OCT en régime de décorrélation diffé-

rencient généralement les zones statiques des zones en mouvement à partir de mesures de
différence de phase, similaires à celles utilisée en PR-D-OCT. En régime de décorrélation,
on considérera uniquement que la différence de phase dans une zone fixe est nulle, et aléa-
toire dans une zone en mouvement. Afin d’optimiser la sensibilité de la discrimination, la
variance de la différence de phase est calculée à partir de M-1 différences de phase mesurées
à la même position (on parle alors de phase variance OCT ou PV-OCT) [133, 134, 135]

PV (z) =
1

M − 1

M−1∑
m=1

∆Φm(z)− 1

M − 1

M∑
m=1

∆Φm(z)

2

. (4.9)

Tout comme en PR-D-OCT, des systèmes stables en phase doivent être utilisés pour
obtenir une bonne sensibilité de mesure. Notons aussi que l’intervalle temporel entre 2
A-scan est, dans la majorité des systèmes OCT, trop faible pour obtenir une différence
de phase en régime de décorrélation, et doit être augmenté, par exemple en mesurant
les différences de phase entre des B-scans, ou des parties de B-scans, successifs [136].
Cependant, l’augmentation de ce temps rend aussi le système particulièrement sensible
aux mouvements de l’échantillon dans la mesure des différences de phase, et une correction
sur cette mesure doit être apporté pour obtenir des images d’OCT-A pertinentes [137].

Les méthodes se basant sur l’amplitude du signal OCT ont l’avantage de permettre
d’obtenir des images tomographiques et des images d’OCT-A à partir de la même infor-
mation. Tout comme en PV-OCT, ces méthodes se basent sur le fait que les figures de
speckle des images tomographiques restent fixent au cours du temps pour des zones des
échantillons statiques, mais varient dans des zones en mouvement si l’intervalle tempo-
rel entre les images est supérieur au temps de décorrélation. La première implémentation
d’une méthode d’OCT-A basée sur l’amplitude par l’analyse du speckle et non pas sur la
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phase du signal n’a été proposée qu’en 2005. Une implémentation plus simple a depuis été
introduite, fondée sur le calcul de la variance de l’amplitude du signal OCT sur M images
tomographiques pour discriminer les zones statiques des zones en mouvement (on parle de
speckle variance OCT, ou SV-OCT) [138, 139].

SV (z) =
1

M

M∑
m=1

AOCT,m(z)− 1

M

M∑
m=1

AOCT,m(z)

2

. (4.10)

Notons qu’il est nécessaire que les variations du speckle soient supérieures aux variations
dues au bruit de mesure dans les images pour pouvoir identifier le mouvement, mais cela est
de toute façon une condition pour pouvoir tout simplement imager le speckle 3. Tout comme
en PV-OCT, du fait des intervalles de temps longs entre les images pour être en régime de
décorrélation, des artefacts dus au mouvement peuvent apparaître (moins critiques que sur
des mesures de phase cependant). Le nombre d’images à prendre en compte pour le calcul
de la variance a ainsi été optimisé en fonction du « niveau de mouvement » de l’échantillon
durant la mesure, afin d’obtenir des images pertinentes sans avoir besoin de correction
[140].

En utilisant le même concept sur lequel la SV-OCT est fondée, des méthodes encore plus
simples ont par la suite été développées, basées uniquement sur des différences d’images
tomographiques en amplitude [141, 142]. Une méthode basée uniquement sur un seuillage
dans les images tomographiques a même été développée pour l’imagerie des vaisseaux
sanguins dans la choroïde (une couche de la rétine), n’ayant ainsi pas besoin d’obtenir
plusieurs images à la même position [143].

Finalement, notons que des méthodes de mesures de la décorrélation à uniquement à
partir de l’amplitude du signal OCT ont été développées [144, 145].

Les méthodes présentées ci-dessus peuvent être implémentées directement sur des sys-
tèmes OCT préexistant, étant donné qu’elles ne se fondent que sur un traitement diffé-
rents du signal OCT pour générer des images d’angiographie. Elles constituent donc les
méthodes les plus couramment utilisées en OCT-A. On notera cependant qu’il existe aussi
des méthodes d’OCT-A fondées sur des modifications techniques des montages d’OCT
[146, 147, 148].

4.2.4 L’angiographie en FF-OCM

Le fait que très peu de méthodes d’OCT-A aient été développées en FF-OCM jusqu’à
présent alors que cette extension a constitué une avancée fondamentale en OCT conven-
tionnelle est principalement dû à deux raisons. La raison principale est probablement que
l’angiographie n’a vraiment de sens que sur des échantillons in vivo, présentant des écou-
lements sanguins. Du fait de la difficulté de développer des systèmes permettant d’imager
des échantillons in vivo en FF-OCM, le développement de méthodes d’OCT-A a très peu
été exploré. Une seconde raison est liée aux limitations de la FF-OCM du point de vue de
la vitesse d’acquisition (voir parties 2.3.3.4 et 3.4.1). En effet, le système doit être assez
rapide pour que le signal des zones de l’échantillon en mouvement puisse être vu, c’est
à dire que la vitesse de ce mouvement soit assez faible, dans la direction axiale pour ne

3. Autrement dit, cette méthode ne pourra pas identifier le mouvement d’une zone de l’échantillon qui
n’est de toute façon pas vue sur l’image tomographique, ce qui semble assez logique.
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pas brouiller les franges, et dans la direction latérale pour ne pas générer d’artefacts. Les
mouvements « spontanés » de l’échantillon durant l’acquisition (limitant pour l’imagerie
in vivo) étant d’amplitude relativement faible, et pouvant de plus être limités par stabili-
sation, un système de FF-OCM adapté à l’imagerie in vivo peut ne pas être assez rapide
pour l’OCT-A.

Par ailleurs, rappelons que le temps d’acquisition du signal interférométrique dans le
système de FF-OCM permettant l’imagerie d’échantillon in vivo (tel que celui précédem-
ment développé) est de l’ordre de la milliseconde. On peut montrer que dans les capillaires
sanguins, à l’échelle de l’OCT, les temps de décorrélation sont typiquement autour de la
centaine de microsecondes. Ainsi, même en considérant l’acquisition du signal interféro-
métrique dans le cas de système de FF-OCM haute vitesse, deux acquisitions successives
seront en régime de décorrélation. L’application des méthodes de D-OCT sont ainsi a priori
très compliquées à implémenter en FF-OCM, d’autant plus si des mesures de phase sont
nécessaires (PR-D-OCT), étant donné que la phase est récupérée à partir de plusieurs
images acquises successivement, augmentant encore le temps d’acquisition entre deux me-
sures successives.

On retiendra ainsi que pour l’immense majorité des systèmes FF-OCM, le signal est
aléatoire en phase et en amplitude entre deux mesures pour des zones de l’échantillon en
mouvement (si ces zones peuvent être vues, autrement dit si leur mouvement axial est
assez faible pour ne pas brouiller les franges), permettant l’implémentation de techniques
d’OCT-A qualitative mais pas des mesures quantitatives de D-OCT. Cependant, la très
haute résolution des systèmes FF-OCM pourrait permettre des mesures quantitatives grâce
à des méthodes de suivi de particules, si la résolution du système est suffisante pour résoudre
les particules en mouvement (ce qui n’est généralement pas le cas en OCT conventionnelle).

Dans la suite de ce chapitre, nous nous inspirons des méthodes d’OCT-A convention-
nelles présentées précédemment pour proposer différentes méthodes d’angiographie appli-
cables sur le système FF-OCM haute vitesse précédemment développé, se basant sur l’ana-
lyse du signal interférométrique, sur des mesures de différences de phase ou sur des mesures
d’amplitude, autrement dit sur les images tomographiques. Des méthodes de suivi de par-
ticules sont également explorées à partir d’images tomographiques. Avant de présenter ces
méthodes, introduisons d’abord le montage expérimental utilisé pour les tester.

4.2.4.1 Montage expérimental

L’objectif du travail présenté ici est de fournir une preuve de concept des méthodes
d’OCT-A pouvant être implémentées en FF-OCM. Pour ce faire, nous utiliserons un échan-
tillon très simple : un capillaire en silice fondue de 100 µm de diamètre, rempli d’intralipide
à 20% dont le flux est contrôlable à l’aide d’une pompe péristaltique, et inséré dans du
silicone blanc, fortement diffusant. Le capillaire rempli d’intralipide modélise un capillaire
sanguin, et le silicone diffusant modélise la peau. Ce type d’échantillon est un modèle
classique pour l’étude des capillaires sanguins [147, 111]. La figure 4.5 représente une vi-
sualisation 3D de l’échantillon considéré. Le capillaire est fixé à un tube en plastique plus
épais, compatible avec la pompe péristaltique.

Le montage de FF-OCM utilisé pour tester les méthodes d’OCT-A est celui présenté
dans la partie 3.4. En fonction des méthodes considérées, les images seront soit acquises à
une position axiale fixée, soit sous forme de piles avec un déplacement linéaire de la platine
PZT. La figure 4.6 présente des images tomographiques du modèle de capillaire sanguin en
face et en coupe verticale. On peut voir que du fait de la diffusion de l’intralipide et de la
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Figure 4.5 – Échantillon modélisant un capillaire sanguin dans la peau en représentation
3D.

faible sensibilité de la FF-OCM, l’intralipide n’est visualisable que superficiellement dans
le capillaire. Par ailleurs, le capillaire est placé dans le silicone, mais n’est pas recouvert par
celui-ci. S’il l’était, le signal issu de l’intralipide serait encore plus difficilement visualisable.
Ceci constitue une autre limitation de la FF-OCM pour l’OCT-A : du fait de la faible
sensibilité de la FF-OCM, obtenir du signal au niveau du capillaires sanguins (généralement
situés à une centaine de microns en profondeur dans la peau pour les plus superficiels) est
très compliqué. Ainsi, nous nous contenterons ici de valider les méthodes de FF-OCM-A à
partir de notre modèle, sans obtenir d’images sur de la peau in vivo.

4.2.4.2 Signal interférométrique

4.2.4.2.1 Dynamic FF-OCM-A
Cette première méthode d’imagerie de flux en FF-OCM se base sur le principe du dyna-

mic FF-OCT [113] : dans une zone statique de l’échantillon, le signal interférométrique ne
varie pas au cours du temps 4. Dans une zone où l’échantillon est en mouvement, le signal
interférométrique varie aléatoirement (autrement dit, l’état d’interférence mesuré est aléa-
toire, pour les mêmes raisons que l’amplitude et la phase du signal OCT sont aléatoires).

Ainsi, la méthode la plus simple pour imager le mouvement est de considérer N images
interférométriques obtenues à une position axiale dans l’échantillon (sans qu’aucune mé-
thode de démodulation ne soit appliquée), et de calculer la variance pour chaque pixel. Dans
les zones statiques, la variance tend vers zéro, tandis qu’elle sera élevée dans les zones en
mouvement. On appelera cette méthode d-FF-OCM-A (pour dynamic FF-OCM-A). Le
signal de d-FF-OCM-A est ainsi acquis selon l’algorithme suivant :

Id−FF−OCM−A(X ′, Y ′) =
1

N

N∑
m=1

Im(X ′, Y ′)− 1

N

N∑
m=1

Im(X ′, Y ′)

2

. (4.11)

La variance sera d’autant plus élevée que le contraste de franges pour la zone en mou-
vement est élévé : en effet, l’amplitude de variation du signal interférométrique est direc-
tement lié à ce contraste. Dans le cas d’un contraste très faible, les variations du signal

4. Plus exactement, ses variations sont uniquement dues aux bruits de mesure du système.
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Figure 4.6 – Images tomographiques de l’échantillon modélisant le capillaire sanguin, a)
en face (au niveau de l’intralipide) et b) en coupe verticale sur une profondeur de 130 µm.
Champ de l’image en face : 990 µm × 990 µm.

sont uniquement dues au bruit de lecture de la caméra et la situation est alors la même
que pour une zone statique de l’échantillon. Notons ainsi que la valeur de la variance ne
donne pas d’information quantitative sur le mouvement : elle peut être élevée pour une
zone dont le mouvement est faible mais pour laquelle le contraste des franges est élevé. De
même, la condition nécessaire pour pouvoir visualiser le mouvement est que le contraste
des franges dans la zone de l’échantillon en mouvement entraine des variations du signal
supérieure aux variations du signal dues aux bruits de mesure (liées à la profondeur des
puits d’électron ainsi que le bruit de lecture de la caméra utilisée, voir section 2.3.4.2).
Cette condition est identique à la condition permettant de visualiser le signal lorsqu’une
méthode de démodulation est appliquée.

La figure 4.7.b représente ainsi l’image de d-FF-OCM-A obtenue pour l’échantillon
introduit précédemment, obtenue à partir du calcul de la variance de N=100 images in-
terférométriques. Une image interférométrique est représentée en figure 4.7.a. La zone où
l’intralipide est présent est clairement mise en évidence. L’intralipide n’était pas pompé
dans le capillaire au moment de l’acquisition des images : le seul mouvement brownien des
particules en suspension dans l’intralipide génère un signal d-FF-OCM-A suffisant pour
que cette méthode fonctionne. La figure 4.7.b représente une image de d-FF-OCM-A com-
binée à une image tomographique du même échantillon, mettant en évidence l’absence de
signal d-FF-OCM-A dans les zones statiques de l’échantillon (silicone).

Si elle est très simple à implémenter (aucune méthode de démodulation n’étant néces-
saire) et fonctionne bien pour imager l’intralipide en mouvement, deux défauts principaux
ont pu être identifiés pour cette méthode. D’une part, elle est très sensible aux mouve-
ments de l’échantillon durant l’acquisition : en effet, les zones pour lesquelles le contraste
des franges est le plus élevée sont généralement des zones statiques (souvent des interfaces).
Du fait de ce contraste élevé, le moindre mouvement de ces zones entrainera une valeur
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Figure 4.7 – a) Image intérferométrique du modèle de capillaire sanguin. b) Image de d-
FF-OCM-A. b) Image de d-FF-OCM-A combinée avec une image tomographique obtenue
par démodulation sinusoïdale. Champ : 990 µm × 990 µm.

élevée du signal de d-FF-OCM-A. D’autre part, les images utilisées pour l’acquisition du
signal de d-FF-OCM-A ne permettaient pas de reconstruire d’images tomographiques. Afin
de combiner les images de flux et les images tomographiques, nous devions donc acquérir
successivement deux séries d’images dans des conditions différentes (avec et sans démodu-
lation), ce qui complique la représentation en temps réel d’images combinées.

4.2.4.2.2 Fourier-Domain FF-OCM-A

Cette seconde méthode s’inspire de la méthode de CD-OCT, la première à avoir été
implémentée en TD-OCT pour l’imagerie de flux. Elle se fonde sur le fait que le signal
interférométrique varie aléatoirement d’une image à l’autre en régime de décorrélation : la
fréquences des franges sur une coupe verticale dans une pile d’images interférométriques
(acquise avec un déplacement linéaire de la platine PZT) est ainsi aléatoire dans les zones en
mouvement, tandis qu’elle est fixe dans les zones statiques. En considérant la transformée de
Fourier (2D ou colonnes par colonnes) de la coupe verticale, on observera ainsi la fréquence
spatiale due aux zones fixes de l’échantillon (de grande amplitude a priori), mais aussi une
distribution de fréquences sur l’ensemble du spectre des fréquences spatiales, correspondant
aux fréquences aléatoires des zones en mouvement. A partir de la transformée de Fourier,
on peut reconstruire une image tomographique de la manière décrite à la section 3.2.1, mais
aussi une image de flux en supprimant la fréquence correspondant aux zones fixes (et les
fréquences négatives pour éviter d’obtenir des artefacts) avant d’effectuer la transformée de
Fourier inverse. On obtient ainsi, après transformée de Fourier inverse, une image ayant du
signal uniquement dans les zones de l’échantillon en mouvement. Cette méthode basée sur
la transformée de Fourier sera appelée FD-FF-OCM-A pour Fourier domain FF-OCM-A.

Cette méthode s’apparente au CD-OCT du fait qu’une analyse fréquentielle sur le signal
interférométrique est utilisée pour identifier le mouvement. Cependant, en FD-FF-OCM-
A, il n’est pas nécessaire d’utiliser une fenêtre que l’on balaye sur l’ensemble du signal
interférométrique, car on ne peut de toute façon pas obtenir de données quantitatives
locales sur le flux.

La figure 4.8 représente les images obtenues pour reconstruire une image de flux en
FD-FF-OCM-A : une coupe dans une pile d’images interférométrique, la transformée de
Fourier (colonnes par colonnes) de cette coupe ainsi que le tracé de la transformée de Fou-
rier pour trois colonnes correspondant à trois zones différentes de l’échantillon (zone de
bruit, zone statique, zone en mouvement), la suppression des fréquences négatives et de
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Figure 4.8 – a) Coupe verticale, sur une profondeur de 130 µm, dans une pile d’images
interférométrique du modèle de capillaire sanguin. b) Transformée de Fourier colonne par
colonne de la coupe verticale. c) Transformée de Fourier d’une colonne correspondant
à une zone de l’échantillon présentant uniquement du bruit, d) transformée de Fourier
d’une colonne correspondant à une zone de l’échantillon statique, e) transformée de Fourier
d’une colonne correspondant à une zone de l’échantillon présentant du mouvement. f)
Masque appliqué à la transformée de Fourier pour appliquer la méthode de FD-FF-OCM-
A. g)Image de FD-FF-OCM-A. h) Image de FD-FF-OCM-A combinée avec une image
tomographique obtenue par démodulation par transformée de Fourier. Champ : 600 µm ×
130 µm (X × Z).

la fréquence correspondant aux zones statiques, et la transformée de Fourier inverse per-
mettant d’obtenir l’image de FD-FF-OCM-A. Une image combinant image tomographique
(obtenue par démodulation par transformée de Fourier) et image de FD-FF-OCM-A est fi-
nalement présentée. Comme précédemment, les particules d’intralipide sont en mouvement
brownien durant l’acquisition de ces images.

En appliquant la méthode de FD-FF-OCM-A à toutes les coupes verticales de la pile
d’images interférométriques, il est aussi possible de reconstruire une image de flux en 3D.
La figure 4.9 représente une telle image (combiné avec une image tomographique 3D).
Celle-ci a été obtenue pour un échantillon légèrement différent de l’échantillon considéré
jusqu’à maintenant, constitué non pas d’un seul capillaire mais de trois capillaires en pa-
rallèle : le capillaire centrale était rempli d’intralipide à 20% et les capillaires l’entourant
étaient rempli d’intralipide à 10%. Ceux ci diffusant moins, leur signal est aussi plus faible,
ce qui se traduit par un signal plus faible dans l’image de FD-FF-OCM-A. L’objectif de cet
échantillon est de mettre en évidence que tout comme en d-FF-OCM-A, l’amplitude du si-
gnal ne donne pas d’information quantitative sur le flux : elle est seulement proportionnelle
au ratio d’intensité rétrodiffusée par les zones en mouvement.

Cette méthode a l’avantage d’être basée sur des données permettant aussi de recons-
truire une image tomographique. Il est donc aisé d’obtenir une image combinant image
de flux et image tomographique. Cependant, comme on l’a vu précédemment, conserver
l’intégralité du signal interférométrique peut poser des problèmes de stockage, et implique
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Figure 4.9 – Image de flux en 3D obtenue par FD-FF-OCM-A, combinée à une image
tomographique 3D, pour un échantillon constitué de trois capillaires dans du silicone.
L’intralipide est dilué à 20% dans le capillaire central et 10% dans les capillaires l’entourant.
Champ : 800 µm × 300 µm × 130 µm (X × Y × Z).

aussi d’effectuer tous les traitements a posteriori d’une acquisition d’une piles d’images
interférométrique, généralement relativement longue en FF-OCM. Il n’est ainsi pour le
moment pas possible de représenter des images de flux en temps réel avec cette méthode.

4.2.4.3 Mesures de phase

La méthode appliquée pour imager le flux en FF-OCM à partir d’images de phase
est inspirée des méthodes basées sur des différences de phase présentées précédemment.
Cependant, notre système de FF-OCM n’ayant pas été conçu pour obtenir des images de
phase à une position axiale fixée, la méthode d’OCT-A basée sur des mesures de phase
a été appliquée a posteriori sur une piles d’images interférométriques (identique à celle
utilisée en FD-FF-OCM-A), permettant par un algorithme approprié de reconstruire la
phase (voir parties 3.2.1 et 2.3.1.2).

A partir d’une image de phase en coupe verticale obtenue en appliquant l’algorithme
de Hariharan sur une coupe dans la pile d’images interférométriques, on calcule les diffé-
rences de phase entre lignes successives : pour les zones fixes, les différences de phase sont
constantes (aux effets de bords près) du fait que la phase introduite par le mouvement de
la platine PZT est constante au cours de l’acquisition, tandis que dans les zones en mou-
vements, elles sont aléatoires. En extrayant la valeur de la différence de phase fixe ∆Φ0

pour les zones statiques et en la soustrayant à l’image des différences de phase, on obtient
alors une image dont le signal est nul dans les zones statiques et aléatoire dans les zones
en mouvement. Cette méthode sera appelée PB-FF-OCM-A pour phase-based FF-OCM-A.
Le signal est ainsi calculé de la manière suivante pour cette méthode :

IPB−FF−OCM−A(x, z) =| ∆Φ(x, z)−∆Φ0 |, (4.12)

avec ∆Φ(x, z) la différence de phase entre deux lignes successives.
Un défaut majeur de cette méthode est que le signal est aussi aléatoire pour les zones

de l’image noyées dans le bruit (signal trop faible pour être perçu). Ainsi, il est nécessaire
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Figure 4.10 – a) Image de PB-FF-OCM-A. b) Même image après application d’un masque
pour supprimer les zones noyées dans le bruit. c) Image de PB-FF-OCM-A combinée avec
une image tomographique obtenue par démodulation linéaire. Champ : 600 µm × 100 µm
(X × Z).

de sélectionner les zones pertinentes en utilisant un masque obtenu à partir d’une image
tomographique conventionnelle IFF−OCM (x, z), supprimant les zones noyées dans le bruit.

La figure 4.10 représente l’image obtenue en appliquant la méthode de PB-FF-OCM-
A, ainsi que l’image après application du masque décrit précédemment, et finalement une
image combinant image tomographique et image de PB-FF-OCM-A. Comme précédem-
ment, les particules d’intralipide sont en mouvement brownien durant l’acquisition de ces
images.

On notera que si le signal de PB-FF-OCM-A est aléatoire dans les zones noyées dans
le bruit et les zones en mouvement, l’allure de l’image n’est pas identique dans ces deux
zones, laissant supposer que les propriétés statistique des variations de la différence de
phase ne sont pas identiques dans les deux cas, et qu’il serait peut être possible d’isoler les
zones en mouvement sans utiliser de masque.

Cette méthode pourrait aussi être appliquée sur des images de phase à une position
axiale fixée (il n’y aurait alors plus besoin de soustraire ∆Φ0 aux différences de phase
pour qu’elles soient nulles dans les zones statiques), et pourrait ainsi potentiellement être
implémentée en temps réel, d’autant que des images tomographiques peuvent être acquises
en parallèle simplement par des algorithmes de recombinaison différents. De plus, dans
cette implémentation, la sensibilité de la méthode pourrait être augmentée en se basant
non plus sur des simples différences de phase, mais sur la variance des différences de phase,
comme en PV-OCT. Cependant, pour l’instant, la nécessité d’utiliser un masque complique
fortement l’acquisition, notamment du fait que le seuillage appliqué pour le masque n’est
pas déterminé automatiquement.

4.2.4.4 Mesures d’amplitude

4.2.4.4.1 Speckle variance FF-OCM
Cette méthode d’imagerie du flux en FF-OCM constitue une application directe de la

méthode de SV-OCT. On s’y référera sous le nom de SV-FF-OCM pour speckle variance
FF-OCM. A la différence de la SV-OCT, on considère en FF-OCM la variance d’images
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Figure 4.11 – a) Image de SV-FF-OCM. b) Image de SV-FF-OCM combinée avec une
image tomographique obtenue en moyennant les images utilisées pour calculer l’image de
SV-FF-OCM. Champ : 990 µm × 990 µm.

tomographiques en face obtenues successivement à une position axiale donnée (algorithme
de démodulation sinusoïdale). L’image de SV-FF-OCM est alors obtenue selon l’algorithme
suivant :

SVFF−OCM (X ′, Y ′) =
1

M

M∑
m=1

AFF−OCM,m(X ′, Y ′)− 1

M

M∑
m=1

AFF−OCM,m(X,Y ′)

2

,

(4.13)
AFF−OCM,m(X ′, Y ′) correspondant à une image tomographique en face, après com-

pression non linéaire 5.
La figure 4.11 représente une image de SV-FF-OCM obtenue par le calcul de la variance

de N=100 images tomographiques du modèle de capillaire sanguin. Une image combinant
l’image de SV-FF-OCM ainsi qu’une image tomographique (obtenue par le moyennage des
100 images tomographiques utilisée pour l’image de SV-FF-OCM) est également présentée.
Comme précédemment, les particules d’intralipide sont en mouvement brownien durant
l’acquisition de ces images.

Un avantage notable de cette méthode est ainsi de pouvoir obtenir des images tomo-
graphiques et des images de flux à partir des mêmes données, permettant de générer des
images de flux à une cadence identique aux images tomographiques (si l’on considère les
images tomographiques moyennées sur autant d’images que celles utilisées pour le calcul
de la variance). Par ailleurs, le fait de travailler sur des images tomographiques permet
potentiellement d’adapter facilement cette méthode à n’importe quel montage FF-OCM.

5. L’application de la compression avant le calcul de la variance est liée au fait que le bruit principal
affectant AFF−OCM est le bruit de photon, poissonien. La variance de AFF−OCM est donc proportionnelle
à l’amplitude du signal, et ainsi les zones des échantillons ayant un ratio d’intensité rétro-diffusée élevé
présenteront aussi une grande variance dans les images tomographiques. Lors du calcul de SVFF−OCM , il
est nécessaire que la variance de AFF−OCM soit indépendante de l’amplitude du signal, afin que le calcul
de la variance donne bien une valeur très faible dans les zones statiques, quelle que soit l’amplitude de
AFF−OCM . La compression non linéaire peut ainsi modifier le signal de telle sorte que la variance soit
identique pour le signal noyé dans le bruit et les zones statiques fortement rétro-diffusante.
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4.2.4.4.2 SV-FF-OCM : Caractérisation de la gamme de vitesses détectables

La SV-FF-OCM s’est ainsi avérée être la méthode la plus simple à utiliser en pratique
sur notre montage FF-OCM, et nous la considérerons donc comme la méthode la plus
adaptée à la FF-OCM.

Si l’on a vu qu’il était possible d’imager avec cette méthode un liquide dont les particules
sont en mouvement brownien, il est intéressant d’étudier la vitesse maximale d’écoulement
pouvant être imagée avec cette méthode. Cette méthode se basant sur des images tomo-
graphiques, théoriquement, tant que les zones en mouvement génèrent du signal dans les
images tomographiques, la méthode de SV-FF-OCM fonctionne. Or le signal ne peut être
perdu que par un mouvement axial trop important génèrant un brouillage des franges ou
un mouvement latéral trop important faussant le signal (voir partie 3.4.1).

À partir de l’équation 3.5 on montre que la vitesse latérale maximale de l’échantillon
pour une imagerie pertinente vaut :

vx,max =
1

NaccNTacq

√
2∆xc1

G
√
ξsat
× Rmax
Rmax −Rmin

, (4.14)

Un liquide en écoulement présente une réflectivité constante (tant que les propriétés
physiques du liquide ne changent pas), et ainsi Rmax ∼ Rmin 6. De ce fait, vx,max tend vers
l’infini. Notons cependant que le reste de l’échantillon ne présente pas cette propriété, et que
pour une imagerie pertinente, il est nécessaire que les zones statiques restent effectivement
statiques durant l’acquisition, autrement dit que leurs mouvements latéraux soit assez
faible pour ne pas générer d’artefacts.

La perte du signal pourra uniquement être due à la composante axiale de la vitesse
d’écoulement du liquide. D’après l’équation 3.4 la vitesse axiale maximale vaut

vz,max =
λ

4nTint
. (4.15)

En considérant un temps d’intégration de 1 ms, et un échantillon d’indice 1.3, la vitesse
maximale dans la direction axiale vaut ainsi 115 µm/s. Cependant, en pratique, comme
on l’a vu, les capillaires sont généralement contenus dans des plans en face, et présentent
donc des angles Doppler proche de 90° (c’est le cas pour notre modèle de capillaire san-
guin). Ainsi, en considérant θDoppler = 89.9°, la vitesse maximale de l’échantillon pour une
imagerie SV-FF-OCM pertinente vaut ∼ 65 mm/s.

Afin de valider cette étude théorique, la pompe peristaltique a été utilisée pour pomper
l’intralipide à différentes vitesses dans les capillaires, de 35 mm/s à 80 mm/s. La figure 4.12
représente les images de SV-FF-OCM (combinées à des images tomographiques) obtenues
pour les différentes vitesses de l’intralipide (en incluant aussi une image pour le cas des
particules en mouvement brownien). On détermine ainsi que l’imagerie est effectivement
pertinente jusqu’à ∼ 45 mm/s, valeur à peu près cohérente avec la valeur théorique de
65 mm/s (l’angle Doppler ne valant probablement pas exactement 89.9° : la valeur de 45
mm/s est cohérente avec un angle Doppler de ∼89.85°, très proche).

Notons que pour des vitesses supérieures à 45 mm/s, l’intralipide est toujours imagé en
périphérie du capillaire. Ceci est dû au fait que la vitesse d’un liquide s’écoulant dans un

6. Les variations de reflectivité sont en fait principalement dues au speckle, dont le contraste est assez
faible pour pouvoir considérer Rmax ∼ Rmin.



136 CHAPITRE 4. FF-OCM À CONTRASTE AUGMENTÉ

Figure 4.12 – Images de SV-FF-OCM du modèle de capillaire sanguin obtenues avec l’in-
tralipide pompé à différentes vitesses : a) mouvement brownien ; b) 35 mm/s ; c) 40 mm/s ;
d) 45 mm/s ; e) 50 mm/s ; f) 60 mm/s ; g) 70 mm/s ; h) 80 mm/s. Champ : 240 µm ×
240 µm.

capillaire décroit paraboliquement du centre du capillaire à sa paroi [149]. Ainsi, la vitesse
est plus faible au niveau des parois et peut toujours être mise en évidence.

Par ailleurs, il est important de remarquer qu’une vitesse de 50 mm/s est très élevée
par rapport à la taille du capillaire. Dans le corps humain, à cette échelle, la vitesse typique
du sang est bien plus faible, typiquement autour de quelques centaines de microns par se-
conde. Ainsi, cette méthode devrait permettre d’imager la microvasculature sans problème
du point de vue de la vitesse des écoulements sanguins, tant que les vaisseaux sanguins
sont contenus dans des plans à peu près perpendiculaire à la direction d’illumination :
en considérant une vitesse maximale de 500 µm/s, l’angle Doppler minimum pour ne pas
avoir de brouillage des franges (en considérant une vitesse axiale maximale de 115 µm/s)
est d’environ 75°.

4.2.4.4.3 Mesures quantitatives

Imagerie de contraste speckle

Toutes les méthodes de FF-OCM-A présentées jusqu’à maintenant donnent des
images permettant de cartographier les écoulements sans en donner d’informations quan-
titatives sur la vitesse. Afin d’étudier la possibilité d’obtenir des mesures quantitatives
en SV-FF-OCM, un échantillon présentant des canaux de différents diamètres (200 µm,
50 µm, 30 µm et 15 µm) inclus dans une zone de taille adaptée au champ d’observation de
notre système FF-OCM, a été conçu et réalisé en partenariat avec l’équipe IBIV (imagerie
biophotonique in vivo) du laboratoire IMNC (imagerie et modélisation en neurobiologie
et cancérologie). Ce laboratoire interdisciplinaire, porté par les Universités Paris Diderot
et Paris Sud, se spécialise dans l’imagerie multi-modale préclinique et clinique, la modé-
lisation des processus tumoraux et la recherche en radiothérapie. Ce partenariat s’inscrit
dans le développement de méthodes d’imagerie multi-modales du petit animal, dans le but
d’obtenir des images fonctionnelles de l’activité cérébrale de la souris, en particulier via la
mesure de vitesses d’écoulement sanguin.
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Figure 4.13 – Échantillon constitué de différents canaux de diamètres fixés pour l’étude de
la possibilité de mesures quantitatives de vitesses d’écoulement en SV-FF-OCM. Champ :
990 µm × 990 µm.

L’objectif de l’échantillon réalisé, dont une image est présenté en figure 4.13, est de pou-
voir avoir un échantillon présentant en parallèle différents écoulements de vitesse connue,
afin d’étudier comment l’amplitude du signal SV-FF-OCM peut être reliée à une vitesse
d’écoulement. Il a été montré que le contraste du speckle pour une zone en mouvement est
lié à la vitesse de ce mouvement [150]. Le contraste du speckle peut se calculer simplement
en divisant une image de variance par une image d’amplitude (image tomographique).

Ainsi, le calcul du contraste du speckle à partir des images obtenues en SV-FF-OCM
permettrait d’apporter une information quantitative sur les vitesses d’écoulement. Cette
méthode d’imagerie quantitative de flux est couramment utilisée sur des systèmes non
résolus en profondeur, sous le nom d’imagerie de contraste speckle (ou LASCA pour laser
speckle contrast analysis ou encore LSCI pour laser speckle contrast imaging) [151], et a
récemment été implémentée sur un système d’OCT conventionnelle [152].

Nous n’avons malheureusement jusqu’à présent pas pu la tester sur notre système, en
raison du fait que le signal était perdu lorsque l’intralipide était pompé dans l’échantillon
développé, pour des raisons non identifiées.

Cependant, notons qu’un autre objectif de ces échantillons était de simuler l’imagerie
des capillaires du cerveau de souris au travers du crane, les canaux de l’échantillon étant
enfouis sous une couche de PDMS (silicone) diffusant d’environ 300 µm modélisant le crane
de souris. L’imagerie de capillaires a pu se faire au travers de cette couche (voir figure 4.14),
laissant supposer que cette méthode pourrait fonctionner pour l’imagerie angiographique
non invasive du cerveau de souris (si le signal provenant du sang en écoulement n’est pas
perdu).

Suivi de particules

Afin de fournir des informations quantitatives sur les écoulements, une autre option
est de profiter de la haute résolution du système FF-OCM pour « suivre » les particules
au cours de leur déplacement à partir de l’acquisition d’une série d’images tomographiques
à une position axiale fixée. A partir de cette série d’images, si l’on peut identifier des
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Figure 4.14 – Image en coupe verticale de l’échantillon constitué de différents canaux. On
y voit une couche de 300 µm de PDMS diffusant, modélisant le crane de souris. Champ :
990 µm × 350 µm (X × Z).

Figure 4.15 – Suivi d’un amas de particules d’intralipide en FF-OCM. Champ des images :
240 µm × 240 µm.

particules individuelles, on peut déterminer la distance qu’elles ont parcourues entre deux
images successives, et connaissant l’intervalle ∆tFF−OCM , déterminer leur vitesse.

Dans le cas de l’intralipide, les particules en suspension mesurent typiquement
200 nm [153], bien en deçà de la limite de résolution du système FF-OCM. Cependant,
en acquérant des séries d’images, il a été possible d’identifier clairement des particules se
déplaçant. La figure 4.15 représente plusieurs images sur lesquelles on peut suivre une par-
ticule dont la taille peut être estimée à 4 µm. Il pourrait s’agir d’un amas de particules
d’intralipide.

La figure 4.16 représente le suivi de cette « particule » au cours du temps, ainsi que
sa vitesse mesurée en fonction du temps. Remarquons que pour pouvoir être suivie, le
contraste de la particule par rapport au liquide environnant doit être assez élevée, ce qui
implique que sa vitesse doit être assez faible pour pouvoir être imagée (voir équation 4.14).
Cela explique que la particule qui a pu être imagée présente une vitesse d’écoulement très
faible par rapport à la vitesse d’écoulement globale de l’intralipide, qui était pompé à une
vitesse d’environ 30 mm/s durant l’acquisition.

Cette méthode ne donne pas ici une information pertinente sur l’écoulement, mais
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Figure 4.16 – a) Représentation du parcours de la particule au cours du temps, la couleur
codant le temps. b) Évolution de la vitesse de la particule au cours du temps.

seulement sur le mouvement d’une particule donnée au sein de celui-ci. Cependant, en
répétant la mesure pour de nombreuses particules au cours de l’écoulement, on peut espérer,
en moyennant les résultats pour toutes les particules, parvenir à obtenir une information
quantitative sur l’écoulement dans sa globalité. Dans le cas des écoulements sanguins, on
peut espérer obtenir une information d’autant plus pertinente que les cellules sanguins sont
a priori assez grandes pour être résolues en FF-OCM [154].

Notons que cette méthode ne peut donner une information que sur la vitesse latérale de
l’écoulement, et qu’il est nécessaire que la composante axiale de la vitesse soit assez faible
pour que la particule reste assez longtemps dans le volume de cohérence du système pour
pouvoir être suivie. Il est intéressant de noter que jusqu’à maintenant, peu de méthodes
permettent d’apporter des informations quantitatives sur la composante latérale des vi-
tesses d’écoulement en OCT, bien que cela constitue un besoin important dans le domaine
du D-OCT [149, 155].

4.2.5 Conclusion

L’imagerie du flux sanguin a constitué une avancée majeure en OCT, et de nombreuses
méthodes ont été développées sur des systèmes conventionnelles afin de pouvoir cartogra-
phier, voire de caractériser les écoulements, dans des échantillons in vivo. Ces méthodes se
basent soit sur le fait que la phase du signal OCT est décalée dans les zones des échan-
tillons en mouvement (effet Doppler), soit sur le fait que le signal OCT varie aléatoirement
en amplitude et en phase dans les zones en mouvement, si l’intervalle de temps entre les
images est suffisant pour que le signal soit décorrélé d’une image à l’autre. Ces propriétés
sont aussi vérifiées par le signal en FF-OCM, cependant jusqu’à maintenant, malgré l’im-
pact des méthodes d’angiographie en OCT conventionnel, très peu de méthodes ont été
développées pour l’angiographie en FF-OCM, principalement en raison de sa limitation en
termes de vitesse d’acquisition du signal interférométrique.

Nous avons, à partir d’un montage FF-OCM haute vitesse, implémenté différentes
méthodes permettant de cartographier les écoulements, en les validant à partir de l’imagerie
d’un modèle de capillaire sanguin dans la peau. Des méthodes basées sur une analyse
temporelle ou fréquentielle du signal interférométrique ont été développées, ainsi qu’une
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méthode basée sur des mesures de différence de phase, cependant la méthode retenue
comme la plus simple à implémenter et permettant d’effectuer des mesures en temps réel
a été la méthode de speckle variance, basée sur une analyse temporelle de l’amplitude du
signal OCT (autrement dit, d’images tomographiques conventionnelles). En dehors de la
méthode basée sur l’analyse temporelle du signal interférométrique, ces méthodes étaient
toutes implémentées pour la première fois à notre connaissance en FF-OCM.

Nous avons montré que notre système de SV-FF-OCM permettait de mesurer des vi-
tesses d’écoulement jusqu’à 45 mm/s pour notre modèle de capillaire sanguin, et qu’il était
théoriquement de mesurer des vitesses supérieures à 500 µm/s tant que l’angle Doppler
des capillaires imagés restait supérieur à 75°.

En tirant parti de la haute résolution latérale de la FF-OCM, nous avons aussi pu pro-
poser une méthode de suivi de particules sur des images tomographiques conventionnelles
pour proposer une méthode apportant une information quantitative sur les vitesses d’écou-
lement dans la direction latérale, ce qui n’avait jamais pu être fait en OCT conventionnelle
du fait d’une résolution latérale trop faible.

Ce travail, se basant uniquement sur des mesures effectuées dans un modèle (simple) de
capillaire sanguin, a démontré la faisabilité de techniques d’angiographie en FF-OCM, et
pourrait ouvrir la voie à des méthodes de micro-angiographie in vivo en temps réel basées
sur la FF-OCM. Cependant, l’application de ces méthodes sur des échantillons in vivo est
encore complexe, notamment en raison de la faible sensibilité de la FF-OCM (en partie
liée au fait qu’une acquisition rapide est nécessaire pour la FF-OCM-A, limitant le nombre
d’images pouvant être accumulées) et du fait que les capillaires sanguins sont généralement
en profondeur dans les tissus. L’amélioration de la sensibilité des systèmes FF-OCM est
ainsi le point fondamental qui permettrait de rendre possible l’application des méthodes
d’angiographie développées sur des échantillons in vivo.

4.3 Imagerie polarimétrique à contraste optimisé

4.3.1 Introduction

L’OCT polarimétrique (PS-OCT) constitue la première extension fonctionnelle de
l’OCT a avoir été implémentée, à peine un an après l’introdution de l’OCT [156]. L’uti-
lisation de l’interférométrie pour la mesure des propriétés polarimétriques de matériaux
(autrement dit, leur action sur la polarisation de la lumière lorsqu’ils rétrodiffusent (ou ré-
flechissent) celle-ci) était en effet déjà largement répandue [157], certaines méthodes ayant
été développées en lumière blanche [158]. Ces méthodes ont pu être directement adap-
tées à l’OCT, fournissant ainsi des images dont le contraste était basé sur les propriétés
polarimétriques des échantillons observées, résolues en profondeur [159, 160].

La propriété polarimétrique généralement imagée en OCT est la biréfringence, du fait
que les tissus fibreux sont biréfringents. Notons que la dépolarisation peut également être
mesurée en PS-OCT et apporter des informations pertinentes, notamment en ophtalmologie
[161].

Les mesures de biréfringence en PS-OCT ont été montrées comme particulièrement utile
en ophtalmologie pour le diagnostic du glaucome [162] et la caractérisation de la cornée
[163], ainsi qu’en dentisterie pour le suivi des caries [164]. Dans le domaine de la dermato-
logie, des modifications de la biréfringence de la peau sont observées lorsque la structure
et la distribution du collagène dans la peau sont modifiées. Des mesures de biréfringence



4.3. IMAGERIE POLARIMÉTRIQUE À CONTRASTE OPTIMISÉ 141

permettent ainsi d’évaluer la profondeur de brûlures [165] ou le photovieillissement de la
peau [166], mais aussi d’aider au diagnostic du cancer de la peau, du fait de son action sur
le collagène [167]. Des méthodes basées sur la PS-OCT ont par exemple été développées
pour la détection du carcinome basal, et présentent une sensibilité et specificité supérieures
aux méthodes de détection se basant uniquement sur des données structurelles [168, 169].

Plusieurs systèmes de PS-FF-OCM ont été développés jusqu’à maintenant, permettant
d’obtenir des mesures de biréfringence sur des images en face à haute résolution. Le pre-
mier système de PS-FF-OCM nécessitait une rotation manuelle d’un polariseur [170]. Des
systèmes utilisant deux caméras ont par la suite été implémentés, permettant d’imager la
biréfringence en temps réel [171, 172]. D’autre part, un système utilisant une unique ca-
méra et un modulateur de polarisation a été développé. L’utilisation d’une unique caméra
multiplie cependant le temps d’acquisition par deux en comparaison des montages à deux
caméras [173]. On notera aussi le développement d’un système multi-modal permettant de
combiner imagerie polarimétrique et spectroscopique [174].

Tous ces systèmes se fondent sur la même configuration en termes d’élements polari-
sants dans le système (identique à celle utilisée en PS-OCT depuis 1992), les différences
résidant dans la façon d’acquérir le signal. Il a cependant été montré que d’autres configura-
tions pouvaient correctement mesurer la biréfringence en PS-OCT [175]. Des algorithmes
ont par ailleurs été développées pour optimiser la configuration des éléments polarisant
d’un système d’imagerie « conventionnel » en lumière polarisée, de manière à optimiser le
contraste des images polarimétriques, en considérant une « cible » et un « fond » [176], ou
même un nombre donné de zones distinctes [177]. Ces méthodes n’ont jusqu’à maintenant
jamais été implémentées sur des systèmes d’imagerie polarimétrique résolue en profondeur
telles que l’OCT.

Nous nous proposons ainsi de développer un système de PS-FF-OCM dont la configu-
ration est optimisée de manière à maximiser le contraste entre une cible et un fond dans les
images polarimétriques d’un échantillon où deux zones distinctes ont été identifiées. Nous
nous proposons par ailleurs d’implémenter cette méthode d’optimisation sur un montage
original de PS-FF-OCM, utilisant une seule caméra, mais sans perte de vitesse par rapport
aux montages à deux caméras.

Nous présenterons tout d’abord dans cette partie les principes de l’imagerie polarimé-
trique en FF-OCM (théorie et montages), avant d’introduire la méthode d’optimisation
du contraste pour un échantillon présentant une cible et un fond, en particulier dans le
contexte de la FF-OCM. Le montage expérimental de PS-FF-OCM à une caméra sera
ensuite présenté, ainsi que les résultats obtenus à partir de la méthode d’optimisation du
contraste.

Ces travaux ont été effectués dans le cadre d’un séjour en tant qu’étudiant chercheur
invité à l’université Stanford (Californie, États-Unis), au sein du Stanford Biomedical Op-
tics Group (SBO), un laboratoire ayant une grande expertise dans le domaine de l’OCT et
ayant développé au cours des dernières années plusieurs outils novateurs pour répondre à
des besoins cliniques.

4.3.2 FF-OCM en lumière polarisée

4.3.2.1 Théorie et formalisme de Jones

La polarisation d’une onde lumineuse correspond à l’orientation de son champ électrique
associé, autrement dit à l’orientation de ~E0 (voir équation 1.1). Rappelons que le champ
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Figure 4.17 – Représentation de l’évolution de ~E dans l’espace (rouge), et des deux
champs linéaires orthogonaux selon lesquels on peut le décomposer, pour trois situations
différentes. Les vecteurs de Jones associés à la polarisation de ~E sont donnés pour chaque
situation. Modifié depuis [178].

électrique est toujours orthogonal à la direction de propagation de l’onde lumineuse, ainsi
~E0 peut être représenté un vecteur en deux dimensions dans un plan orthogonal à la
direction de propagation de la lumière. En considérant une propagation de la lumière selon
z, on peut ainsi écrire :

~E(z, t) =

(
Ex
Ey

)
e(i~k z−iωt), (4.16)

avec Ex = Axe
iϕx et Ey = Aye

iϕy . On a ainsi E0 =
√
A2
x +A2

y.

Ainsi, on peut décomposer le champ ~E(z, t) en deux champs (scalaires) orthogonaux,
dans les directions x et y. Dans le cas où ces deux champs n’ont pas de variations aléatoires
(relation de phase ϕ = ϕx−ϕy fixée, Ax et Ay fixés), la lumière est dite purement polarisée.

En choisissant bien l’origine des phases, il est possible de noter :(
Ex
Ey

)
= E0

(
Ax
E0

Ay
E0
eiϕ

)
. (4.17)

Le vecteur

(
Ax
E0

Ay
E0
eiϕ

)
(normalisé) est alors suffisant pour totalement décrire l’état de

polarisation de l’onde lumineuse. Ce vecteur est appelé vecteur de Jones. On utilisera
uniquement ces vecteurs pour étudier la polarisation dans des situations où la lumière est
purement polarisée. Notons que dans le cas d’une imagerie en lumière cohérente (comme
l’OCT), la lumière peut toujours être considérée purement polarisée.

La figure 4.17 représente le motif tracé par ~E au cours du temps pour différents dé-
phasages et amplitudes des deux champs orthogonaux selon x et y, et donne les vecteurs
de Jones associés à ces différentes polarisations.

Lorsque la lumière purement polarisée interagit avec un matériau (transmission, ré-
flexion, rétrodiffusion . . .), le vecteur de Jones peut être modifié en sortie du matériau.
Mathématiquement, l’effet du matériau sur la polarisation peut être défini par une ma-
trice 2× 2 agissant sur le vecteur de Jones incident. Cette matrice caractérisant l’effet du
matériau est appelée matrice de Jones.
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En considérant que la lumière en sortie du matériau reste purement polarisée (c’est
à dire en négligeant la dépolarisation pouvant être due au matériau), le matériau peut
uniquement avoir deux effets sur la polarisation incidente : déphaser les deux champs selon
lesquels ~E peut être décomposé, ou atténuer leurs amplitudes. Un matériau déphasant les
deux champs est dit biréfringent 7, la biréfringence correspondant au déphasage η introduit
par le matériau entre les deux champs. La propriété associée à une atténuation différente
de l’amplitude pour les deux champs est appelée diatténuation. Cette propriété nous inté-
ressera peu dans le contexte de l’imagerie d’échantillons biologiques, ceux-ci ne présentant
généralement pas de diatténuation [110].

Les matériaux biréfringents déphasent les deux champs linéaires orthogonaux du fait
que dans ces matériaux, l’indice vu par la lumière dépend de la polarisation de celle-ci, ainsi
que de l’orientation du matériau par rapport à la direction de propagation de la lumière.
Si l’indice vu par la lumière est le même pour des polarisations selon deux directions
(orthogonales) de l’espace, et différent pour une polarisation dans la direction orthogonale
au plan formé par les deux directions précédentes, le matériau est dit uniaxe, et l’axe
pour lequel la lumière polarisée dans cette direction voit un indice différent est appelé axe
optique du matériau. Dans le cas où les indices vus sont différents pour les polarisations
dans les trois directions de l’espace, le matériau est dit biaxe. Les échantillons biologiques
peuvent généralement être modélisés par des matériaux uniaxes [175].

Un échantillon biologique sera ainsi caractérisé par sa biréfringence η, mais aussi par la
direction de son axe optique Θ, angle entre la direction x (dans la base (x,y) dans laquelle
on écrivait le vecteur de Jones incident sur la matériau) et l’axe optique du matériau. Dans
la base (x,y), la matrice de Jones générale d’un matériau uniaxe biréfringent linéairement
(modélisant un échantillon biologique) peut ainsi s’écrire [175] :

Jech(η,Θ) =

(
cos Θ − sin Θ
sin Θ cos Θ

)(
ei η

2 0

0 e−i η
2

)(
cos Θ sin Θ
− sin Θ cos Θ

)
. (4.18)

Dans le contexte de l’imagerie d’échantillons biologique, comme évoqué précédemment,
on imagera généralement la biréfringence plutôt que l’axe optique.

4.3.2.2 FF-OCM polarimétrique (PS-FF-OCM)

Afin d’obtenir une image de biréfringence en FF-OCM, il est nécessaire d’introduire
des éléments polarisants dans le montage de FF-OCM conventionnel. Le montage de FF-
OCM modifié pour pouvoir imager la biréfringence (ou l’axe optique) est présenté en figure
4.18. La lumière incidente est polarisée linéairement à 0° (‖), tandis que deux lames quart
d’onde sont placées dans les deux bras de l’interféromètre. Les lames quart d’onde sont

7. On notera bien que ~E peut être décomposé dans n’importe quelle « base d’états de polarisation », le
déphasage dû à certains matériaux peut ainsi être fait entre deux champs n’étant pas polarisés linéairement.
Par exemple, ~E peut être décomposé dans la base des polarisations circulaires (droite et gauche). Certains
matériaux déphasent ainsi les deux champs polarisés circulairement sur lesquels ~E peut être décomposé.
On parle de biréfringence circulaire. D’un point de vue mathématique, les vecteurs propres de leur matrice
de Jones associée sont les vecteurs de Jones correspondant aux polarisations circulaires droite et gauche,(

1
i

)
et

(
1
−i

)
, tandis que pour un matériau déphasant les champs selon x et y (biréfringence linéaire), les

vecteurs propres sont simplement

(
1
0

)
et

(
0
1

)
. On considérera ici uniquement des échantillons linéairement

biréfringents.
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Figure 4.18 – Montage de PS-FF-OCM conventionnel [110]. BS : cube séparateur, PBS :
cube séparateur de polarisation, MO : objectif de microscope.

des éléments biréfrigents linéaires, de biréfringence
π

2
. En plaçant leurs axes optiques à

22.5° dans le bras de référence et à 45° dans le bras de référence, on montre facilement
que la lumière incidente sur l’échantillon et la lumière revenant du bras de référence sont
polarisées circulairement. Les composantes de la polarisation selon 0° (‖) et 90° (⊥) sont
finalement mesurées en sortie de l’interféromètre (nous présentons ici un montage effectuant
cette mesure à partir de deux caméras. Comme expliqué précédemment, d’autres schémas
d’acquisition sont possibles).

Comme en FF-OCM conventionnelle, un décalage de phase est appliqué de manière à
obtenir plusieurs images interférométriques déphasées dans les deux directions d’analyse de
l’état de polarisation en sortie de l’interféromètre. A partir de ces images interférométriques
(I‖1...N et I⊥1...N ), on peut alors reconstruire la biréfringence ou l’axe optique, selon les
algorithmes suivants, en considérant ainsi un décalage de phase pas à pas tel que décrit à
la section 2.3.1.2 :

η = arctan

√ (I
‖
1 − I

‖
3 )2 + (I

‖
2 − I

‖
4 )2

(I⊥1 − I⊥3 )2 + (I⊥2 − I⊥4 )2

 , (4.19)

Θ =
1

2

arctan

(I
‖
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‖
4 )2

(I
‖
1 − I

‖
3 )2

− arctan

[
(I⊥2 − I⊥4 )2

(I⊥1 − I⊥3 )2

] . (4.20)

Notons bien que la biréfringence mesurée à une profondeur donnée ne correspond en fait
pas à la biréfringence de l’échantillon à cette profondeur, mais à la biréfringence accumulée
au cours de la traversée de l’échantillon pour atteindre cette profondeur (aller et retour).
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Figure 4.19 – Montage de PS-OCT dans le cas le plus général [175], en fonction des
matrices de Jones associées aux éléments polarisants dans les bras de l’interféromètre. BS :
cube séparateur.

La disposition des éléments polarisants dans le montage de FF-OCM pour la mesure de
la biréfringence est identique à celle utilisée dans la quasi-totalité des montages de PS-OCT.
Cependant, il a été montré que d’autres montages peuvent aussi mesurer la biréfringence,
avec d’autres éléments polarisants, placés différemment dans le montage [175].

On peut ainsi décrire un montage « généralisé » de PS-OCT (valable aussi en PS-FF-
OCM), en considérant des éléments polarisants quelconques (caractérisés par des matrices
de Jones) dans les différents bras de l’interféromètre. Ce montage généralisé est présenté
en figure 4.19.

Une étude théorique montre que l’intensité mesurée en sortie de l’interféromètre selon
les deux composantes (‖ et ⊥) de la polarisation vaut, en fonction des matrices de Jones
des composants dans les différents bras (voir figure 4.19), de la polarisation initiale de la
lumière ~Esrc et du signal OCT à la position sondée [175] :(

I‖
I⊥

)
= K + 2<[JrefJdetJ

T
sampJechJsamp

~EsrcSOCT ], (4.21)

avec K une constante.
Ce résultat sera fondamental pour toutes les études théoriques sur des montages diffé-

rents du montage de PS-OCT conventionnel.

4.3.3 Optimisation du contraste pour un scénario « cible/fond »

4.3.3.1 Principe

L’objectif des méthodes de PS-OCT est d’apporter une source de contraste permettant
de mettre en évidence dans les images certains tissus plus clairement que dans les images
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tomographiques conventionnelles. L’obtention de la valeur quantitative de la biréfringence
du tissu n’est donc généralement pas fondamentale. Le paramètre le plus important des
images obtenues en PS-OCT serait ainsi plutôt le contraste entre le tissu biréfringent (la
« cible ») et les tissus non biréfringents l’environnant (le « fond »). Notre objectif est ainsi
de développer une méthode de maximisation du contraste entre une cible et un fond dans
un montage de PS-FF-OCM.

Les systèmes d’imagerie polarimétriques possèdent de nombreux degrés de liberté pou-
vant avoir une influence sur le contraste entre la cible et le fond du fait des degrés de
liberté des élements polarisants introduits dans le système (quatre degrés de liberté pour
une matrice de Jones quelconques). Une méthode d’optimisation à ainsi été développée en
définissant une fonction de mérite donnant le contraste entre la cible et le fond en fonction
des différents degrés de liberté des éléments polarisants du système, puis en recherchant le
maximum de cette fonction [176].

Cette méthode a été proposée par l’équipe SPIM (Systèmes d’imagerie et Physique
des Images) du Laboratoire Charles Fabry, spécialisée dans le développement de systèmes
d’imagerie innovants, en particulier dans les domaines de l’optique adaptative, de la co-
conception de systèmes hybrides et de l’imagerie polarimétrique.

Jusqu’à maintenant, cette méthode a été développée sur des systèmes d’imagerie en
lumière incohérente (la lumière pouvait ainsi être partiellement polarisée), à des échelles
macroscopiques, consistant à éclairer une scène avec un certain état de polarisation, et
à analyser la lumière rétrodiffusée par la scène selon un autre état de polarisation. Dans
ce contexte, le contraste C dépend uniquement des états de polarisation incidents (~S) et
d’analyse (~T ).

Cette méthode nécessite avant tout de déterminer le « type » d’image pour lesquelles
le contraste sera optimisé. Il peut s’agir de simples images d’intensité [176] mais aussi
d’images obtenues après certains traitements. Afin que l’optimisation du contraste soit
indépendante des conditions d’éclairage, il a par exemple été proposé de travailler sur des
images OSC (Orthogonal state contrast) [179].

Après avoir déterminé le type d’image dans lesquelles le contraste sera considéré, il
convient de définir le contraste. On peut définir le contraste simplement comme la différence
de niveau dans l’image entre la cible et le fond [176], cependant il a été montré que pour
optimiser le contraste au mieux visuellement, il était nécessaire de prendre en compte la
variance au niveau de la cible et du fond dans les images. Pour ce faire, une bonne définition
du contraste serait le ratio de Fisher entre la cible et le fond [180] :

C(~S, ~T ) =
[< i >c − < i >f ]2

var[i]c + var[i]f
, (4.22)

avec < i >c la moyenne de l’image i considérée pour le calcul du contraste dans la zone
de la cible et < i >f dans la zone du fond, et var[i]c et var[i]f les variances de i dans les
zones de la cible et du fond.

Une autre définition pertinente du contraste est la distance de Bhattacharyya [179]
dont le ratio de Fisher est une approximation.

Une fois le type d’image et le contraste définis, le maximum du contraste en fonc-
tion des caractéristiques polarimétriques du système peut être déterminé, analytiquement
[176] ou numériquement, en calculant le contraste pour toutes les valeurs possibles des
degrés de libertés des éléments polarisants du système [180] ou en utilisant un algorithme
d’optimisation insensibles aux maxima locaux [179].
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Notons que pour déterminer l’expression du contraste de telle manière qu’elle soit
uniquement dépendante des paramètres (réglables) des éléments polarisants du système,
il est nécessaire de connaitre a priori les propriétés polarimétriques de la cible et du fond.
Cette méthode est donc adaptée pour l’optimisation du contraste dans un contexte donné
où l’on sait d’avance quelle est la cible et quel est le fond, dont on a calculé les matrices
de Jones associées par une méthode appropriée.

Notons aussi qu’une version plus générale de cette méthode a été développée pour
ne plus considérer une unique cible et un fond, mais pour pouvoir discriminer au mieux
plusieurs éléments dans une image [177].

4.3.3.2 Application au PS-FF-OCM

La méthode d’optimisation du contraste polarimétrique décrite précédemment, déve-
loppée principalement pour des applications militaires (décamouflage), n’a jamais été im-
plémentée à l’échelle microscopique sur des images résolues en profondeur.

Le fait de travailler sur un système capable d’imager en profondeur tel que l’OCT peut
poser un problème du fait que, comme on l’a vu, les propriétés polarimétriques mesurées
correspondent aux propriétés « accumulées » de l’ensemble de l’échantillon traversée pour
atteindre la profondeur imagée (aller/retour). Ainsi, si l’on travaille sur des images conven-
tionnelles d’OCT en coupe verticale (B-scan), il sera a priori compliqué de déterminer une
valeur pertinente pour comparer une cible et un fond, étant donné que si la cible et le fond
sont épais, les grandeurs polarimétriques qui seront mesurées varieront beaucoup au sein
même de la cible ou du fond.

Ce problème peut être en partie résolu en travaillant sur des images en face, obtenue
à une profondeur donnée, pour laquelle les grandeurs polarimétriques mesurées pour la
cible et le fond devraient être globalement constantes. Cependant, la détermination d’une
configuration optimale pour maximiser le contraste entre la cible et le fond à une profondeur
donnée pourra ne pas être la configuration optimale à une autre profondeur, ce qui constitue
toujours une limitation forte pour des applications réalistes. Cependant, il semble que la
FF-OCM soit l’implémentation la plus appropriée dans le but de tester cette méthode
d’optimisation du contraste polarimétrique en OCT.

Comme expliqué précédemment, il convient de définir le type d’image et le contraste
à prendre en compte pour l’optimisation. Nous proposons ici de prendre en compte le
résultat de l’algorithme donné à l’équation 4.19 comme type d’image. Cet algorithme a
en effet l’avantage de fournir la biréfringence quantitative dans le cas du montage de PS-
FF-OCM conventionnelle, et surtout de toujours fournir une grandeur indépendante des
variations du signal OCT. Notons H(x, y) une image en face obtenue selon cet algorithme 8.
Le contraste que nous prendrons en compte sera le ratio de Fisher tel que défini à l’équation
4.22, soit dans notre cas :

C =
[< H >c − < H >f ]2

var[H]c + var[H]f
. (4.23)

D’après les équations 4.21 et 4.19, il est possible d’exprimer le contraste en fonction
des coefficients des matrices de Jones des différents éléments polarisants du système.

8. On a ainsi H = arctan
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Ainsi, il y aura au maximum 14 degrés de liberté sur lesquelles l’optimisation pourra
être faite (coefficients de Jr, de Jdet, de Jsamp et de ~Esrc).

Une fois la fonction de mérite définie en fonction des degrés de liberté du système, nous
nous proposons d’utiliser l’algorithme SCE-UA (shuffled complex evolution [181]) (déjà pré-
cédemment utilisé pour cette méthode [179]) pour déterminer les coefficients des matrices
de Jones permettant d’obtenir le contraste maximal. Cet algorithme a été implémenté en
Matlab à partir d’une routine disponible en ligne 9, nécessitant uniquement de fournir la
fonction de mérite à optimiser ainsi que le nombre de degrés de liberté et leurs bornes, et le
nombre d’itérations voulu pour l’application de l’algorithme. Il nous a ainsi fallu seulement
définir en Matlab la fonction de mérite en fonction des degrés de liberté du système pour
l’optimiser grâce à la routine de SCE-UA 10.

La figure 4.20 représente ainsi un exemple de résultat d’optimisation en simulation, pour
un échantillon présentant de la biréfringence circulaire. On définit une image constitué de
deux zones, l’une étant caractérisée par une matrice de Jones d’un matériau biréfringent
circulairement, et l’autre ne présentant pas de biréfringence (la matrice de Jones associée
est ainsi une matrice identité). Un bruit est par ailleurs associé aux deux zones. La fi-
gure 4.20.b. représente l’image de biréfringence obtenue pour un montage conventionnel.
La zone présentant de la biréfringence circulaire y est indiscernable, le montage conven-
tionnel étant uniquement conçu pour mesurer la biréfringence linéaire. La figure 4.20.c.
représente l’image obtenue pour un système dont les coefficients des matrices de Jones
des éléments polarisants ont été déterminés par la méthode d’optimisation du contraste
polarimétrique 11. Dans cette image, la zone présentant de la biréfringence circulaire est
clairement identifiée 12.

4.3.4 PS-FF-OCM à contraste polarimétrique optimisé : Travail expéri-
mental

4.3.4.1 Montage expérimental

4.3.4.1.1 Montage de FF-OCM à Stanford
La construction d’un montage de PS-FF-OCM nécessite de l’espace dans les bras de

l’interféromètre afin d’y placer les éléments polarisants (voir figure 4.18). De plus, pour
tester la méthode d’optimisation du contraste, il est nécessaire d’avoir un montage flexible,
dans lequel on peut facilement modifier l’orientation des élements polarisants ou les rem-
placer par d’autres. Le montage de FF-OCM compact décrit au chapitre 3 n’est ainsi pas
modifiable facilement pour obtenir un montage de PS-FF-OCM.

Un nouveau montage de FF-OCM a ainsi été construit dans l’optique d’avoir un mon-
tage PS-FF-OCM adapté au test de la méthode d’optimisation du contraste. Dans ce

9. http://yarpiz.com/80/ypea110-shuffled-complex-evolution
10. Notons que pour un résultat optimal, nous avons déterminé que 500 itérations étaient nécessaires, ce

qui peut entraîner de très longs calculs, notamment si la fonction de mérite met du temps à être calculée
en raison d’un codage Matlab non optimal. La première version de l’optimisation mettait ainsi environ 70h
à compiler, contre une vingtaine de minutes après optimisation du codage Matlab.
11. On considérait dans cette simulation que les élements polarisants du système pouvaient unique-

ment être des éléments linéairement biréfringents, ayant donc deux degrés de liberté (biréfringence et axe
optique).
12. L’objectif de cette simulation est uniquement de donner un exemple de l’intérêt de la méthode, mais

ne correspond pas à un cas réaliste en OCT, la biréfringence circulaire ne pouvant être perçue en OCT du
fait de son annulation au cours de l’aller-retour dans l’échantillon. L’aller-retour n’est pas pris en compte
dans cette simulation.

http://yarpiz.com/80/ypea110-shuffled-complex-evolution
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Figure 4.20 – Simulations d’images polarimétrique (H(x,y)) d’un échantillon constitué
d’un fond n’ayant pas d’influence sur la polarisation et d’une cible (au centre) présentant
de la biréfringence circulaire (d’angle

π

4
). a) Schéma de l’échantillon considéré. b) H(x,y)

pour un montage conventionnel de PS-FF-OCM. c) H(x,y) pour un montage optimisé selon
l’algorithme d’optimisation du contraste polarimétrique.

Figure 4.21 – Photo du montage de FF-OCM construit à Stanford.

montage, de l’espace a été prévu au niveau de la voie d’illumination, dans les bras de
l’interféromètre et en sortie de l’interféromètre. Le montage a par ailleurs été construit
à l’horizontal sur la table optique, permettant d’ajouter ou de retirer facilement des élé-
ments. Un miroir de renvoi était installé pour que l’objectif du bras objet soit lui à la
verticale, pour placer facilement les échantillons sous l’objectif comme dans un montage
sur colonne. La figure 4.21 présente une photo du montage construit. On remarquera que
le cube séparateur a été incliné tout comme dans le montage présenté à la section 3.4, ce
qui pouvait être fait de manière plus simple sur un montage horizontal.

Ce montage est éclairé par une LED blanche ayant un spectre quasi-identique à celui de
la LED utilisée dans le montage de la section 3.4, mais de puissance moindre (550 mW), ce
qui ne pose pas de problème ici, l’objectif n’étant pas d’obtenir des images d’échantillons
in vivo. Le montage d’éclairage Köhler a été conçu en considérant comme source l’image
de la LED, formé par un système optique constitué de deux lentilles, les rayons issus de la
LED étant renvoyés à l’infini entre les deux lentilles. Dans cet espace, un polariseur peut
ainsi être placé, et l’éclairage vérifie les propriétés de l’éclairage Köhler.

La caméra utilisée est une caméra CMOS PCO (pco.edge 5.5), utilisée précédemment
dans un montage de FF-OCM au sein du SBO. Cette caméra avait principalement été choi-
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sie du fait de son grand nombre de pixels (2560 × 2160), dont on verra l’utilité. Une lentille
de tube de focale 100 mm est utilisée, permettant de bien échantillonner spatialement le
signal au niveau de la caméra, sachant que des objectifs de grandissement 20x (Olympus,
PlanN, NA=0.4) sont utilisés.

La surface de référence consiste en une densité, dont le coefficient de réflexion à sa
surface est de 4%. Elle est montée sur un PZT piloté en pas à pas pour la démodulation
du signal. Notons que la surface de référence correspond ainsi à la surface « interne » de la
densité, ce qui explique l’utilisation d’une densité plutôt qu’une lame de verre (la réflexion
de la face « externe » est largement atténuée et ne perturbe pas le signal).

Ce système a été conçu avec le matériel disponible, et précédemment utilisé, au SBO.
On notera deux défauts au montage réalisé : la FWC de la caméra est faible pour un
montage FF-OCM (30.000 electrons, soit dix fois moins que pour la caméra utilisée sur
le montage développé précédemment), ce qui a nécessité de travailler en accumulant 50
images pour que le signal ne soit pas trop faible, et les objectifs de microscope ne sont pas
de haute qualité, et sont de plus conçus pour travailler avec des lames couvre-objet, que
nous n’utiliserons pas, et dans l’air, ce qui pose des problèmes de correction de la dispersion
si des échantillons biologiques sont imagés.

4.3.4.1.2 Adaptation du montage pour l’imagerie polarimétrique

A partir du montage construit, un montage de PS-FF-OCM conventionnel a été obtenu
en ajoutant les éléments polarisants nécessaires : un polariseur (prisme de Glan-Thompson)
dans la voie d’éclairage, et deux lames quart d’onde dans les bras de l’interféromètre. Ces
éléments sont tous associés à des montures permettant de régler leur angle.

Du fait de l’utilisation d’une source à spectre large, il est nécessaire d’utiliser des
éléments polarisants achromatiques. Notons qu’il est complexe de concevoir des lames
quart d’onde achromatiques, et celles utilisées ici (Newport RP44) sont donc chères (celles
utilisées ici coûtent presque 1500 e).

Le montage doit aussi être modifié de telle manière à pouvoir analyser deux états
de polarisations linéaires (‖ et ⊥) en sortie du système. Afin de pouvoir les analyser en
utilisant une unique caméra, un module a été construit de manière à séparer spatialement la
polarisation ‖ et la polarisation ⊥. Du fait du large champ de la caméra, il est ainsi possible
d’obtenir simultanément sur la capteur deux images correspondant aux deux directions de
polarisation analysées. Le module se compose de deux cubes séparateurs de polarisation
et deux miroirs d’inclinaison réglable. Le premier cube sépare les deux polarisations, qui
sont séparées spatialement par les miroirs inclinés, recombinées par le deuxième cube et
finalement toutes les deux imagées au niveau du capteur de la caméra. La figure 4.22 illustre
le fonctionnemment de ce module permettant d’imager les deux états de polarisation sur
une seule caméra.

Un tel module permettant d’analyser les deux états de polarisations ‖ et ⊥ simulta-
nément à l’aide d’une seule caméra n’avait à notre connaissance jamais été proposé en
PS-FF-OCM.

Le module utilisé ici avait été précédemment construit, sans jamais avoir été effective-
ment utilisé sur un montage de PS-FF-OCM. En le testant, on a montré qu’il introduisait
beaucoup de vignettage, limitant finalement le champ observé à 350 μm, tandis que les
objectifs ont un champ d’observation de 1.1 mm. Pour remédier à cela, des éléments plus
grands devraient être utilisés. En raison d’une contrainte temporelle du fait de la durée
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Figure 4.22 – Schéma de fonctionnement du module permettant de séparer les polarisa-
tions orthogonales ‖ et ⊥ au niveau du capteur de la caméra. PBS : cube séparateur de
polarisation.

Figure 4.23 – Photo du montage de PS-FF-OCM construit.

réduite du séjour à Stanford, le module n’a pas pu être modifié de manière à corriger ce
défaut.

La figure 4.23 présente une photo du montage de PS-FF-OCM finalement construit.
Notons que les angles des différents éléments doivent être bien réglés pour une ima-

gerie PS-FF-OCM pertinente (voir section 4.3.2.2). La base définissant les angles 0° et
90° (directions x et y, polarisations ‖ et ⊥) est determinée par les cubes séparateurs de
polarisations du module décrit précédemment. Une procédure simple, basée uniquement
sur la quantité de lumière dans les images correspondant aux polarisation ‖ et ⊥ sur le
capteur de la caméra a été développée pour régler les angles des différents éléments à 0°
(polariseur), 22.5° (lame quart d’onde du bras de référence) et 45° (lame quart d’onde du
bras objet). La figure 4.24 représente les deux images obtenues sur le capteur de la caméra
lorsque le montage est correctement réglé, avec pour échantillon une surface identique à
la surface de référence. Notons qu’il ne devrait pas y avoir de franges dans la direction ‖.
Leur présence est probablement due au fait que les lames quart d’onde ne fonctionnent pas
parfaitement sur tout le spectre de la lumière.
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Figure 4.24 – Images obtenues pour les polarisations ‖ et ⊥ lorsque le montage de PS-FF-
OCM est réglé en configuration conventionnelle, avec un échantillon identique à la surface
de référence.

Figure 4.25 – Images polarimétriques d’un film polarisant. a) H(x,y), b) axe optique, c)
H(x,y) obtenue en simulation numérique, connaissant la matrice de Jones du film polari-
sant.

Afin de tester le montage pour l’imagerie polarimétrique, un film polarisant a été utilisé
comme échantillon. La mesure de la « biréfringence » (en tant que résultat de l’algorithme
donnant la biréfringence (image H(x,y)), un film polarisant n’étant pas un élement bi-
réfringent mais polarisant) était cohérente avec l’image obtenue par simulation pour cet
échantillon (sa matrice de Jones étant connue 13), comme présenté sur la figure 4.25. Sur
cette figure, le calcul de l’axe optique est aussi présenté. Comme on le voit, il est impossible
de mesurer pertinemment l’axe optique en raison de ses variations trop importantes sur le
champ d’observation (pourtant faible), entrainant un repliement de la mesure. Ceci justifie
d’ailleurs le fait de travailler uniquement sur l’algorithme de mesure de biréfringence dans
le cadre de notre optimisation, les images de l’axe optique n’étant pas exploitables (en plus
d’être moins adaptées à la caractérisation des échantillons comme expliqué précédemment).

Dans le cadre de la méthode d’optimisation du contraste polarimétrique, notons qu’il
n’y avait pas à notre disposition d’autres éléments polarisants que ceux utilisés dans le mon-
tage de PS-FF-OCM. L’optimisation pourra ainsi être faite uniquement sur l’orientation
des différents composants, ce qui réduit à 3 le nombre de degrés de liberté.

13. Il est nécessaire de prendre en compte l’aller-retour de la lumière dans le film polarisant pour la
matrice de Jones à prendre en compte dans la simulation.
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Afin de régler correctement les angles des éléments polarisants selon le résultat de l’op-
timisation, il convient de bien calibrer les angles des éléments polarisants par rapport à la
base (x,y), au-delà de la configuration particulière correspondant au montage conventionnel
de PS-FF-OCM. Une procédure a ainsi été développée pour associer les angles indiqués par
les montures des éléments aux angles dans la base (x,y). Cette procédure est plus complexe
que celle pour déterminer la configuration conventionnelle de PS-FF-OCM, cependant, elle
se base aussi uniquement sur la quantité de lumière dans les images correspondant aux
polarisation ‖ et ⊥ sur le capteur de la caméra. L’idée de cette calibration est de calculer
théoriquement le ratio des quantités de lumière dans les deux images en fonction de l’angle
dans la base (x,y), puis de calculer en pratique le ratio en fonction des angles indiqués par
la monture de l’élément à calibrer. En comparant les deux mesures, on peut associer les
angles indiqués par les montures aux angles dans la base (x,y). Cette procédure est faite
pour chaque élément du système.

4.3.4.2 Imagerie à contraste optimisé

A partir du montage de PS-FF-OCM ainsi développé, différents échantillons ont été
testés afin de trouver un échantillon présentant deux zones pouvant être identifiées comme
une cible et un fond 14. Les échantillons ont tous été testés sur le montage conventionnel
de PS-FF-OCM, en essayant d’identifier les deux zones en fonction de différences dans les
images H(x,y), dont le contraste pourrait ensuite être optimisé par application de l’algo-
rithme.

Il s’est avéré très compliqué de trouver un échantillon pertinent pour tester l’algorithme
d’optimisation du contraste polarimétrique, principalement en raison du champ très faible
(obtenir deux zones présentant des propriétés polarimétriques différentes sur un champ si
faible pour un même échantillon est très compliqué), mais aussi du fait que les images
H(x,y) n’était pas calculées en temps réel, mais a posteriori à partir d’une routine Matlab
(les tests d’échantillons étaient donc relativement ardus).

Rappelons aussi que l’algorithme nécessite de connaitre les matrices de Jones associées
à la cible et au fond. Ces matrices sont théoriquement mesurables à partir d’un montage
de PS-FF-OCM conventionnel en assimilant les échantillons à des matériaux biréfringents
linéaires uniaxes ne présentant pas de diatténuation (voir partie 4.3.2). Cependant, dans
l’objectif de démontrer la méthode d’optimisation du contraste polarimétrique, s’ajouter la
contrainte de devoir mesurer une matrice de Jones au préalable en imageant des échantillons
ayant des matrices de Jones inconnues s’est avéré une forte contrainte, le développement
d’un montage de PS-FF-OCM permettant de mesurer pertinemment des matrices de Jones
étant en soi un lourd travail.

Finalement, dans l’objectif de démontrer la faisabilité de la méthode d’optimisation
du contraste polarimétrique, nous avons retenu pour le test de la méthode un échantillon
de matrice de Jones connue, à savoir un film polarisant, identique à celui déjà évoqué
précédemment (voir figure 4.25). Cet échantillon ne présentait pas deux zones pouvant être
identifiées comme une cible et un fond, cependant ses propriétés polarimétriques changent
si on le tourne (modification de son axe optique 15). L’optimisation a donc été faite en
considérant un échantillon dont une zone correspondrait à un film polarisant dont l’axe
optique a un angle aléatoire (la cible), tandis que le reste de l’échantillon correspondrait à

14. Les échantillons testés incluaient : du blanc de poulet, du plastique biréfringent, du film polarisant,
en essayant parfois de les insérer dans d’autres matériaux (pâte à modeler, silicone) pour fournir un fond.
15. Comme on l’a vu, les mesures d’axes optiques ne sont cependant pas pertinentes sur notre montage.
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Élément polarisant Angle (montage
conventionnel)

Angle (montage
optimisé)

Polariseur 0° -21°
Lame quart d’onde
(bras de référence)

22.5° 23.5°

Lame quart d’onde
(bras objet)

45° 0°

Table 4.1 – Angles des différentes composants du système pour le montage convention-
nel de PS-FF-OCM et le montage optimisé pour l’échantillon constitué de deux zones,
correspondant à deux films polarisants ayant des orientations différentes (0° et -43°).

un film polarisant dont l’axe optique a un angle de 0° (le fond). L’angle aléatoire choisi était
de -43°, correspondant à un angle tiré en tournant aléatoirement le film polarisant (fixé sur
une monture rotative), après avoir calibré l’angle de l’axe optique du film polarisant (de
manière analogue aux angles des éléments polarisants du système PS-FF-OCM).

Le résultat de l’optimisation sur les angles des éléments polarisants du système est
donné à la table 4.1, et comparé aux angles du montage de PS-FF-OCM conventionnel.

Deux images H(x,y) ont ensuite été successivement obtenues pour le film polarisant à
0° (H0(x, y)) et à -43° (H−43(x, y)), pour le montage en configuration conventionnelle et
en configuration optimisée. Pour chaque montage, une image a finalement été reconstruite
en incluant la zone centrale de l’image H−43(x, y) dans l’image H0(x, y) afin de simuler un
échantillon ayant deux zones présentant des propriétés polarimétriques différentes. Pour
les deux montages, une image tomographique de l’échantillon simulé a été construite de la
même manière.

Ces images sont présentées à la figure 4.26, accompagnées des images H(x,y) obtenues
par simulation numérique pour les deux montages, à partir des paramètres des éléments
polarisants et de la matrice de Jones du film polarisant.

Comme on peut le voir, les deux zones de l’échantillon correspondant à des orientations
différentes du film polarisant sont indiscernables dans les images obtenues sur un montage
PS-FF-OCM conventionnel, mais sont parfaitement séparées (avec un bon contraste, esti-
mable à ∼50 %) dans les images obtenues sur le montage optimisé. Les deux zones ne sont
évidemment pas discernables dans les images tomographiques, quel que soit le montage.
On remarquera aussi que les images obtenues sont cohérentes avec les images simulées,
montrant que tous les éléments polarisants du système et le film polarisant ont bien l’effet
attendu (ce qui était de toute façon nécessaire à un bon fonctionnement de l’algorithme
d’optimisation du contraste).

On notera finalement que l’intérêt de l’algorithme d’optimisation peut aussi être de dé-
terminer des configurations plus simples que celle du montage PS-FF-OCM conventionnel
permettant d’obtenir des images dont le contraste polarimétrique est finalement meilleur.
Le fait de devoir placer des éléments polarisants dans les bras de l’interféromètre peut
par exemple parfois poser des problèmes : en utilisant l’algorithme d’optimisation, on peut

trouver une configuration optimale en imposant Jsamp = Jdet =

(
1 0
0 1

)
, et ainsi optimiser

le contraste tout en ayant un montage simplifié.
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Figure 4.26 – Images tomographiques (mesurées (a, d)) et polarimétriques (mesurées, (b,
e), et simulées numériquement (c, f)) d’un échantillon constitué de deux zones, correspon-
dant à deux films polarisants ayant des orientations différentes (0° et -43°), pour le montage
conventionnel de PS-FF-OCM (a, b, c), et le montage optimisé (d, e, f) pour maximiser le
contraste entre les deux zones de l’échantillon.
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Figure 4.27 – Optimisation du contraste pour l’échantillon étudié précédemment (film
polarisant dans deux orientations), avec un seul élément polarisant dans le système (pola-
riseur), ayant un unique degré de liberté (son orientation). a) calcul du contraste (ratio de
Fisher) en fonction de l’angle du polariseur et détermination de l’angle donnant le contraste
optimal, b) image H(x,y) obtenue sur le système correspondant, avec le polariseur placé à
l’angle optimal.

Dans le cas de l’échantillon considéré précédemment pour tester l’algorithme d’optimi-
sation du contraste, on pourrait même penser qu’il est assez simple pour que le contraste
puisse être optimisé en jouant uniquement sur l’angle du polariseur en entrée du système,
sans autre élément polarisant dans le système. Dans ce cas, le contraste dépend d’une seule
variable (l’angle du polariseur), et utiliser l’algorithme SCE-UA n’est pas nécessaire pour
déterminer la valeur de l’angle du polariseur maximisant le contraste : on peut simplement
calculer numériquement le contraste en fonction de toutes les valeurs possibles de l’angle du
polariseur. Ce calcul est présenté en figure 4.27.a. La figure 4.27.b présente l’image obtenue
sur un montage dont le seul élément polarisant est le polariseur, placé à l’angle donnant le
meilleur contraste selon la figure 4.27.a. Comme on le voit, les deux zones sont clairement
discernables, bien que le contraste polarimétrique (pouvant être estimé à ∼15 %) est moins
bon que dans le cas d’un optimisation prenant en compte des éléments polarisants dans
les bras de l’interféromètre.

On montre ici que dans la logique d’optimisation du contraste polarimétrique, ce qui est
finalement généralement l’objectif en PS-OCT, le montage conventionnel de PS-FF-OCM,
relativement complexe, donne parfois des résultats moins bon qu’un montage extrêmement
simple consistant simplement à illuminer l’échantillon avec une polarisation adaptée.

4.3.5 Conclusion et pistes de développement

En mesurant la biréfringence, l’OCT polarimétrique permet d’avoir accès à des informa-
tions permettant de mieux différencier des tissus dans le contexte de certaines pathologies.
L’immense majorité des systèmes de PS-OCT se fondent sur un montage permettant d’ob-
tenir des images à partir d’une mesure quantitative de la biréfringence. Cependant, l’ob-
jectif principal de la PS-OCT, avant de fournir une mesure quantitative de la biréfringence
des échantillons, est surtout de fournir des images présentant un gain en contraste en com-
paraison des images tomographiques conventionnelles, permettant de mettre en évidence
certaines structures du fait de leur propriétés polarimétriques différentes.

En utilisant un algorithme d’optimisation du contraste polarimétrique dans le cadre de
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l’imagerie d’échantillons présentant une « cible » dont on cherche à maximiser le contraste
par rapport à un « fond », nous sommes parvenus à obtenir des images de PS-FF-OCM à
contraste optimisé, permettant de discerner avec un bon contraste deux zones ayant des
propriétés polarimétriques différentes au sein d’un échantillon très simple (film polarisant),
qui ne pouvaient pas être discernées en utilisant un montage de PS-FF-OCM conventionnel
mesurant la biréfringence. Cet algorithme, développé au LCF dans le cadre de l’imagerie
polarimétrique à l’échelle macroscopique pour des applications militaires, n’avaient jusqu’à
maintenant jamais été appliqué en imagerie microscopique résolue en profondeur. A partir
de cet algorithme d’optimisation, il a aussi pu être montré que des montages très simples,
mais optimisés, de PS-FF-OCM, tel qu’un montage dont le seul élément polarisant est un
polariseur placé directement après la source lumineuse, pouvaient suffire pour améliorer
notablement le contraste dans les images polarimétriques pour certains échantillons.

Cependant cette optimisation est évidemment dépendante de l’échantillon considéré,
et il est nécessaire de connaitre a priori les propriétés polarimétriques de la cible et du
fond dont on cherche à optimiser le contraste afin que l’algorithme fonctionne. Cepen-
dant, ce travail montre que dans le contexte d’une détection d’une cible dont on sait que
d’une mesure à une autre, les propriétés polarimétriques resteront globalement identiques
(tout comme celles du fond l’entourant), il est possible de développer des montages pola-
rimétriques simples dont le contraste sera optimisé pour ce couple cible/fond, permettant
ainsi de bien mieux discriminer la cible en comparaison d’un montage de PS-FF-OCM
conventionnel.

Cependant, beaucoup de travail reste à faire avant de pouvoir tester cet algorithme
d’optimisation dans le contexte d’applications médicales, telles que l’optimisation de la dé-
tection du carcinome de la peau en PS-FF-OCM. En effet, l’optimisation a pour l’instant
uniquement été démontré sur un échantillon extrêmement simple dont la matrice de Jones
était connue. Pour un échantillon biologique, il serait tout d’abord nécessaire de trouver
un moyen de mesurer pertinemment les matrices de Jones de la cible et du fond. Pour ce
faire, il serait probablement d’abord nécessaire d’imager des échantillons dont la matrice
de Jones est connue, mais plus complexe que celle d’un film polarisant, à partir desquels on
pourrait développer une méthode efficace de caractérisation des matrices de Jones, avant de
l’appliquer à des échantillons biologiques. Notons que s’il est possible de mesurer pertinem-
ment les matrices de Jones d’échantillons présentant une cible et un fond, le travail présenté
ici est a priori directement applicable à l’optimisation du contraste polarimétrique dans
ces échantillons. Cependant, un problème à garder à l’esprit est le fait que les propriétés
polarimétriques dépendent de la profondeur sondée : une optimisation effectuée pour une
cible à une certaine profondeur dans un échantillon pourrait ne pas fonctionner si la cible
est à une autre profondeur, à moins de trouver une grandeur polarimétrique sur laquelle
effectuer l’optimisation indépendante de la profondeur. De plus, ce travail a été effectué en
considérant de la lumière purement polarisée (du fait que l’OCT est une méthode d’ima-
gerie en lumière cohérente), cependant il a été montré que la dépolarisation pouvait avoir
un effet sur les mesures de PS-OCT [182] ainsi, il pourrait être nécessaire d’effectuer l’op-
timisation en considérant un formalisme plus général que le formalisme de Jones, prenant
en compte la lumière partiellement polarisée (formalisme de Stokes-Mueller). Finalement,
une analyse prenant en compte la polarisation en fonction de la longueur d’onde devrait
être effectuée pour une modélisation exhaustive permettant d’effectuer une optimisation
pertinente, notamment du fait que des sources à spectre très large sont utilisées en OCT.
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4.4 Conclusion

Le développement de méthodes d’imagerie fonctionnelle a constitué une avancée ma-
jeure dans le domaine de l’OCT, en apportant des sources de contraste complémentaires
aux images tomographiques obtenues sur les montages conventionnels permettant d’amé-
liorer notablement l’étude des processus pathologiques. Dans le domaine de la FF-OCM,
les principales modalités à avoir été développées sont l’imagerie multispectrale, spectrosco-
pique et polarimétrique.

À partir du montage précédemment introduit, nous avons développé des méthodes
d’imagerie angiographique en FF-OCM, une modalité jusqu’à maintenant très marginale-
ment étudiée, tandis qu’elle constitue l’extension la plus utilisée en OCT conventionnelle.
En nous inspirant des méthodes d’OCT-A développées en OCT conventionnelle, nous pro-
posons quatre méthodes différentes pouvant être implémentées en FF-OCM pour l’ima-
gerie du flux sanguin : dynamic FF-OCM-A, Fourier-Domain FF-OCM-A, Phase-based
FF-OCM-A et speckle variance FF-OCM. Cette dernière méthode a été considérée comme
la plus simple à implémenter, et a permis d’imager un modèle de vaisseau sanguin pour des
vitesses d’écoulement jusqu’à 45 mm/s. Des méthodes de mesure quantitatives de vitesse
d’écoulement ont par ailleurs été explorées en FF-OCM, à partir d’images SV-FF-OCM
et de suivi de particules, méthodes très peu étudiées jusqu’à maintenant, même en OCT
conventionnelle.

Nous avons aussi étudié un développement de la modalité polarimétrique en FF-OCM :
bien que cette méthode ait déjà été implémentée avec succès en FF-OCM, le contraste des
images obtenues se base toujours sur une mesure quantitative de la biréfringence. Nous
nous somme proposés d’appliquer en FF-OCM polarimétrique un algorithme d’optimisa-
tion du contraste pour des échantillons présentant une cible et un fond ayant des propriétés
polarimétriques différentes, permettant de déterminer les éléments polarisants nécessaires
dans le montage pour que le contraste entre la cible et le fond soit optimal. Cet algorithme
n’avait jusqu’à maintenant jamais été utilisé pour des méthodes d’imagerie polarimétriques
à l’échelle microscopique et résolues en profondeur. Nous avons démontré qu’il était effec-
tivement possible d’optimiser les élements d’un montage de PS-FF-OCM à partir de cet
algorithme pour imager un échantillon simple constitué de deux zones distinctes (film pola-
risant dans deux orientations différentes) avec un contraste optimal, tandis qu’un montage
conventionnel de PS-FF-OCM ne permettait pas de différencier les deux zones.

Ces développements de l’imagerie fonctionnelle en FF-OCM sont cependant encore à
leurs prémices, et ont été étudiés uniquement sur des échantillons simples. L’étude me-
née ici montre seulement la faisabilité de mesures d’angiographie en FF-OCM et d’une
méthode d’optimisation du contraste en PS-FF-OCM, mais du travail reste à faire pour
leur optimisation et validation dans le cadre de l’imagerie d’échantillons biologiques, qui
pourrait mettre en évidence la possibilité d’applications biomédicales à partir de ces déve-
loppements techniques. Une limitation principale de la FF-OCM pour l’application de ces
méthodes d’imagerie fonctionnelle à des échantillons biologiques est sa faible sensibilité,
limitant les mesures en profondeur dans les échantillons, tandis que l’imagerie fonction-
nelle n’est parfois pertinente qu’a des profondeurs à la limite, voire au-delà, des capacités
de la FF-OCM, comme par exemple pour l’angiographie dans la peau, la majeure partie
de la vascularisation étant à des profondeurs supérieures à la limite de pénétration de la
FF-OCM.

Nous allons ainsi dans le chapitre suivant nous intéresser à un développement technique
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de l’OCT, inspiré de la FF-OCM, mais permettant d’atteindre de plus grandes profondeurs
de pénétration du fait d’une meilleure sensibilité, tout en conservant une résolution spatiale
identique : la microscopie par cohérence optique confocale à éclairage « ligne ».



160 CHAPITRE 4. FF-OCM À CONTRASTE AUGMENTÉ



Chapitre 5

Microscopie par cohérence optique
confocale à éclairage « ligne »

5.1 Introduction

La FF-OCM présente une profondeur de pénétration moindre que l’OCT convention-
nelle. Tandis l’OCT conventionnelle permet typiquement d’atteindre des profondeurs de
pénétration de l’ordre du millimètre [183], la profondeur de pénétration en FF-OCM est li-
mité à ∼ 200µm dans la peau. Comme on l’a vu, ceci est du à l’absence de filtrage confocale
en FF-OCM, directement lié au fait d’utiliser un éclairage et une détection plein champ.
De ce fait, les photons rétro-diffusés par l’échantillon sont uniquement filtrés interféro-
métriquement, résultant en une profondeur pénétration similaire à celle d’un microscope
confocal [184], se basant uniquement sur un filtrage confocal.

Développer un système combinant les avantages de la FF-OCM (haute résolution, pa-
rallélisation de l’acquisition, simplicité du montage) avec la profondeur de pénétration de
l’OCT conventionnelle est ainsi un enjeu majeur. Un tel système serait particulièrement
intéressant dans le domaine de la dermatologie.

Afin d’améliorer la pénétration en FF-OCM, il est possible d’utiliser des sources de
lumière dont le spectre est centré dans le proche infrarouge, où le libre parcours moyen de
diffusion est plus grand dans les tissus (voir figure 1.8), permettant ainsi de récupérer des
photons plus en profondeur dans les tissus par rapport à des systèmes fonctionnant dans le
visible [68, 101]. Cependant, l’utilisation de sources dans le proche infrarouge va aussi de
pair avec une résolution spatiale plus faible par rapport aux systèmes fonctionnant dans
le visible (voir équations 2.36 et 2.37), et nécessite l’utilisation de caméras plus chères, si
bien que finalement peu de systèmes FF-OCM fonctionnent avec des sources infrarouges.

Une véritable avancée pour améliorer la profondeur de pénétration en FF-OCM se-
rait ainsi plutôt de trouver un moyen de combiner le filtrage interférométrique de la FF-
OCM avec un filtrage confocal. Récemment, un microscope confocal interférométrique plein
champ a été proposé 1, utilisant une matrice de VCSEL (diode laser à cavité verticale émet-
tant par la surface) couplée à une fibre multimode pour paralléliser le filtrage confocal dans
un système utilisant une détection interférométrique et une source à faible longueur de co-
hérence [185]. Cependant, le spectre de la source n’était pas assez large pour obtenir une

1. Notons que les auteurs auraient pu choisir le terme de « FF-OCM confocal » s’ils venaient de la
communauté de l’OCT.
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résolution axiale comparable à celle de l’OCM, et ce système n’a pas permis d’obtenir
d’images convaincaintes pour l’imagerie de tissus biologiques.

Nous présentons ici une nouvelle méthode, inventée par Arnaud Dubois [186], permet-
tant de combiner filtrage interférométrique et filtrage confocal à partir d’un montage inspiré
de celui de FF-OCM : la microscopie par cohérence optique confocale à éclairage « ligne »
(LC-OCM, pour line (field) confocal optical coherence microscopy).

Après avoir introduit le principe de cette méthode, nous présenterons le développement
d’un montage de LC-OCM à partir du montage de FF-OCM précédemment construit. Des
images en coupes verticales seront obtenues en LC-OCM, mettant en évidence le gain en
terme de profondeur de pénétration par rapport à la FF-OCM. L’extension fonctionnelle
d’OCT-A par speckle variance développée précédemment en FF-OCM sera par ailleurs
introduite en LC-OCM.

5.2 Principe

La LC-OCM est une technique en tout point similaire à la FF-OCM, à la différence
près qu’au lieu d’éclairer (et d’imager) l’ensemble du champ à observer, seule une ligne
du champ est éclairée et imagée. Ainsi, la LC-OCM constitue une méthode de FF-OCM
où l’on considère un champ selon une ligne plutôt qu’un champ en 2 dimensions (plein
champ). La figure 5.1 présente le schéma général d’un montage de LC-OCM. On notera
la proximité de ce schéma avec celui du montage de FF-OCM (voir figure 2.6). Notons
bien que du fait de l’illumination linéaire, un éclairage Köhler, adapté à l’imagerie plein
champ, n’est pas utile. Le positionnement des lentilles du système d’illumination est par
ailleurs très flexible : la lumière étant collimatée entre les deux lentilles, celles-ci peuvent
être proches l’une de l’autre. De plus, la lentille cylindrique est ici représentée de telle
manière à renvoyer les rayons à l’infini au niveau de l’échantillon/la surface de référence
pour la direction qu’elle focalise. Cependant le fait que les rayons soient à l’infini à ce
niveau n’est pas fondamentale, le but étant simplement d’illuminer une ligne. De ce fait, la
position de la lentille cylindrique par rapport aux objectifs de microscope est flexible, tant
qu’on s’arrange pour que la ligne illumine bien l’intégralité du champ que l’on souhaite
imager et qu’il n’y ait pas de vignettage au niveau de la pupille des objectifs 2.

En LC-OCM, une image tomographique sera reconstituée à partir de plusieurs images li-
néaires concaténées. Cette technique constitue ainsi un intermédiaire entre l’OCM ponctuel
(où un seul point est imagé à la fois, et deux balayages sont nécessaires pour reconstituer
des images tomographiques) et la FF-OCM (où les images en face sont acquises sans ba-
layage). L’intérêt de cette méthode est ainsi de conserver une partie du gain en vitesse de la
FF-OCM (du fait de la parallélisation de l’acquisition), tout en conservant le filtrage confo-
cal de l’OCM ponctuel. En effet, en éclairant et imageant une seule ligne dans l’échantillon,
un filtrage confocal est obtenu dans une direction. Il a été montré qu’un tel filtrage confo-
cal linéaire est suffisant pour s’approcher des performances d’un filtrage confocal ponctuel
[187](voir figure 5.2). Ainsi, plusieurs systèmes de microscopie confocale ont été développés
en utilisant un éclairage « ligne » [188, 189, 190, 191], mais aussi différents systèmes de
TD-OCT [192, 193], SD-OCT [194, 195] (nécessitant alors un capteur 2D pour imager les
différentes longueurs d’onde en parallèle) et SS-OCT [196, 197]. Dans ces systèmes OCT,
l’objectif de l’éclairage « ligne » est surtout d’augmenter la vitesse d’acquisition.

2. On verra cependant plus loin que des sources très puissantes peuvent être utilisées en LC-OCM, donc
même cette condition n’est pas critique.
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Figure 5.1 – Schéma d’un montage de LC-OCM utilisant un interféromètre de Linnik et
des objectifs de microscope à immersion. Les rayons pleins et pointillés indiquent les rayons
dans deux directions orthogonales, définies par les axes de la lentille cylindrique.

Figure 5.2 – PSF axiales obtenues pour un microscope confocal à filtrage ponctuel (mi-
croscope confocal conventionnel) et un microscope confocal à filtrage linéaire [187].
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Le fait de combiner un filtrage confocal et interférométrique et une parallélisation de
l’acquisition confère de nombreux avantages à la LC-OCM :

— La combinaison du filtrage confocal et interférométrique implique une profondeur
de pénétration quasiment identique aux systèmes d’OCT conventionnels, tout en
ayant une très haute résolution latérale en se basant sur un système de FF-OCM.

— Le fait d’acquérir le signal selon une ligne permet d’utiliser des caméras linéaires,
bien plus rapides que les caméras 2D utilisées en FF-OCM.

— L’acquisition d’un B-scan nécessite un unique balayage axial. Un B-scan peut ainsi
être acquis bien plus rapidement qu’en OCM ponctuel, mais aussi qu’en FF-OCM
(du fait que les caméras linéaires sont plus rapides).

— Afin d’obtenir un filtrage confocal efficace en éclairant selon une ligne, il est néces-
saire d’utiliser des sources spatialement cohérentes pour obtenir une ligne focalisée
au mieux. Du fait de l’éclairage selon une ligne, l’utilisation de sources spatiale-
ment cohérentes pour l’éclairage n’introduit pas de figures d’interférences parasites
(résultant des interférences entre plusieurs point du champ : sur une seule ligne,
elles sont négligeables). Cela implique qu’il est possible d’utiliser des sources de
luminance supérieures aux sources incohérentes utilisées en FF-OCM, comme des
lasers. Le temps d’intégration minimal de la caméra pour travailler en régime de
saturation peut ainsi n’être plus limité par la source comme en FF-OCM, mais par
la caméra elle-même, ou les normes de sécurité pour l’exposition lumineuse dans le
cas de l’imagerie d’échantillons vivants. Le signal interférométrique peut ainsi être
acquis extrêmement rapidement.

— L’acquisition très rapide du signal implique qu’il est possible d’imager des échan-
tillons in vivo, et que des méthodes d’OCT-A sont tout à fait implémentables en
LC-OCM.

— Le fait d’utiliser une source cohérente, en combinaison avec un système d’illumi-
nation très simple et sans contrainte de positionnement, implique qu’il est possible
d’utiliser une source fibrée, et que la voie d’éclairage peut être compacte, résultant
en la possibilité de concevoir des systèmes compacts et portatifs, en utilisant un
interféromètre compact tel que celui développé au chapitre 3.

La LC-OCM peut ainsi constituer un outil d’aide au diagnostic répondant aux besoins
des dermatologues (voir section 1.3.2), plus adapté que la FF-OCM du fait de sa profondeur
de pénétration accrue, de la facilité à obtenir des images in vivo, et de sa compacité.

Un défaut de cette méthode par rapport à la FF-OCM est cependant son coût, du
fait de l’utilisation de sources spatialement cohérentes à spectre large. Cependant, tous les
systèmes d’OCT conventionnels fonctionnent avec ce type de source. La LC-OCM peut
ainsi bénéficier de toutes les avancées en terme d’éclairage de l’OCT conventionnelle.

La LC-OCM a été conçue comme une méthode permettant d’obtenir des B-scans in
vivo. Notons qu’une méthode très proche du LC-OCM, appelée LS-OCM (line scanning
OCM ), utilise un montage similaire au montage de LC-OCM, mais en fixant l’échantillon
à imager sur une platine motorisé pour le translater au cours de l’acquisition et obtenir
des images en face [198, 199]. Cependant, cette méthode est difficilement compatible avec
l’imagerie in vivo.
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5.3 Développement d’un montage de LC-OCM

5.3.1 Montage expérimental

L’acquisition d’un B-scan en LC-OCM peut se faire de manière identique à l’acquisition
d’une image 3D en FF-OCM par démodulation linéaire (la concaténation des lignes en LC-
OCM donne un B-scan, là où la concaténation d’images en face donnait une image 3D en
FF-OCM). De ce fait, tous les outils développés précédemment pour l’acquisition d’images
3D en FF-OCM peuvent être appliqués à l’acquisition de B-scan en LC-OCM.

Ainsi, le montage de LC-OCM est quasi-identique au montage de FF-OCM présenté en
figure 3.8 : il suffit de remplacer la voie d’éclairage du montage de FF-OCM précédemment
développé par un voie d’éclairage adaptée à la LC-OCM pour obtenir un montage de LC-
OCM fonctionnel. En effet, comme on l’a vu, il est possible de sélectionner les pixels actifs
du capteur de la caméra utilisée dans le montage de FF-OCM, et il est ainsi possible de
sélectionner une ligne unique de façon à ce que la caméra soit équivalente à une caméra
linéaire 3.

La source utilisée pour notre montage de LC-OCM est un laser supercontinuum (NKT
photonics, SuperK Extreme EXR4), type de source déjà évoqué dans le cadre de l’OCT
conventionnelle (voir section 2.2.3.1), donnant les meilleures résolutions axiales obtenues
en TD-OCT. Le spectre de ce laser est par ailleurs filtré pour ne conserver que les longueurs
d’onde dans le visible (inférieures à ∼ 900 nm), de façon à ne conserver que la partie spec-
trale qui nous intéresse (du point de vue de la réponse spectrale de la caméra), en limitant
au maximum l’exposition de l’échantillon à d’autres longueurs d’onde. Comme expliqué
précédemment, du fait de sa haute luminance, la puissance du laser ne sera pas limitante
pour minimiser le temps d’intégration de la caméra, et de façon à limiter l’exposition de
l’échantillon, le laser était utilisé au minimum de sa puissance, correspondant à un flux de
40 mW sur la région spectrale filtrée.

Le spectre du laser supercontinuum (filtré) est présenté en figure 5.3. Le spectre effectif
vu par la caméra est également présenté. Celui-ci a une longueur d’onde centrale λLaser '
710nm et une largeur spectrale ∆λLaser ' 300nm.

Du fait que cette source est cohérente spatialement, elle peut être injectée dans une
fibre optique monomode et l’intégralité du flux émis peut illuminer l’échantillon 4. Le flux
au niveau de l’échantillon vaut donc 20 mW. A partir de la figure 5.3, on mesure que
50% de la lumière incidente sur la caméra est perçue par celle-ci (PLaser = 0.5), et on

a donc finalement, au niveau du capteur de la caméra
Φcam

(Rincoh +Rref )
= 2.5mW . Bien

que cette valeur soit plus faible que pour les sources incohérentes vues précédemment,
l’éclairage se fait ici selon une ligne, correspondant à une surface dans le plan du capteur
de la caméra de ∼ 30 mm (G × FOV) × ∼ 18 µm (G × le diamètre de la PSF latérale des
objectifs, correspondant à la largeur de la ligne 5, résultant finalement en une intensité de
4.6mW/mm2 (×(Rincoh+Rref )), ∼150 fois plus élevée que pour la LED à haute puissance

3. Il est cependant nécessaire d’avoir un degré de liberté de réglage en rotation de la caméra, pour que
celle-ci puisse être tournée de telle manière que la ligne de lumière incidente sur son capteur corresponde
effectivement à une ligne de pixels.

4. Si le collimateur et la lentille cylindrique ont bien été choisis de telle manière qu’il n’y a pas de
vignettage du à la pupille des objectifs.

5. En considérant que l’intégralité de la pupille des objectifs de microscope (de diamètre 10.8 mm (voir
équation A.10)) est éclairée. Si elle ne l’est pas, une « ouverture numérique effective » sera à prendre en
compte pour le calcul de la largeur de la ligne.
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Figure 5.3 – Spectre du laser supercontinuum (filtré) et spectre effectif vu par la caméra
Photonfocus MV1-D1024E-160-CL.

utilisée précédemment en FF-OCM 6 (voir section 3.4.2.1).
Afin que la largeur de la ligne au niveau de l’échantillon corresponde effectivement à la

largeur de la PSF latérale des objectifs utilisés 7, la lumière doit être collimatée en sortie
de la fibre optique monomode. Pour ce faire, un collimateur à miroir parabolique (de focale
fMP = 33mm, faisceau collimaté de diamètre �MP = 8.5mm) est utilisé.

La figure 5.4.a présente le schéma du montage de LC-OCM ainsi construit. Notons
qu’en pratique, l’interféromètre utilisé était le même que pour le système de FF-OCM
précédemment construit, ayant un cube séparateur incliné. Cette inclinaison n’est pas
fondamentale en FF-OCM, la probabilité que les lignes parasites issues des faces du cube
tombent exactement sur la ligne « utile » étant très faible. Une image de la ligne imagée
par la caméra est présentée en figure 5.4.b (par la suite, le capteur de la caméra ne prendra
en compte qu’une ligne de pixel).

5.3.1.1 Caractéristiques

La mesure de la résolution axiale du système de LC-OCM peut se faire de manière
identique à la mesure de la résolution axiale pour un système de FF-OCM. La figure 5.5
représente la PSF axiale mesurée sur le système, en représentation linéaire et logarithmique.

La résolution axiale mesurée est de 0.8 µm. D’après le spectre effectif vu par la caméra,
la résolution axiale théorique est de 0.5 µm. La résolution mesurée est probablement lé-
gèrement moins bonne du fait que le spectre de cette source varie avec sa puissance. Le
spectre de la source utilisée à 10% de sa puissance est ainsi probablement moins large que
le spectre donné par la documentation.

La sensibilité mesurée en considérant la représentation logarithmique de la PSF axiale
est de 73 dB en ne considérant pas d’accumulation. Cette valeur n’est pas beaucoup plus
élevée que pour un système FF-OCM. Ceci est dû au fait que la méthode de mesure de
la sensibilité en FF-OCM n’est pas faite en prenant en compte un échantillon diffusant

6. Notons malgré tout que Rincoh sera aussi beaucoup plus faible en LC-OCM, le facteur 150 ne se
retrouvera donc pas en terme de temps d’intégration pour l’imagerie dans les tissus biologiques.

7. Afin d’obtenir le filtrage confocal le plus efficace possible, et de maximiser l’intensité au niveau du
capteur de la caméra.
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Figure 5.4 – Schéma du montage de LC-OCM, et image de la ligne obtenue sur la caméra.
FOM, fibre optique monomode ; MP, miroir parabolique ; LC, lentille cylindrique ; BS, cube
séparateur ; MO, objectifs de microscope ; T, cuves contenant le liquide d’immersion ; GP,
lames de verres ; S, échantillon ; PZT-S, platine piézoélectrique ; TL, lentille de tube.

Figure 5.5 – PSF axiale du système LC-OCM en représentation linéaire et logarithmique.
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dans le système, cependant, la méthode de mesure donne des résultats cohérents avec la
valeur théorique de la sensibilité obtenue en considérant des échantillons diffusants, avec
Rincoh de l’ordre de quelques pourcents. Cette méthode de mesure est ainsi adaptée pour
la FF-OCM, mais moins pour la LC-OCM, méthode pour laquelle Rincoh est environ 10
fois plus faible qu’en FF-OCM [198].

De même, la méthode de mesure de la résolution latérale en FF-OCM, nécessitant des
images plein champ, est peu adaptée à la LC-OCM en mode « B-scan ». On estimera donc
la résolution latérale en prenant en compte la valeur théorique donnée par l’équation 2.36,
pour notre système, 1.2 µm.

Finalement, dans le cadre de l’imagerie de la peau, en utilisant la source à 10% de sa
puissance, le temps d’intégration pour travailler en limite de saturation de la caméra était
de 0.05 ms, proche du temps d’intégration minimum possible pour la caméra utilisée. La
caméra étant utilisée selon une ligne (1024 × 1 pixels), le temps d’acquisition pouvait être
réduit à 0.07 ms, soit 15300 lignes par seconde. Les images acquises étant des B-scan en
LC-OCM, la résolution temporelle du système sera considérée comme l’intervalle temporel
entre deux B-scans. Elle dépend donc de la profondeur sondée. Du fait de l’utilisation d’un
algorithme de démodulation linéaire nécessitant un déplacement de l’interféromètre d’une
quantité ∆z = λ

8nimNacc
entre deux lignes successives (voir partie 3.2.1), pour un déplace-

ment Ztot,
Ztot
∆z

lignes sont nécessaires. Ce déplacement Ztot correspond à une profondeur

sondée dans l’échantillon de Ztot
nim
n

. Ainsi, pour sonder une profondeur Ztot,ech dans un
échantillon d’indice n, le nombre de lignes nécessaires est donné par :

Nlignes =
8NaccZtot,echn

λ
, (5.1)

Finalement, la résolution temporelle du système est donc donnée par :

∆tLC−OCM = Nlignes × Tacq, (5.2)

∆tLC−OCM =
8NaccZtot,echn

λ
× Tacq. (5.3)

En considérant Ztot,ech = 500µm, n=1.4 et Nacc = 1, la résolution temporelle du
système est de 550 ms, soit 1.8 B-scan par seconde. Ce temps est supérieur au temps entre
deux images en face sucessives en FF-OCM, mais largement inférieur au temps nécessaire
pour obtenir une piles d’images en face sur une profondeur de 500 µm dans un échantillon.

Notons finalement que le champ d’observation (dans la direction latérale) est identique à
celui du système FF-OCM (990 µm) du fait de l’utilisation d’une lentille de tube, d’objectifs
de microscope et d’une caméra identique au montage de FF-OCM.

5.3.1.2 Exemples d’images et comparaison à la FF-OCM

A partir de ce montage, des B-scan ont pu être obtenus en utilisant les outils développés
pour l’acquisition d’images 3D en FF-OCM. La figure 5.6 représente ainsi une image en
coupe verticale de ma peau, sur une profondeur de 350 µm. Cette image a été obtenue sans
accumulation.

Comme on peut le voir, une résolution cellulaire est atteinte, et du signal est obtenu
pour une profondeur jusqu’à ∼ 300 µm, là où la profondeur maximum atteinte en FF-OCM
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Figure 5.6 – Coupe verticale (B-scan) de peau humaine in vivo obtenue avec un système
de LC-OCM. Champ : 990 µm × 350 µm (X × Z).

était de ∼ 200 µm. En particulier, la jonction epiderme/derme, dont la visualisation avait
été identifiée comme cruciale, est très nettement visible.

Afin de comparer les performances de la LC-OCM et de la FF-OCM en terme de
profondeur de pénétration, un échantillon d’oreille de souris (ex vivo) a été imagée en
coupe verticale en utilisant les deux systèmes, sur une profondeur de 500 µm. Comme on
l’a vu, le passage d’un système à l’autre est relativement simple, et l’échantillon a ainsi pu
être imagé exactement à la même position avec les deux systèmes.

La figure 5.7 présente les images obtenues avec les deux systèmes. L’effet de l’accumula-
tion est par ailleurs exploré, deux images, sans accumulation et avec 10 images accumulées,
étant obtenues pour chaque système.

L’oreille de souris est un échantillon présentant une couche de cartilage à environ 200 µm
en profondeur [200]. En FF-OCM, on devine cette couche si 10 images sont accumulées
(elle n’est pas visible sans accumulation), tandis qu’elle est intégralement visualisée en
LC-OCM sans accumulation, et il est possible de visualiser l’intégralité de l’oreille en
profondeur avec 10 images accumulées. Le gain en profondeur de pénétration du LC-OCM
est ainsi clairement mis en évidence, la LC-OCM permettant de visualiser des structures
en profondeur indiscernables en FF-OCM.

5.3.1.3 SV-LC-OCM

Comme on l’avait vu, un défaut du système de SV-FF-OCM développé pour l’imagerie
du flux sanguin (voir la partie 4.2.4.4) était sa faible sensibilité, ne permettant pas dans
notre modèle de capillaire sanguin d’imager l’intégralité de l’intralipide en profondeur, et
plus généralement, rendant compliqué l’application de mesures d’angiographie dans les
tissus, au sein desquels les vaisseaux sanguins sont généralement en profondeur.

La technique de speckle variance a été implémentée en LC-OCM sur une série de B-scan
acquis à la même position sur un modèle de capillaire sanguin légèrement différent de celui
utilisé précédemment : du fait de la plus grande profondeur de pénétration, le capillaire
rempli d’intralipide était placé en profondeur dans le silicone. Le signal revenant de l’intra-
lipide est donc bien plus faible que pour l’échantillon précédemment développé. La figure
5.8 représente l’image de SV-LC-OCM obtenue, combiné avec une image tomographique.
Comme on peut le voir, la sensibilité du système est assez bonne pour pouvoir imager
intégralement l’intralipide, pourtant situé en profondeur dans le silicone très diffusant.
La LC-OCM est ainsi une technique plus adaptée que la FF-OCM pour l’implémentation
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Figure 5.7 – Coupes verticales d’oreille de souris obtenues avec un système de FF-OCM
sans accumulation (a) et avec 10 images accumulées (b), et avec un système de LC-OCM,
sans accumulation (c) et avec 10 images accumulées (d). Champ : 990 µm × 500 µm
(X × Z).

de techniques d’angiographie, du fait de sa profondeur de pénétration accrue permettant
potentiellement d’imager les capillaires sanguins en profondeur dans les tissus. Notons
cependant que l’intervalle temporel entre deux B-scans est élevé, et l’application de la
SV-LC-OCM sur des échantillons in vivo est donc encore compliquée du fait qu’il ne doit
pas y avoir de mouvement global de l’échantillon entre deux B-scans successifs pour éviter
d’avoir des artefacts en SV-LC-OCM. De plus, comme on l’avait vu, des images de flux en
coupe verticale sont généralement très peu parlantes.

On notera finalement qu’on s’est ici intéressé au SV-LC-OCM, cependant l’application
de la méthode de FD-FF-OCM-A précédemment développé serait aussi très simplement
applicable du fait de la nécessité d’acquérir des piles de lignes en LC-OCM (tout comme une
démodulation par transformée de Fourier serait facilement applicable pour reconstruire les

Figure 5.8 – Image d’un modèle de capillaire sanguin (capillaire rempli d’intralipide inséré
dans du silicone blanc) en SV-LC-OCM, combiné avec une image tomographique de LC-
OCM. Champ : 600 µm × 250 µm (X × Z).
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B-scans). Notons que le problème de stockage posé en FD-FF-OCM-A du fait de la nécessité
de conserver une piles d’images brutes est moins gênant en LC-OCM, où les images brutes
sont des lignes, nécessitant beaucoup moins de mémoire que des images 2D.

5.4 Conclusion

Un système de LC-OCM permettant d’obtenir des images en coupes verticales d’échan-
tillon in vivo a été développé. Ce système, analogue à un système de FF-OCM mais basé
sur un éclairage des échantillons selon une ligne, permet d’augmenter la profondeur de
pénétration en comparaison d’un système de FF-OCM, en combinant le filtrage interfé-
rométrique de la FF-OCM avec un filtrage confocal linéaire, tout en conservant la haute
résolution spatiale de la FF-OCM. Le gain en pénétration de la LC-OCM a été démontré en
imageant un même échantillon (oreille de souris ex vivo) avec un système de LC-OCM et de
FF-OCM. L’éclairage « ligne » nécessite par ailleurs d’utiliser une source spatialement co-
hérente puissante (typiquement un laser supercontinuum), et permet d’atteindre des temps
d’intégration très faibles pour saturer le capteur. Ainsi, des images de peau humaine in
vivo ont pu être obtenues en LC-OCM , avec une profondeur de pénétration supérieure
en comparaison du système de FF-OCM pour l’imagerie in vivo développé précédemment.
Nous avons de plus montré qu’il était possible d’appliquer les méthodes d’imagerie du
flux sanguin développées en FF-OCM à la LC-OCM. En particulier, la technique de spe-
ckle variance a été appliquée pour imager de l’intralipide s’écoulant dans un capillaire en
LC-OCM.

Du fait de l’obtention d’images de résolution similaire aux images de FF-OCM, mais
avec une plus grande profondeur de pénétration, la possibilité d’application de méthodes
d’imagerie fonctionnelle et la possibilité d’imagerie in vivo sans avoir besoin d’optimisation
particulière, la LC-OCM est une méthode très prometteuse. Le défaut majeur de la LC-
OCM est cependant le coût élevé des sources spatialement cohérentes à spectre large,
largement supérieur à celui des sources utilisées en FF-OCM.
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Conclusion générale

Les travaux de thèse présentés dans ce manuscrit se sont articulés autour du dévelop-
pement de systèmes de FF-OCM permettant de proposer des outils adaptés à l’imagerie
anatomique et fonctionnelle de la peau humaine in vivo. L’objectif de ces travaux est d’al-
ler vers la réalisation de dispositifs d’imagerie utilisables par les dermatologues dans le
contexte du diagnostic du cancer de la peau.

Ainsi, une première étape de nos travaux a été de développer un système de FF-OCM
adapté à l’imagerie de la peau, compact, et pouvant acquérir des images tomographiques
3D d’échantillons à partir d’un unique degré de liberté, le rendant particulièrement simple
d’utilisation. A partir de ce système, nous avons montré qu’un éclairage par une unique
LED blanche permettait d’atteindre des performances identiques à celles obtenues en éclai-
rage par lampe halogène, tout en bénéficiant des nombreux avantages de l’éclairage LED :
compacité, faible coût, très bon rendement énergétique. . . Nous avons ainsi développé un
système de FF-OCM par éclairage à LED blanche, ayant une résolution de 0.7 µm × 1.8 µm
(axial × latéral), et une sensibilité de détection de 70 dB. Des images de têtard et de peau
humaine ex vivo ont validé que ce système à LED permettait d’obtenir des images de
qualité identique à celles obtenues avec un système conventionnel à éclairage par lampe
halogène.

Cependant, la puissance de la LED n’était pas suffisante pour atteindre des vitesses
d’acquisition permettant d’imager des échantillons in vivo. Afin de proposer un système
adapté à l’imagerie de la peau in vivo tout en bénéficiant des avantages de l’éclairage
LED, une LED de haute puissance a par la suite été utilisée, en combinaison avec un
interféromètre compact (11 × 11 × 5 cm3, 210 g), optimisé pour maximiser la sensibilité
de détection, permettant finalement d’obtenir des images tomographique à une cadence de
50 Hz, avec une sensibilité de 74 dB, tout en conservant une très haute résolution spatiale
(0.9 µm × 1.2 µm (axial × latéral)). L’interféromètre a par ailleurs été modifié pour pouvoir
acquérir des images en continu à une profondeur fixée dans l’échantillon, permettant ainsi
d’afficher en temps réel les images tomographiques obtenues. Des images de peau humaine
in vivo à différentes profondeurs ont été obtenues sur ce système. Ce système de FF-OCM
à éclairage LED est simple, compact et adapté à l’imagerie à haute résolution en temps
réel de la peau humaine in vivo. Cependant, pour pouvoir imager profondément dans la
peau (jusqu’à ∼ 150 µm), il a été nécessaire de diminuer la taille du champ d’observation,
en passant d’un champ de 990 µm × 990 µm (sur le premier montage à LED) à un champ
de 240 µm × 240 µm. Ceci constitue la principale limitation de ce système (qui pourrait
être surmontée par le développement de caméras plus rapides), avec la faible sensibilité
(inhérente à la FF-OCM) en comparaison aux systèmes d’OCT conventionnels.
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A partir de ce montage à haute vitesse, nous nous sommes proposés d’étudier l’im-
plémentation de méthodes d’angiographie (cartographie, voire caractérisation, des écoule-
ments sanguins) en FF-OCM. De telles méthodes ont largement été implémentées en OCT
conventionnelle, donnant des résultats très intéressants pour de nombreuses applications
médicales, y compris en dermatologie, mais avaient très peu été explorées en FF-OCM.
Nous avons ici développé quatre méthodes d’angiographie en FF-OCM, basées sur une
analyse des images interférométriques (temporelle ou fréquentielle), des images de phase
ou des images tomographiques conventionnelles d’amplitude. Seule une de ces méthodes
avait déjà été étudiée en FF-OCM, pour une application différente. Ces différentes mé-
thodes ont toutes été testées sur un modèle de capillaire sanguin constitué d’intralipide
s’écoulant dans un capillaire en verre placé dans du silicone diffusant. Elles ont permis
d’isoler l’intralipide en mouvement, démontrant la possibilité d’imager des écoulements à
très haute résolution en FF-OCM. Nous avons montré que la méthode basée sur l’analyse
d’images tomographiques, la plus simple à implémenter, permettait d’imager l’intralipide
en écoulement à des vitesses de 0 à 45 mm/s. Cependant, la sensibilité du système FF-OCM
était insuffisante pour tester ces méthodes sur des écoulements sanguins in vivo.

Nos travaux ont par ailleurs aussi porté sur l’implémentation d’une autre méthode
d’imagerie fonctionnelle en FF-OCM : l’imagerie polarimétrique, permettant d’obtenir des
images d’échantillons dont le contraste dépend de leurs propriétés polarimétriques, celles-
ci pouvant apporter des informations très utiles, notamment en dermatologie. L’imagerie
polarimétrique en FF-OCM a déjà été étudiée, mais en se basant toujours sur un mon-
tage identique permettant de mesurer la biréfringence des échantillons. Nous nous sommes
proposé ici d’implémenter une méthode d’optimisation permettant de modifier le montage
conventionnel de FF-OCM polarimétrique de manière à obtenir des images présentant un
contraste polarimétrique maximal entre deux zones d’un échantillon donné. Ce travail a
été mené dans le cadre d’un séjour de deux mois à l’université Stanford, au cours duquel
un montage de FF-OCM polarimétrique a été développé, et la méthode d’optimisation
testée avec succès sur un échantillon simple (maximisation du contraste entre deux zones
d’orientation différentes dans un film polarisant). Si du travail reste à faire pour pouvoir
appliquer cette méthode sur des échantillons biologiques, nos travaux ont montré pour la
première fois qu’il était possible d’améliorer le contraste de la FF-OCM polarimétrique
simplement en adaptant le montage à une situation donnée, à partir d’une méthode d’opti-
misation encore jamais utilisée à l’échelle microscopique sur des systèmes capables d’imager
en profondeur.

A partir de nos travaux, nous avons identifié que la profondeur de pénétration de la FF-
OCM était insuffisante pour le développement d’outils pouvant effectivement être utilisés
par les dermatologues et permettant l’implémentation de méthodes d’imagerie fonction-
nelle. Afin de remédier à ce problème, nous nous sommes intéressés au développement
d’un nouveau système, identique au système de FF-OCM précédemment développé, mais
dont l’éclairage se fait selon une ligne obtenue à partir d’un laser supercontinuum plutôt
que sur l’ensemble du champ d’observation. Cette méthode (la microscope par cohérence
optique confocale à éclairage « ligne », ou LC-OCM) permet ainsi de combiner le filtrage
interférométrique de la FF-OCM avec un filtrage confocal linéaire pour en améliorer la
sensibilité et ainsi la profondeur de pénétration. Un système basé sur cette méthode a été
construit et a permis d’obtenir des images de peau humaine in vivo, avec une profondeur
de pénétration supérieure à 300 µm. et une résolution spatiale du même ordre qu’en FF-
OCM (0.8 µm × 1.2 µm (axial × latéral)). Nous considérons ce système comme étant
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très prometteur pour répondre aux besoins des dermatologues, mais il nécessite une source
d’illumination plus onéreuse qu’en FF-OCM.

Il semble ainsi que le prolongement logique des travaux engagés durant cette thèse
serait d’aller vers le développement d’un système de LC-OCM optimisé pour l’imagerie
médicale. Pour ce faire, plusieurs pistes sont à envisager :

— La maximisation du champ d’observation : Dans notre système, le champ d’obser-
vation ne correspond pas au champ maximal pouvant être imagé par les objectifs
de microscope. Augmenter la taille du champ observé pour tirer profit du champ
de vision disponible des objectifs, en utilisant une lentille de tube et une caméra
différentes, semble ainsi impératif.

— L’amélioration de la profondeur de pénétration : Si la combinaison du filtrage inter-
férométrique et du filtrage confocal permet déjà d’atteindre des grandes profondeurs
de pénétration en comparaison à la FF-OCM, les images obtenues au cours de nos
travaux étaient acquises sans accumulation, avec une source de spectre centré vers
le visible. En combinant l’accumulation avec une source centrée vers le proche infra-
rouge, on pourra certainement atteindre des profondeurs de pénétration supérieures.
Cependant, le décalage vers l’infrarouge implique une perte de résolution, il est donc
nécessaire de déterminer le meilleurs compromis entre profondeur de pénétration et
résolution spatiale. Afin d’optimiser l’imagerie en profondeur, le développement de
méthodes d’optique adaptative, déjà largement étudiées en OCT conventionnelle
[201], pourrait s’avérer intéressant pour réduire la perte en résolution due à la dif-
fusion plus importante en profondeur dans les tissus.

— Le développement d’un système de LC-OCM portatif : Le système développé au
cours de cette thèse était basé sur un interféromètre compact, cependant l’ensemble
du système était encore loin d’être portatif. La miniaturisation des autres éléments
du système (voie d’éclairage et d’imagerie) permettrait d’obtenir un outil manipu-
lable à la main permettant aux dermatologues d’imager facilement n’importe quelle
partie de la peau d’un patient.

— L’application des méthodes d’angiographie en LC-OCM : les méthodes d’angiogra-
phie développées durant ma thèse sont directement applicables à la LC-OCM. Nous
avons déjà montré que la technique de speckle variance fonctionnait parfaitement
en LC-OCM sur un modèle de capillaire sanguin. Il faudrait à présent tester ces
méthodes pour imager la microvasculature de la peau. D’autres méthodes d’image-
rie fonctionnelle, telle que l’imagerie polarimétrique, déjà étudiée dans nos travaux,
l’imagerie à contraste moléculaires ou encore l’élastographie pourrait aussi être en-
visagées en LC-OCM.

Cependant, au-delà de ces améliorations techniques de la LC-OCM, n’oublions pas que
ce système est avant tout destiné aux dermatologues : l’établissement de la LC-OCM comme
une technique effectivement utile pour l’imagerie dermatologique se fera ainsi avant tout
via des tests cliniques, qui constituent une prochaine étape importante du travail effectué
durant cette thèse.
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Annexe A

Microscopie optique

La microscopie a été développée dans le but de pouvoir observer des structures trop
petites pour être observées à l’œil nu. Afin de comprendre la manière dont fonctionne un
microscope, commençons par nous intéresser à ce qui limite l’œil pour la visualisation des
petites structures.

L’œil est un système d’imagerie d’optique : composé de lentilles (la cornée et le cris-
tallin) baignant dans du liquide (humeur aqueuse et humeur vitrée), il collecte les rayons
lumineux incidents (limités par sa pupille) et les focalise sur un capteur photosensible
(la rétine) de telle manière que tous les rayons issus d’un point de l’objet observé sont
focalisés en un seul point sur la rétine. La figure A.1.a représente schématiquement l’ima-
gerie d’un objet par l’œil, en considérant une seule lentille pour représenter l’ensemble
{cornée+cristallin}.

Comment faire pour observer un petit objet à l’œil ? La réponse est a priori intuitive :
l’approcher au plus près de manière à le « voir le plus grand possible ». Autrement dit, à
ce que son image occupe le plus de place possible sur la rétine, d’un point de vue optique,
que le rayon principal (rayon (BOB’) sur la figure A.1.a) soit le plus incliné possible, ce
qui correspond à un grandissement maximal par le système optique que constitue l’œil 1.
Dans un système optique habituel, le grandissement est fixé par la disposition des lentilles
et leurs focales. Cependant, le cristallin a une focale variable, et ainsi le grandissement est
variable et sera d’autant plus important qu’on approche l’objet de l’œil. Mais dans une
certaine limite : si l’on approche l’objet trop près, le cristallin n’a plus la capacité de bien
focaliser les rayons sur la rétine. Ceci est illustré sur la figure A.1.b. La position de l’objet la
plus proche de l’œil pour laquelle il est encore possible pour l’ensemble {cornée+cristallin}
de former une image sur la rétine est défini comme étant le punctum proximum. L’objectif
du microscope est donc de dépasser cette limitation et de permettre à l’œil de former des
images nettes d’objets comme s’ils étaient en deçà du punctum proximum, c’est à dire avec
un grandissement plus grand que celui imposé à l’œil par cette limite. Notons finalement
qu’au repos, la focale du cristallin est telle que l’ensemble {cornée+cristallin} focalise bien
sur la rétine les rayons lumineux provenant de l’infini, comme illustré sur la figure A.1.c.
Dans ces conditions, la taille d’un objet (à l’infini) peut être défini par sa taille angulaire
(α sur la figure), directement liée à la taille de son image sur la rétine.

1. Grandissement d’un sytème optique : G = A′B′

AB
avec AB la taille de l’objet et A′B′ la taille de

l’image de l’objet faite par le système optique.
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Figure A.1 – a) Schéma de l’imagerie d’un objet par l’oeil, b) schéma de l’imagerie d’un
objet situé en deçà du punctum proximum (PP), c) schéma de l’imagerie d’un objet à
l’infini.
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Figure A.2 – Principe de la loupe : a) imagerie d’un objet en utilisant une loupe, b)
imagerie du même objet à l’œil, l’objet étant placé au punctum proximum.

Figure A.3 – Rayons lumineux issus du point de l’objet le plus excentré de l’axe optique
collectés par l’œil après une loupe, pour deux positions de l’œil.

A.1 Optique du microscope

Le système optique le plus simple permettant de grossir un objet au-delà de la limite
de l’œil est une simple lentille convergente. C’est le principe de la loupe, illustré sur la
figure A.2. En plaçant un objet à la distance focale de la lentille, ses rayons sont renvoyés
à l’infini après passage par la lentille, la taille de l’objet peut alors être caractérisé par
une certaine taille angulaire, et l’œil peut l’imager avec un cristallin au repos. Si la taille
angulaire (lié à la focale de la lentille utilisée) est plus importante que l’angle du rayon
principal lorsque l’objet est imagé par l’œil à son punctum proximum, alors la limite de
l’œil en terme de grandissement est dépassée.

L’utilisation d’une lentille simple pose cependant des problèmes. Un problème facile-
ment visible est celui du vignettage et de la limitation du champ d’observation 2 (taille de la
zone de l’objet pouvant être imagée après passage par le système optique) : après passage

2. ou FOV pour field of view en Anglais.
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Figure A.4 – Schéma du microscope le plus basique, à deux lentilles.

par la lentille, seule une partie des rayons lumineux (à l’infini) vont pouvoir être collectés
par l’œil (limitation par sa pupille). Il est clair (voir figure A.3) qu’à moins que la pupille
de l’œil ne soit confondue avec celle de la lentille (à savoir la lentille elle-même si le sys-
tème optique se limite à une lentille simple), les rayons les plus inclinés (correspondant aux
points de l’objets les plus excentrés de l’axe optique) seront en partie coupés, et moins de
lumière parviendra à l’œil pour ces rayons (phénomène de vignettage), ou pourront même
ne pas du tout être collectés par la rétine (limitation du champ d’observation). Une solu-
tion à ce problème est d’utiliser une seconde lentille pour imager la pupille de la première
lentille à une position dans l’espace où l’utilisateur pourra venir placer la pupille de son
œil sans contraintes physiques. Comme on l’a dit, lorsque les pupilles sont confondues, les
problèmes évoquées précédemment disparaissent. On s’arrange alors pour les rayons soient
renvoyés à l’infini après la deuxième lentille (la première lentille forme une image de l’objet
au foyer de la deuxième), pour que l’imagerie puisse toujours être faite par l’œil avec un
cristallin au repos. Ce système à deux lentilles est illustré en figure A.4), et constitue la
base du microscope. La première lentille est appelée objectif du microscope, la seconde est
appelée oculaire.

Les objectifs sont souvent conçus pour imager des objets placés à leur distance focale,
de telle manière que les rayons lumineux sont renvoyés à l’infini en sortie de ces objectifs.
Lorsqu’on utilise de tels objectifs (en conjugaison infini/foyer), il est alors nécessaire d’uti-
liser une lentille entre l’objectif et l’oculaire, pour former l’image qui sera ensuite renvoyée
à nouveau à l’infini par l’oculaire, tout en pouvant maintenir le renvoi de la pupille du
système dans une zone accessible à la pupille de l’œil. Cette troisième lentille est appelée
lentille de tube. L’intérêt de ces objectifs et de pouvoir utiliser des objectifs de différentes
focales avec la même structure {lentille de tube+oculaire}. La figure A.5) illustre cette
configuration.

Notons finalement que si une caméra est utilisée, l’oculaire n’a alors plus lieu d’être : si
l’on considère une caméra comme étant simplement un capteur photosensible, il suffit de
la placer à la position où l’image intermédiaire (renvoyée à l’infini par l’oculaire pour une
imagerie à l’œil) est formée (en sortie de l’objectif ou de la lentille de tube) pour pouvoir
obtenir une image. Une caméra étant utilisée au cours de nos travaux, c’est ce cas qui
nous intéresse. Par ailleurs, des objectifs infini/foyer sont utilisés : dans ces conditions, le
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Figure A.5 – Schéma du microscope avec objectif en conjugaison infini/foyer.

grandissement G du système est simplement donné par

G =
fLt
fobj

, (A.1)

avec fLt la focale de la lentille de tube et fobj la focale de l’objectif.

A.2 Objectifs, résolution et aberrations

L’objectif est l’élément essentiel du microscope. C’est lui qui collecte la lumière direc-
tement issue de l’échantillon. Comme expliqué précédemment, le grandissement du micro-
scope dépend en partie de la focale de l’objectif, cependant les constructeurs n’ont pas
pour usage de donner la focale des objectifs dans leurs specifications : en général, c’est le
grandissement de l’objectif qui est donné, donnant le rapport entre la taille de l’image (in-
termédiaire) formée par l’objectif et la taille de l’objet, en indiquant en parallèle la distance
entre les plans d’appui de l’objectif et de l’oculaire (liée à la distance de l’objectif à laquelle
l’image intermédiaire est formée dans les conditions d’utilisation pour lesquelles l’objectif
a été conçu), appelée longueur de tube. Pour les objectifs en configuration infini/foyer, le
grandissement indiqué correspond au rapport entre la taille de l’image formée par la len-
tille de tube, en considérant pour celle-ci une focale propre au constructeur. Le tableau
A.1 donne les focales de lentilles de tubes propres aux quatre principaux constructeurs
d’objectifs. Si besoin, on peut ainsi retrouver la focale de l’objectif par la relation

fobj =
fLt,constructeur

Gobj
, (A.2)

avec fLt,constructeur la focale de la lentille de tube propre au constructeur et Gobj le gran-
dissement indiqué pour l’objectif.

Cependant le grandissement n’est pas la donnée la plus essentielle du microscope. En
effet, obtenir l’image la plus grande possible d’un échantillon n’a que peu d’intérêt si :

1. Le grandissement implique une perte de champ d’observation.

2. L’objet est agrandie, mais il est impossible de discerner les structures les plus fines
de l’échantillon.

D’après cette remarque, les deux grandeurs les plus importantes de l’objectif sont donc
sont donc :
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Constructeur focale de lentille de tube associée (mm)
Leica 200
Nikon 200

Olympus 180
Zeiss 165

Table A.1 – Focales de lentilles de tube propres aux quatre principaux constructeurs
d’objectifs de microscope. Extrait de www.microscopyu.com

1. Son champ d’observation (FOV) : la taille (a priori un diamètre) de la zone de
l’échantillon pouvant être imagée sans perte de lumière, directement lié à l’agence-
ment physique des éléments constituant l’objectif (composé en réalité de plus d’une
lentille). Cette donnée est parfois indiquée par les constructeur sous la forme du
numéro de champ FN (pour field number en Anglais), lié au champ d’observation
par

FOV =
FN

Gobj
(mm). (A.3)

2. Sa limite de résolution : la finesse maximale des structures qu’il est capable de
discerner.

Afin de comprendre de quel paramètre de l’objectif dépend sa résolution, reprenons le
raisonnement présenté à la partie 1.2.2 (cas d’un échantillon mince) : plus les structures
sont fines, plus elles correspondent à une fréquence spatiale élevée contenue dans O(x, y), et
ainsi à un angle de diffraction élevé. Ainsi, la fréquence spatiale fs la plus grande pouvant
être vue par l’objectif (et donc la structure la plus fine, de taille 1

fs
, pouvant être résolue)

est liée à l’angle maximal de la lumière que l’objectif peut admettre. D’après l’équation
1.5 cette fréquence maximale vaut

fs,max =
nd sin(θd,max)

λ
. (A.4)

Dans cette équation, nd et θd,max correspondent à l’indice de l’échantillon, et à l’angle
diffracté dans l’échantillon. Cependant, le produit n sin(θ) est un invariant au cours de la
propagation dans un système optique (loi de Descartes), et on peut donc finalement avoir

fs,max =
nim sin(U)

λ
, (A.5)

avec nim l’indice du milieu dans lequel l’objectif est immergé (l’indice d’immersion), et U
l’angle maximal admis par l’objectif (voir figure A.6). C’est donc le produit de ces deux
grandeurs qui détermine la résolution de l’objectif. On définit ainsi l’ouverture numérique
de l’objectif (NA, pour numerical aperture en Anglais) :

NA = nim sin(U). (A.6)

Afin que l’ouverture numérique (et donc la résolution) ne varie pas en fonction du
champ, les objectifs de microscope sont conçus de telle manière que leur pupille soit placée
dans leur plan focal arrière : ainsi, l’objectif récupère un cone de lumière identique pour
tous les points du champ, comme illustré sur la figure A.7 a). L’objectif est dit télécentrique
(dans l’espace objet).
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Figure A.6 – Définition de l’ouverture numérique de l’objectif.

Figure A.7 – a) Illustration de la télécentricité de l’objectif. b) Focalisation de chaque
direction correspondant à une fréquence spatiale. PO : pupille de l’objectif.

Notons que la lumière (diffractée) dans une direction donnée est focalisée en un point
au niveau de la pupille, comme illustré sur la figure A.7 b). Ainsi, au niveau de la pu-
pille, chaque point correspond à une fréquence spatiale, et l’intensité en ce point in-
dique la « quantité » de cette fréquence spatiale contenue dans l’échantillon. On retrouve
donc dans le plan de la pupille la quantité ω(u, v) définie à l’équation 1.4. L’associa-
tion fréquence spatiale↔angle devient dans le plan de la pupille une association fréquence
spatiale↔position. A partir de la figure A.7 b), on peut montrer qu’on a 3

nim sin(θ) =
u

fobj
(A.7)

d’où fsλ =
u

fobj
d’après (A.5) (A.8)

et ainsi fs =
u

λfobj
, (A.9)

donnant la relation entre la position u au niveau de la pupille et la fréquence spatiale
associée fs 4. On peut ainsi directement déterminer le lien entre le diamètre de la pupille

3. Dans la figure A.7 b), il est important de noter que la distance de la lentille simple (modélisant
l’objectif) à laquelle la lumière est focalisée vaut fobj , mais selon la direction du rayon principal. C’est
donc la distance OB′ qui vaut fobj , et la focalisation ne se fait pas exactement dans le plan de la pupille
(à moins de considérer des angles assez faibles de telle manière que tan(θ) ≈ sin(θ) ≈ θ). Cependant en
réalité, les objectifs (constitués de plus d’une lentille. . .) sont conçus de manière à corriger cet effet, et la
focalisation peut effectivement se faire dans le plan de la pupille. Notons de plus que la pupille est a priori
dans l’air : au niveau de la pupille, l’angle θ(pupille) est donc en fait tel que sin(θ(pupille)) = nim sin(θ).

4. Le raisonnement est ici effectué à 1 dimension. Dans un objet à 2 dimensions, une notion d’orientation
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de l’objectif �obj et son ouverture numérique :

�obj = 2NAfobj . (A.10)

C’est ainsi la taille de la pupille qui détermine la limite de résolution de l’objectif.

Il est utile d’introduire ici la notion de cohérence spatiale de l’éclairage. Jusqu’à main-
tenant, nous avons uniquement considéré des échantillons éclairés par des ondes planes, se
propageant dans une unique direction. La cohérence spatiale de la lumière est liée à l’éten-
due de la source lumineuse (où à l’étendue angulaire de la lumière une fois collimatée) :
une source ponctuelle est totalement cohérente, tandis qu’une source s’étendant à l’infini
est totalement incohérente. Ainsi, tous les raisonnements ont été fait en considérant une
source cohérente spatialement (étendue angulaire nulle une fois collimatée). Avec une telle
source toute la lumière diffractée dans n’importe quel angle θ est intégralement récupérée
par l’objectif, jusqu’à une certaine limite, correspondant à l’angle U. Dans le plan de la
pupille, cela correspond au fait que chaque angle θ correspond à deux points (voir figure
A.7 b)) : tant que les deux points sont inclus dans la pupille, toute la lumière associée à la
fréquence spatiale est récupérée. Toutes les fréquences associées à un angle inférieur à U
sont donc récupérées aussi bien les unes que les autres par l’objectif : elles sont vues avec
un contraste identique. La limite de résolution correspond à fs,max définie à l’équation A.5.

Dans le cas d’un éclairage incohérent spatialement, l’étendue angulaire du faisceau col-
limatée s’étend à l’infini mais la lumière qui sera effectivement récupérée par l’objectif
est de toute façon limitée par son ouverture numérique. Ainsi une source se définit comme
incohérente spatialement par rapport à un objectif donné si son étendue angulaire est supé-
rieure ou égale à arcsin(NA) (en considérant que la source est collimatée dans l’air). Dans
le cas d’une source incohérente, les effets de diffraction des différentes directions d’éclairage
s’additionnent. Dans le plan de la pupille, la diffraction pour une fréquence spatiale don-
née ne correspond plus à deux points, mais à deux taches, correspondant à l’addition des
effets de tous les rayons correspondant à toutes les inclinaisons admises par l’objectif, et
couvrant finalement toute la pupille. La figure A.8 représente la différence entre les figures
de diffractions pour une fréquence spatiale donnée entre les cas cohérent et incohérent.
On voit que dans le cas incohérent, la quantité de lumière perçue par l’objectif baisse
continument à mesure que la fréquence spatiale augmente, jusqu’à une fréquence spatiale
maximale correspondant à la situation ou les deux taches de diffraction sont tangentes à
la pupille. La limite de résolution dans le cas incohérent correspond donc à :

fs,max,incoherent =
�obj
λfobj

(A.11)

=
2NA

λ
. (A.12)

d’après les équations A.9 et A.10. Un éclairage spatialement incohérent permet donc d’ima-
ger des fréquences spatiales inaccessibles en éclairage spatialement cohérent (bien qu’avec
un constraste réduit). D’autre part, en éclairage spatialement cohérent, il est possible que
les interférences entre les structures de l’échantillon créent des artefacts dans les images,
c’est à dire des informations ne correspondant pas à des informations sur la morphologie
de l’échantillon, mais dues à la façon dont les images sont acquises. Ces artefacts sont dues

de la fréquence est introduite, mais le distance à l’origine r d’un point dans la pupille correspond toujours
bien à fs = r

λfobj
.
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Figure A.8 – Illustration des trois cas cohérent, incohérent et partiellement cohérent
spatialement, pour l’éclairage d’un point donné, et dans le plan de la pupille pour une
fréquence spatiale donnée.

aux interférences pouvant avoir lieu entre les structures de l’échantillon. En éclairage in-
cohérent spatialement, des interférences ont lieu pour toutes les directions d’illumination,
et leur superposition moyenne leurs effets : les images en éclairage incohérent sont dénuées
d’artefacts liés aux interférences. Ainsi, l’éclairage incohérent spatialement est souvent
préféré en microscopie. Il est évidemment aussi possible d’avoir une source partiellement
cohérente, dont l’étendue angulaire ne couvre pas toute la pupille, correspondant à un cas
intermédiaire entre les cas cohérent et incohérent : les taches de diffraction ne couvrent pas
toute la pupille, et sont donc totalement récupérées jusqu’à une certaine fréquence spa-
tiale (inférieure à NA

λ ), après quoi on observe une diminution du contraste des fréquences
spatiales jusqu’à une fréquence spatiale maximale inférieure à 2NA

λ . Les figures A.8 et A.9
résument les trois situations et le contraste des fréquences spatiales perçues. Notons que la
fonction du contraste en fonction de la fréquence spatiale est appelée fonction de transfert
de modulation (ou MTF pour modulation transfer function en Anglais).

Cette façon de définir la résolution d’un objectif est la plus complète et appropriée à la
microscopie, cependant un autre critère caractérisant la résolution est souvent utilisé. On
a vu que la limitation angulaire de l’objectif entrainait un filtrage passe-bas des fréquence
spatiale (voir figure A.9). Par ce même effet de filtre passe-bas, si l’on considère un objet
ponctuel (O(x, y) = δ(x, y)), il est impossible pour l’objectif d’en former une image res-
tant ponctuel. On peut montrer que l’image d’un objet ponctuel est en fait une figure de
diffraction correspondant à la diffraction par la pupille de l’objectif, appelée tache d’Airy.
En considérant l’objectif comme un filtre, la tache d’Airy correspond à la réponse impul-
sionnelle du filtre, ou PSF pour point spread function en Anglais. Par retour inverse de la
lumière, on peut montrer que dans le cas d’un échantillon quelconque, la plus petite zone
dont l’objectif peut récupérer la lumière correspond à la PSF dans l’espace de l’échantillon,
donnée par :

h(u) =
2J1(u)

u
, (A.13)

avec u = 2π
λ r NA avec r la distance radiale au centre de la PSF, et J1 la fonction de Bessel

du premier ordre. La figure A.10 représente la forme de la PSF.
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Figure A.9 – Fonctions de transfert de modulation pour les trois cas cohérent, incohérent
et partiellement cohérent spatialement [202].

Le diamètre de la PSF peut donc être vue comme correspondant au diamètre de la
plus petite structure pouvant être vue par l’objectif. Le diamètre de la PSF est donnée
par :

∆x =
0.61λ

NA
. (A.14)

Ce diamètre correspond à la distance entre les deux annulations autour du pic central de
la PSF (identique dans le cas d’un éclairage spatialement cohérent ou incohérent). Une
définition alternative du diamètre la plus petite structure pouvant être vue par l’objectif
correspond à la largeur à mi-hauteur (ou FWHM pour full width at half maximum en
Anglais) de la PSF.

Définir la résolution comme la largeur de la PSF est en pratique très utile, et plus simple
que de considérer la MTF. C’est donc ce critère que nous conserverons pour caractériser
la résolution des objectifs, bien qu’il ne soit pas le plus approprié à la microscopie 5.

Notons que la PSF considérée jusqu’ici est une fonction en deux dimensions, correspon-
dant à la lumière récupérée par l’objectif dans un plan donné. Cependant, si l’on considère
un échantillon épais, l’objectif recupère de la lumière de tout un volume tridimensionnel.
On peut donc aussi définir une PSF axiale, correspondant à la plus petite zone dont l’ob-
jectif peut récupérer la lumière dans la direction axiale (direction d’illumination). Cette
zone est appelée profondeur de champ de l’objectif. La figure A.11 représente l’allure ty-
pique de la PSF axiale d’un objectif de microscope. En considérant pour critère que le
déplacement d’un objet ponctuel depuis la position où il est parfaitement focalisé par rap-
port à l’objectif ne doit pas introduire une différence de marche supérieure à λ

4 (tolérance
de Lord Rayleigh), on peut montrer que la profondeur de champ (largeur de la PSF axiale)
vaut

∆z =
0.5λ

nim(1− cos(U))
[202], (A.15)

La profondeur de champ est d’autant plus faible que l’ouverture de l’objectif est élevée,

5. Ce critère est adapté en astronomie, où l’objectif est bien souvent de résoudre des points très proches,
caractérisés par des taches d’Airy.
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Figure A.10 – Tache d’Airy d’un objectif ouvert à 0.3 (NA = 0.3) en considérant une
longueur d’onde d’illumination λ = 600nm, en 2D et en coupe (éclairage spatialement
cohérent).

Figure A.11 – Allure de la PSF axiale d’un objectif de microscope, avec z la direction
d’illumination. Extrait de http ://www.olympusmicro.com.
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et donc que la résolution (latérale) de l’objectif est élevée (∆x faible).
Le volume ∆x ×∆x ×∆z constitue ainsi le voxel de résolution de l’objectif. ∆x cor-

respond à la résolution latérale de l’objectif, tandis que ∆z correspond à sa résolution
axiale.

Indiquons finalement que la correction des aberrations est l’enjeu majeur de la concep-
tion d’un objectif de microscope. En effet, nous avons indiqué que le diamètre de la pupille
limitait la résolution de l’objectif. Cependant, ce sont les aberrations qui limitent réellement
le diamètre de la pupille lors de la conception de l’objectif. Plus les angles que l’objectif
admet sont élevés, plus la pupille peut être grande, mais plus il est difficile d’avoir une
bonne focalisation des rayons par l’objectif. Les aberrations optiques correspondent au fait
que le système optique ne dévie pas les rayons de la bonne manière pour avoir un point ob-
jet focalisé en un point image 6. On distingue cinq grands types d’aberrations : aberration
sphérique, coma, astigmatisme, courbure de champ, distorsion. Sans entrer dans les détails
des aberrations, retenons que plus l’ouverture numérique d’un objectif est élevée, plus il
est compliqué de limiter les aberrations, et d’autant plus si un grand champ d’observation
est désiré. Notons aussi que des aberrations (dites chromatiques) sont liées à la longueur
d’onde de la lumière, deux longueurs d’onde n’étant en général pas focalisées à la même
position par une lentille. On distinguera trois grandes classes d’objectifs en fonction de la
qualité de la correction des aberrations. De la moins bonne correction à la meilleure, on
distingue [202]

1. Les achromats : corrigés des aberrations chromatiques pour deux longueurs d’onde
et de l’aberration sphérique.

2. Les apochromats : corrigés des aberrations chromatiques pour trois longueurs
d’onde, de l’aberration sphérique et de la coma.

3. Les planapochromats : corrigés des aberrations chromatiques pour trois longueurs
d’onde, de l’aberration sphérique, de la coma et de la courbure de champ.

Notons que les autres éléments optiques du microscope (lentille de tube et oculaire) ne
doivent pas introduire d’aberrations si l’on veut conserver la qualité des objectifs lors
de l’imagerie (en général, cela est bien moins compliqué car les angles en sortie de l’ob-
jectif sont beaucoup plus faibles qu’en entrée). Notons que pour certains microscope, la
conception des différents éléments est conjointe. On ne peut alors pas utiliser l’objectif in-
dépendamment des autres éléments sans perdre en qualité du point de vue de la correction
des aberrations. Notons aussi qu’il arrive souvent que la conception de l’objectif soit faite
en considérant que l’échantillon est recouvert d’une lame couvre objet. L’épaisseur de la
lame couvre objet prise en compte pour la conception est alors indiquée sur l’objectif.

Un dernier paramètre important en pratique lors de l’utilisation d’un objectif de micro-
scope est sa distance de travail (ou WD pour working distance en Anglais), correspondant
à la distance physique entre la surface de l’objectif et l’échantillon pour qu’il soit bien
focalisé. Plus cette distance est faible, plus il est compliqué d’utiliser l’objectif en pratique.
En général, plus l’ouverture est élevée, plus la distance de travail est faible.

La figure A.12 montre une photographie d’un objectif de microscope. On peut voir
qu’on retrouve les informations essentielles sur les performances de l’objectif inscrites sur
la monture.

6. En se limitant à des considérations d’optique géométrique.



A.3. ÉCLAIRAGE 189

Figure A.12 – Photographie d’un objectif de microscope. Extraite de
www.edmundoptics.com

A.3 Éclairage

Afin d’éclairer au mieux l’échantillon à observer au microscope, trois paramètres sont
particulièrement importants :

1. L’éclairage de l’échantillon doit être uniforme et homogène : chaque point doit être
éclairé par la même quantité de lumière.

2. La cohérence spatiale de la lumière éclairant l’échantillon doit être la même en tout
point, sans quoi les fréquences spatiales perçues pourraient varier en fonction du
point considéré dans l’échantillon.

3. Un maximum de lumière issue de la source doit parvenir à l’échantillon, afin de pou-
voir l’éclairer avec un maximum de lumière pour une puissance de source minimale.

Le premier point implique que chaque point de l’échantillon est éclairé par un cone
de lumière identique « coté source » (en supposant une source isotrope, émettant la même
quantité de lumière dans toutes les directions), et que l’échantillon n’est conjugué avec
aucun élément qui pourrait présenter des inhomogénéités.

Le deuxième point implique que chaque point de l’échantillon est éclairé par le même
cone de lumière « coté échantillon », l’angle de ce cone définissant la cohérence spatiale de
la lumière (voir figure A.8).

Le troisième point implique l’utilisation d’une lentille permettant de collecter un maxi-
mum de lumière au niveau de la source afin de la rediriger vers l’échantillon.

Avant de s’intéresser au montage optique permettant de vérifier ces conditions, notons
que nos travaux ont pour objectif l’imagerie d’échantillons biologiques non préparés, ainsi,
l’éclairage se fera nécessairement par la même « voie » que l’imagerie, à moins d’éclairer
l’échantillon de biais entre l’objectif et l’échantillon (il sera alors très compliqué de vérifier
les conditions pour un bon éclairage énoncées précédemment, d’autant plus que la distance
de travail des objectif est généralement faible). Ainsi, la voie d’éclairage passera par l’ob-
jectif, comme indiqué sur le schéma de principe de la figure A.13. Un microscope éclairé de
cette manière est appelé microscope en réflexion, et cet éclairage est parfois désigné comme
un éclairage en épiscopie. Notons que cette configuration implique une certaine perte de
lumière en raison de l’utilisation d’un cube séparateur : uniquement la moitié de la lumière
incidente sur le cube atteint l’échantillon, et uniquement la moitié de la lumière revenant
de l’échantillon atteint la caméra.
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Figure A.13 – Schéma de principe de la microscopie en réflexion.

Figure A.14 – Montage d’éclairage en épiscopie vérifiant les différentes contraintes. a.
Rayons éclairant un point sur l’axe optique et un point à la périphérie du champ. b.
Rayons issus de la source sur l’axe optique et au point de la source le plus excentré tel que
les rayons sont admis par l’objectif (focalisation au niveau de la périphérie de la pupille
de l’objectif). La partie jaune de la source représente la partie de la source éclairant effec-
tivement l’échantillon, soit la taille de la source correspondant à un éclairage incohérent,
limité par l’ouverture de l’objectif.
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La figure A.14 présente le montage le plus simple permettant de vérifier ces différentes
contraintes. On place une lentille (collecteur) directement après la source afin de collecter
un maximum de lumière, puis afin d’éclairer tous les points de l’échantillon par le même
cone de lumière, on exploite la télécentricité de l’objectif en conjuguant la source avec la
pupille de l’objectif via une seconde lentille (condenseur).

Comme on peut le voir, chaque point de l’échantillon est éclairé par un cone de lumière
identique, c’est à dire une zone identique de la source. La taille de cette zone est limitée par
l’ouverture de l’objectif, et constitue la partie de la source « utile » (Utiliser une source plus
grande n’augmente pas la quantité de lumière reçue au niveau de l’échantillon). Du fait que
tous les point sont éclairés par cette même zone, si la source présente des inhomogénéités,
elles sont moyennées (de la même manière en tout point de l’échantillon) et l’éclairage
est finalement parfaitement homogène au niveau de l’échantillon. Utiliser une source plus
petite entraine un éclairage partiellement cohérent. On peut donc contrôler la cohérence de
l’éclairage en jouant sur la taille de la source, en plaçant un diaphragme devant la source par
exemple. Par ailleurs, on observe un conjugaison entre le collecteur et l’échantillon, il faut
donc faire attention à ce que le collecteur soit assez grand pour ne pas limiter le champ. Si
l’on veut délibérément limiter le champ, il est possible d’ajouter un diaphragme au niveau
du collecteur. Notons qu’avec les deux diaphragmes évoquées, on peut contrôler de manière
totalement indépendante la cohérence et le champ. Il faut aussi que le condenseur soit assez
grand pour ne pas couper les rayons dessinés sur la figure A.14, sans quoi on perd de la
lumière au niveau de l’échantillon, et tous les points ne sont plus éclairés par le même cone
de lumière coté échantillon, entrainant une cohérence dépendant du champ.

Notons qu’avec ce montage, chaque point n’est pas éclairé exactement par le même
cone de lumière « coté source ». Cependant il est très difficile de s’affranchir de cette
limitation, et sur des systèmes réels, le champ d’observation est en général assez faible
pour que la variation de l’angle du cone soit imperceptible. En revanche, un problème
plus fondamental de ce système est la conjugaison entre le collecteur et l’échantillon, qui
implique que la moindre poussière sur le collecteur va se voir au niveau de l’échantillon, et
entraîner une inhomogénéité de l’éclairage. Par ailleurs, il est en pratiqué très compliqué
de placer un diaphragme au niveau de la source (les sources sont souvent protégées, et
chauffent) si l’on désire contrôler la cohérence spatiale de l’éclairage.

Afin de résoudre ces problèmes, un montage légèrement modifié permet de conjuguer la
source et l’échantillon à des emplacements où il n’y a pas d’éléments, permettant d’y placer
facilement des diaphragmes pour pouvoir contrôler la cohérence spatiale et le champ. Ce
montage, présenté à la figure A.15 est appelé éclairage Köhler, du nom de son inventeur,
August Köhler. C’est ce montage d’illumination que l’on retrouve sur la quasi-totalité
des microscopes. On voit sur la figure A.15 que l’on retrouve toutes les caractéristiques
requises pour l’éclairage, avec en plus un contrôle aisé de la cohérence spatiale et du champ,
rendu possible par le repositionnement de la source au-delà de la focale du collecteur,
permettant d’en former une image où il est alors possible de placer un diaphragme pour
contrôler la cohérence spatiale (diaphragme d’ouverture). L’objectif étant considéré comme
corrigé à l’infini, le diaphragme permettant de contrôler le champ (diaphragme de champ)
est logiquement placé au foyer du condenseur (c’était déjà le cas précédemment, mais le
collecteur se trouvait alors à cet emplacement). Les focales du collecteur et du condenseur
ont été choisies de manière arbitraire pour les schémas, mais le choix de la focale du
collecteur est en réalité important car il fixe la quantité de lumière récupérée pour éclairer
l’échantillon. Notons qu’avec ce montage, si le collecteur ou le condenseur ont un diamètre
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Figure A.15 – Montage d’éclairage Köhler en épiscopie.

trop faible pour laisser passer tous les rayons, la cohérence dépend alors du champ 7. Par
ailleurs, l’échantillon n’est conjugué à aucun élément dans un éclairage Köhler, garantissant
une bonne homogénéité de l’éclairage. Le seul désavantage de ce type de montage est son
encombrement.

Finalement, remarquons que la qualité des optique du montage d’éclairage est bien
moins critique pour celle des optiques du montage d’imagerie : des aberrations au niveau
du collecteur et du condenseur ne pourront entrainer que de légères inhomogénéités d’éclai-
rage, de la perte de lumière et parfois des effets de bords liés aux aberrations chromatiques.
L’essentiel est donc d’être autour d’une configuration Köhler pour avoir un éclairage glo-
balement correct. Cependant, dans les microscopes haut de gamme, le montage d’éclairage
peut aussi être corrigé des aberrations, ce qui peut être assez complexe car les angles issus
de la source peuvent être très grand, notamment si l’on essaye de maximiser la lumière
collectée.

A partir de ces différentes considérations, la figure A.16 réprésente le schéma global
du microscope en réflexion que nous allons considérer comme référence pour l’imagerie des
tissus biologiques non préparés.

7. À nouveau, au vu des dimensions d’un système réel, cela ne devrait pas arriver. Si jamais uniquement
le collecteur a un diamètre trop petit, il est possible de rajouter une lentille pour conjuguer le collecteur
à l’échantillon et se retrouver dans une situation similaire au montage précédent, mais la lentille ajoutée
doit aussi avoir un diamètre assez grand pour ne couper aucun rayon, et on retrouve une conjugaison
collecteur/échantillon pouvant être gênante. . . Cependant on retrouve cette configuration à trois lentilles
chez certains fabricants.
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Figure A.16 – Schéma du microscope en réflexion.
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Annexe B

Interférences à deux ondes

B.1 Lumière monochromatique

Considérons l’interféromètre de Michelson présenté à la figure B.1. La lumière incidente,
provenant d’un laser collimaté, et correspondant ainsi à une onde plane monochromatique
caractérisée par un champ E(x) = E0 e

ik x (d’intensité I0 = |E0|2), est divisée par une lame
séparatrice 50 :50 (la moitié de la lumière est transmise et la moitié est réfléchie), réflechie
par une surface dans chaque bras (de coefficients de reflexion r1 et r2), puis recombinés
après un second passage dans le cube séparateur. Après recombinaison, les deux champs
(revenant des deux bras de l’interféromètre) sont donc les suivants :

E1(y) =
1

2
r1E0 e

i(k y+φ1), (B.1)

etE2(y) =
1

2
r2E0 e

i(k y+φ2), (B.2)

avec φ1 et φ2 les phases accumulées par les deux ondes avant recombinaison, liées à la
distance qu’elles ont parcourues.

D’après la figure B.1, on voit que φ1 = 2π
λ (L+ 2L1) et φ2 = 2π

λ (L+ 2L2) 1. Le capteur
(ponctuel, placé en y = Y ) mesure ainsi l’intensité suivante :

Imono = |E1(Y ) + E2(Y )|2 (B.3)

=|1
2
r1E0 e

(ik Y+iφ1) +
1

2
r2E0 e

(ik Y+iφ2)|2 (B.4)

=|1
2
E0 e

ik Y |2|r1 e
iφ1 + r2 e

iφ2 |2 (B.5)

=
I0

4

(
r1 e

iφ1 + r2 e
iφ2

)(
r1 e

iφ1 + r2 e
iφ2

)∗
(B.6)

=
I0

4

(
r1 e

iφ1 + r2 e
iφ2

)(
r1 e
−iφ1 + r2 e

−iφ2

)
(B.7)

=
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + r1r2e

i(φ1−φ2) + r2r1e
i(φ2−φ1)

)
(B.8)

=
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + r1r2

(
ei∆φ + e−i∆φ

))
(B.9)

Imono =
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + 2r1r2 cos(∆φ)

)
, (B.10)

1. Le facteur 2 est dû à l’aller retour avant recombinaison
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Figure B.1 – Interféromètre de Michelson.

Figure B.2 – Intensité mesurée par le détecteur en sortie de l’interféromètre de Michelson,
en fonction de ∆L. La longueur d’onde considérée est de 600 nm. On considère I0 unitaire,
et r1 = r2 = 1 (les deux surfaces sont des miroirs).

∆φ correspondant ainsi au déphasage entre les deux ondes, ∆φ = φ1−φ2 = 4π
λ (L1−L2) =

4π
λ ∆L, 2∆L étant ainsi la différence de marche δ entre les deux ondes.

La figure B.2 représente Imono en fonction de ∆L, correspondant à une situation où
l’on translate une des deux surface d’une quantité ∆L en gardant l’autre surface fixe (en
partant d’une situation initiale où L1 = L2). Notons que Imono est une fonction de λ et
∆L (ou δ).

B.2 Lumière polychromatique

Dans le cas d’une lumière polychromatique, l’intensité mesurée par le capteur corres-
pond à la somme des intensités (données par l’équation B.10)pour toutes les longueurs
d’onde contenues dans le spectre de la lumière, pondérées par un certain facteur S(λ)
correspondant à la « quantité » de chaque longueur d’onde dans le spectre de la lumière.

La figure B.3 représente le résultat des interférences en lumière polychromatique pour
un spectre contenant trois longueurs d’ondes discrètes, en représentant l’intensité mesurée
par le capteur en fonction de ∆L. Comme on le voit sur la figure, les interférences n’ont
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Figure B.3 – Intensité mesurée par le détecteur en sortie de l’interféromètre de Michelson,
en fonction de ∆L, pour trois longueurs d’onde (540 nm, 600 nm et 660 nm), et pour une
source polychromatique contenant ces trois longueurs d’onde.

alors lieu (i.e. leur contraste est bon) qu’autour de la position de la différence de marche
nulle (∆L = 0), là où les différents « réseaux de franges d’interférences » correspondant
aux intensités pour les trois longueurs d’onde sont à peu près en phase, tandis que pour
des valeur de ∆L trop grandes, les réseaux de franges d’interférences sont déphasés et la
somme des intensités tend vers 0.

Afin de comprendre la forme de la variation du contraste des franges autour de la
différence de marche nulle, écrivons l’intensité mesurée par le capteur. Pour simplifier le
calcul, nous ne prendrons pas en compte la variable λ mais la variable σ = 1

λ , et on
considérera δ plutôt que ∆L. Par ailleurs, la grandeur S(σ) (le « spectre » de la source)

est considérée telle que
∫ +∞

0
S(σ) dσ = 1, et on considèrera les coefficients de réflexion

indépendant de la longueur d’onde sur les plages spectrales considérées. Ainsi l’intensité
mesurée est la suivante :

Ipoly =

∫ +∞

0
S(σ)

[
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + 2r1r2 cos(2πσδ)

)]
dσ (B.11)

=
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + 2r1r2

∫ +∞

0
S(σ) cos(2πσδ)dσ

)
. (B.12)

Le « terme d’interférence » est ainsi
∫ +∞

0
S(σ) cos(2πσδ)dσ. Notons le M(δ). Nous

allons le réécrire pour lui donner une forme mathématiquement cohérente avec ce que l’on
a observé à la figure B.3, à savoir le produit d’un cosinus et d’une certaine fonction de
contraste (forme γ(δ)cos(Kδ) avec γ la fonction de contraste).
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D’après la parité de la fonction cosinus, on a :

M(δ) =

∫ 0

−∞
S(−σ) cos(2πσδ)dσ, (B.13)

et ainsi

M(δ) =

∫ +∞

−∞

S(σ) + S(−σ)

2
cos(2πσδ)dσ. (B.14)

Notons Ssym(σ) = S(σ)+S(−σ)
2 ; il s’agit d’une forme symétrisé du spectre S(σ), et

ainsi une fonction paire. Notons par ailleurs que pour une fonction paire F (σ), on a∫ +∞

−∞
F (σ) sin(Kσ)dσ = 0, car le produit d’une fonction paire et d’une fonction impaire

donne une fonction impaire. Ainsi, en sachant que e2iπσδ = cos(2πσδ) + i sin(2πσδ), on a
finalement :

M(δ) =

∫ +∞

−∞
Ssym(σ)e2iπσδdσ (B.15)

M(δ) = TF
[
Ssym(σ)

]
(δ). (B.16)

Ainsi M(δ) est la transformée de Fourier de Ssym(σ). Or Ssym(σ) peut s’écrire comme
la convolution de S(σ)

2 et de deux Dirac, positionnés à +σ et −σ, avec σ la valeur centrale
de σ dans S(σ). Ainsi :

M(δ) = TF

[
S(σ)

2
∗ (δσ + δ−σ)

]
(δ), (B.17)

où ∗ désigne le produit de convolution, et δx un Dirac en x.D’après les propriétés de la
transformée de Fourier, on a :

M(δ) =
1

2
TF

[
S(σ)

]
(δ)× TF

[
(δσ + δ−σ)

]
(δ), (B.18)

or la transformée de Fourier de deux Dirac symétriques correspond (à un facteur 2
près) à un cosinus 2, ici de fréquence σ, ainsi TF

[
(δσ + δ−σ)

]
(δ) = 2 cos(2πσδ), et donc

finalement :

M(δ) = TF
[
S(σ)

]
(δ) cos(2πσδ). (B.19)

On retrouve bien une forme γ(δ)cos(Kδ) pour M(δ). L’intensité s’écrit donc :

Ipoly =
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + 2r1r2

(
TF

[
S(σ)

]
(δ) cos(2πσδ)

))
. (B.20)

La fonction de contraste du réseau de franges en lumière polychromatique correspond
ainsi à la transformée de Fourier du spectre de la lumière. Plus le spectre sera large, plus la

2. Ce résultat a en fait déjà été évoqué à la partie A.2. On y avait vu qu’un échantillon comportant une
unique fréquence spatiale, dans le cas spatialement cohérent, correspondait à deux points dans l’espace de la
pupille du microscope (voir figure A.8) : formellement, on aurait pu montrer qu’il s’agit d’une transformée
de Fourier d’un cosinus en deux Dirac symétriques.
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fonction de contraste sera fine, et plus on ne pourra observer des interférences que pour des
différences de marche très faibles entre les deux bras. On notera la fonction de contraste
γ(δ) = TF

[
S(σ)

]
(δ) :

Ipoly =
I0

4

(
r2

1 + r2
2 + 2r1r2γ(δ) cos(2πσδ)

)
. (B.21)
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Annexe C

Exemples d’applications de l’OCT

L’application majeure de l’OCT est l’ophtalmologie, du fait de sa capacité à visualiser
les couches de la rétine. Des coupes de rétines saines ont été présentées à la figure 2.5, mais
l’OCT est avant tout devenu le technique d’imagerie de référence pour le diagnostic et le
suivi de pathologies rétiniennes telles que les trous et oedèmes maculaires, la dégénéres-
cence maculaire liée à l’âge et la rétinopathie diabétique (ces deux dernières constituant
les pathologies représentant les principales causes de cécité dans les pays industrialisés). La
figure C.1 représente par exemple des images d’un suivi d’une rétine atteintes de dégénéres-
cence maculaire liée à l’âge et d’un décollement de la rétine associé, à différents moments
de la thérapie. obtenue sur un système commercial Zeiss Cirrus HD-OCT, populaire chez
les ophtalmologues.

L’OCT permet également de visualiser de nombreuses zones du segment antérieur de
l’œil comprenant la cornée, l’iris et le cristallin , fournissant des informations pertinentes
pour le diagnostic et le suivi du glaucome.

Les systèmes OCT étant quasi exclusivement conçus à base de fibres optiques, l’OCT
est aussi souvent couplée à des systèmes d’imagerie endoscopique. On retrouve ainsi l’utili-
sation de l’OCT pour imager les parois internes de l’œsophage et du colon, comme présenté
à la figure C.2 pour un œsophage de porc, reconstitué en 3D et en coupe dans différentes
direction [203].

De la même manière, l’utilisation de la fibre optique permet à l’OCT d’être utilisé en
cardiologie, où son efficacité a été démontrée pour l’imagerie intra-vasculaires des plaques
de cholesterol dans les artères, difficiles à observer en radiologie conventionnelle. La figure
C.3 représente une image OCT obtenue sur un système commercial LightLab d’une artère
saine comparée à une artère bouchée présentant des calcifications [204].
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Figure C.1 – Suivi d’une rétine atteinte de dégénérescence maculaire liée à l’âge et d’un
décollement de la rétine associé au cours d’une thérapie par injections intra-vitréennes
d’anti-VEGF. Les coupes ont été effectuées à un an d’intervalle. Extrait de www.zeiss.com.

Figure C.2 – Œsophage porcin imagé in vivo par un système d’OCT endoscopique, re-
constitué en 3D et en coupe selon différents plans indiqués en a).
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Figure C.3 – Parois d’artères imagées avec un système d’OCT endoscopique. a) artère
saine, b) artère bouchée présentant des calcifications.



204 ANNEXE C. EXEMPLES D’APPLICATIONS DE L’OCT



Annexe D

Logiciel développé pour le système
de FF-OCM

L’objectif de ce logiciel est de proposer une interface permettant d’afficher les images
interférométriques obtenues directement de la caméra afin de pouvoir régler la différence
de marche nulle entre les deux lames de verres avant acquisition des images d’échantillon,
de régler l’accumulation et de piloter le PZT en conséquence (le mouvement à appliquer au
PZT est présenté à la figure 3.3), de proposer un outil pour vérifier que le déphasage d’une
image interférométrique à l’autre est bien de π

2 , de présenter les images tomographiques au
fur et à mesure de l’acquisition, en face, mais aussi pour une coupe verticale effectuée au
centre du champ (la coupe verticale se remplissant au fur et à mesure de l’acquisition), et
finalement de proposer des outils permettant de mesurer la résolution axiale et la sensibilité
du système. Les détails de la manière de coder ce logiciel du point de vue C++ ne seront
pas abordés dans ce manuscrit.

L’interface se constitue de quatre onglets. Le premier (« Initialization ») est présenté à
la figure D.1. Il permet de régler tous les paramètres de l’acquisition : le nombre d’images
nécessaires pour l’algorithme de démodulation, l’algorithme utilisé (même si l’algorithme
de Larkin a finalement été retenu, d’autres algorithmes ont pu être testé avec ce logiciel),
le nombre d’images accumulées, le nombre de pixels pour le binning, le nombre d’images
tomographiques successives moyennées (« binning axial »), le nombre d’images en face que
l’on souhaite acquérir (que l’on peut noter Ntomo).

Le logiciel donne aussi la possibilité de faire varier l’accumulation au cours de l’acqui-
sition (utile pour gagner en sensibilité seulement en profondeur où il y a moins de signal,
sans perdre de temps à accumuler là où le signal est fort), et donne la possibilité de traiter
les images interférométriques en temps réel (permet de les afficher au cours de l’acquisition)
ou d’attendre que l’acquisition de toutes les images interférométriques soit terminée avant
de les traiter pour obtenir les images tomographiques (peut nécessiter beaucoup d’espace
dans la mémoire vive, mais il n’y a aucun temps de calcul entre les images et donc pas de
problèmes si l’acquisition est rapide).

Le logiciel renvoie aussi la position du PZT, et permet de démoduler selon un schéma
linéaire, mais aussi pas à pas si on le souhaite (prend beaucoup de temps en raison de temps
de stabilisation du PZT longs d’un pas à l’autre). Le schéma sinusoïdal a été testé, mais
ne fonctionne pas car le PZT ne peut pas osciller correctement sur des très faibles distance
vue la masse de l’interféromètre à déplacer. Pour le schéma linéaire (ou pas à pas), on
règle l’amplitude totale sur laquelle on souhaite obtenir des images tomographiques dans
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Figure D.1 – Interface du logiciel développé pour piloter le montage de FF-OCM.

l’échantillon (profondeur jusqu’à laquelle on va), ainsi que la durée totale de la course du
piézo pour une acquisition 3D (liée à la durée d’acquisition des images par la caméra). Il est
aussi possible de séparer les images acquises successivement par une certaine quantité (le
PZT « sautera » alors d’une position à une autre entre chaque image, tout comme pour le
pas, ce type d’acquisition prend beaucoup de temps en raison de problèmes de stabilisation,
et on utilisera plutôt un schéma linéaire « continu »). Le bouton « configure » active le PZT
selon les paramètres rentrés par l’utilisateur, le bouton « reset » l’arrête et le repositionne
à sa position initiale.

Si dans un premier temps un caméra Dalsa 1M15, d’autres caméras ont ensuite été
utilisées, et une dernière option du logiciel était de sélectionner le type de caméra utilisé
dans le montage, et, si possible, de permettre de régler le temps d’intégration de la caméra.

Dans cet onglet, les images de la caméra sont affichées, ainsi qu’une coupe au centre de
ces images en parallèle, ou, si l’option interf est cochée, les coupes sur 4 images successives
(permet de vérifier que le déphasage est bien de π

2 entre les images successives lorsque
le PZT est activé). Il est aussi possible d’afficher à la place de ces images les images
tomographiques si l’option « temps réel » est cochée (les images tomographiques sont alors
affichées mais pas acquises). De la même manière une coupe centrale dans ces images est
affichées en parallèle (permet par exemple de vérifier la qualité de la démodulation pour
une interface simple).

Les autres onglets du logiciel sont simplement des onglets d’affichage, d’enregistrement
et d’analyse suite à une acquisition. Le deuxième onglet, (« Image En Face ») affiche les
images suite à une acquisition, et permet de les enregistrer. Notons qu’au cours de l’acqui-
sition, la position du PZT associée à chaque image en face est acquise (plus précisemment
la position pour la première image interférométrique utilisée pour la reconstruction de
l’image en face), et lors de l’enregistrement, le logiciel ouvre ImageJ (logiciel de traitement
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d’images), et associe via ce logiciel à chaque image la position du PZT correspondante
dans un fichier d’en-tête de l’image. Ainsi, lorsqu’une pile d’image est ouverte par la suite,
la position que le PZT avait pour chaque image peut être affichée.

Le troisième onglet (« ODP » pour opposition de phase) permet d’afficher plusieurs
coupes dans des images interféromètriques acquises successivement suite à l’acquisition
d’une image 3D. Il permet de vérifier que le déphasage est bien de π

2 entre les images
interférométriques. Il n’est utilisable que si l’option « temps réel » n’était pas activé durant
l’acquisition.

Le quatrième onglet (« Image Tomo (coupe) ») présente des coupes verticales dans les
images 3D. Durant l’acquisition, on observe une coupe centrale dans l’image 3D se remplis-
sant au fur et à mesure de l’acquisition. Suite à une acquisition, l’onglet permet d’observer
n’importe quelle coupe verticale dans l’image 3D. Cet onglet constitue uniquement un
onglet de visualisation.

Le dernier onglet (« Analyse ») est utile si l’échantillon imagée durant l’acquisition était
un échantillon de référence. Cet onglet permet de calibrer des coupes dans les images tomo-
graphiques obtenues sur l’échantillon de référence à partir de données sur cet échantillon,
rentrées par l’utilisateur, afin de mesurer la résolution axiale et la sensibilité du système.
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Titre : Développement de systèmes de microscopie par cohérence optique pour l'imagerie de la peau 

Mots clés : Imagerie médicale et biologique, Tomographie par cohérence optique, Microscopie tridimensionnelle, 
Microscopie interférométrique. 

Résumé : La microscopie par cohérence optique (OCM) est 
une technique d'imagerie tomographique basée sur 
l'interférométrie en lumière blanche permettant d'imager les 
milieux biologiques à l'échelle microscopique. L'OCM est 
une méthode particulièrement adaptée à l'imagerie 
dermatologique, en particulier pour le diagnostic du cancer 
de la peau, car elle permet d'obtenir des images similaires 
aux images histologiques sans nécessiter d'effectuer de 
biopsie.  
Ces travaux de thèse portent sur le développement de la 
microscopie par cohérence optique pour l'imagerie de la 
peau, dans le but de fournir au dermatologue un outil 
d'imagerie compact, adapté à l'imagerie dermatologique in 
vivo, et permettant d'obtenir des images à la fois 
structurelles et fonctionnelles. 
Un dispositif de microscopie par cohérence optique plein 
champ (FF-OCM) compact, à éclairage par LED blanche, a 
tout d'abord été développé, permettant d'obtenir des images 
tomographiques à très haute résolution (0.7 μm × 1.8 μm) 
jusqu’à ∼200 μm de profondeur dans la peau. En utilisant 
une LED de haute puissance, des images de peau in vivo ont 
pu être obtenues. 

A partir de ce dispositif de FF-OCM, des méthodes 
d'imagerie fonctionnelle permettant de cartographier les 
écoulements sanguins (angiographie) ont été mises en 
oeuvre. Quatre méthodes, basées sur une analyse du signal 
interférométrique (temporelle ou fréquentielle), d'images de 
phase ou d'images d'amplitude ont permis d'imager de 
l'intralipide s'écoulant dans un modèle de capillaire sanguin. 
L'imagerie fonctionnelle polarimétrique a aussi été explorée 
en FF-OCM. Une optimisation du contraste des images 
polarimétriques a été obtenue en modifiant les composants 
polarisants d'un montage conventionnel de FF-OCM 
polarimétrique en fonction de l'échantillon imagé. Cette 
méthode a été testée sur un échantillon polarisant simple. 
Finalement, une nouvelle méthode d'OCM, la microscopie 
par cohérence optique confocale à éclairage « ligne »  (LC-
OCM) a été étudiée, dans le but de développer un système 
permettant d'imager la peau in vivo,  avec une plus grande 
profondeur de pénétration dans les tissus que la FF-OCM. 
Ce système, combinant un filtrage interférométrique et un 
filtrage confocal, a permis d'obtenir des images de peau  in 
vivo en coupe verticale et en coupe en face,  avec une 
résolution spatiale similaire à celle de la FF-OCM, mais à 
une profondeur supérieure atteignant 300 μm. 

 

 

Title : Development of optical coherence microscopy systems for skin imaging 

Keywords : Medical and biological imaging, Optical coherence tomography, Three-dimensional microscopy, Interference 
microscopy. 

Abstract : Optical coherence microscopy (OCM) is a 
technique for tomographic imaging based on white light 
interferometry, making it possible to image biological 
media with micrometer-scale spatial resolution. OCM is 
particularly well-suited to dermatological imaging, 
especially skin cancer diagnosis, since it provides images 
that are similar to histological images without the need for 
biopsy.  
This PhD thesis focuses on the development of OCM for 
skin imaging, with the aim of providing a compact, in vivo 
imaging tool for the dermatologist, capable of acquiring 
structural and functional images of the skin. 
A compact, full-field OCM (FF-OCM) system illuminated 
by a white LED was first developed, making it possible to 
obtain tomographic images at an ultra-high resolution (0.7 
μm × 1.8 μm), up to ∼200 μm in depth within the skin. 
Using a high power LED, in vivo skin images could be 
obtained. 
 
 

Using this FF-OCM setup, functional imaging methods for 
blood flow mapping (angiography) were implemented. 
Four methods, based on temporal or frequency analysis of 
the interferometric signal, phase images or amplitude 
images, have been shown to be able to image intralipid 
flow within a model blood capillary. 
Functional polarimetric imaging has also been explored in 
FF-OCM. Contrast optimization in polarimetric images has 
been obtained by modifying the polarizing components of 
the conventional polarization sensitive FF-OCM setup 
depending on the sample to be imaged. This method has 
been tested on a simple polarizing sample. 
Finally, a new OCM method, line-field confocal OCM 
(LC-OCM), has been studied. The goal here was to develop 
a system capable of imaging the skin in vivo, with a tissue 
penetration depth greater than what is possible for FF-
OCM. This system, which combines interferometric 
filtering and confocal filtering, makes it possible to obtain 
in vivo skin images in vertical and en face slices, with a 
spatial resolution similar to that of FF-OCM, but with a 
greater penetration depth of 300 μm. 

 

 

 


	Remerciements
	Introduction générale
	La microscopie optique pour l’imagerie des tissus biologiques
	Introduction
	Interaction tissu-lumière
	Interaction entre la lumière et une particule unique
	Interaction entre la lumière et un ensemble de particules

	La microscopie pour le diagnostic médical
	Pratiques
	Besoins

	Techniques de microscopie pour l'imagerie en profondeur dans les tissus
	La microscopie à feuille de lumière
	La microscopie non linéaire
	La microscopie confocale

	Conclusion

	La Microscopie par Cohérence Optique
	Introduction
	La tomographie par cohérence optique (OCT)
	Principe
	Interférences à deux ondes en OCT.
	Implémentations
	Domaine temporel (TD-OCT)
	Domaine fréquentiel (FD-OCT)
	Domaine spectral (SD-OCT)
	Source balayée (SS-OCT)



	La microscopie par cohérence optique plein champ (FF-OCM)
	Cadre théorique
	Interférences en FF-OCM
	Interférométrie à décalage de phase
	Imagerie tomographique
	Imagerie topographique


	Caractéristiques
	Résolution spatiale
	Sensibilité
	Résolution temporelle

	Limitations
	Dispersion
	Séparation des plans
	Fond incohérent
	Vitesse

	Montage : caractéristiques des composants
	Éclairage
	Caméra
	Optiques
	Mécanique


	Applications pour l'imagerie médicale
	Applications et industriels
	Concurrence

	Conclusion

	Développement d’un système FF-OCM compact à éclairage LED pour l’imagerie non invasive de la peau in vivo
	Introduction : état de l'art en imagerie FF-OCM in vivo
	Montage de microscopie par cohérence optique simple et compact
	Méthode pour l'imagerie 3D
	Correction de la dispersion : optimisation pour l'imagerie de la peau
	Conception mécanique
	Choix des composants
	Exemples d'images

	Microscopie par cohérence optique plein champ haute résolution à éclairage LED
	Les sources d'éclairage en FF-OCM
	Lampes halogènes
	Lampes à arc
	Sources fluorescentes
	LED

	Montage expérimental pour la comparaison halogène-LED
	Eclairage
	Lampe halogène
	LED

	Méthode de caractérisation
	Résolution axiale
	Résolution latérale
	Résolution temporelle
	Sensibilité

	Comparaison halogène-led
	Caractéristiques
	Images d'échantillons biologiques



	Améliorations du montage : vers l’imagerie de la peau in vivo
	Vitesse d’acquisition et artefacts en FF-OCM
	Solutions retenues pour l'imagerie à haute vitesse
	Éclairage
	Acquisition

	Amélioration de la sensibilité
	Schéma de démodulation et mécanique associée
	Montage et caractéristiques
	Exemples d'images

	Conclusion

	Nouvelles sources de contraste en microscopie par cohérence optique
	Introduction
	Imagerie du flux sanguin
	Introduction
	Signal OCT d'un échantillon dynamique
	État de l'art des techniques d'imagerie du flux sanguin en OCT conventionnel
	Effet Doppler
	OCT-A en régime de décorrélation

	L'angiographie en FF-OCM
	Montage expérimental
	Signal interférométrique
	Dynamic FF-OCM-A
	Fourier-Domain FF-OCM-A

	Mesures de phase
	Mesures d'amplitude
	Speckle variance FF-OCM
	SV-FF-OCM : Caractérisation de la gamme de vitesses détectables
	Mesures quantitatives


	Conclusion

	Imagerie polarimétrique à contraste optimisé
	Introduction
	FF-OCM en lumière polarisée
	Théorie et formalisme de Jones
	FF-OCM polarimétrique (PS-FF-OCM)

	Optimisation du contraste pour un scénario « cible/fond »
	Principe
	Application au PS-FF-OCM

	PS-FF-OCM à contraste polarimétrique optimisé : Travail expérimental
	Montage expérimental
	Montage de FF-OCM à Stanford
	Adaptation du montage pour l'imagerie polarimétrique

	Imagerie à contraste optimisé

	Conclusion et pistes de développement

	Conclusion

	Microscopie par cohérence optique confocale à éclairage « ligne »
	Introduction
	Principe
	Développement d'un montage de LC-OCM
	Montage expérimental
	Caractéristiques
	Exemples d’images et comparaison à la FF-OCM
	SV-LC-OCM


	Conclusion

	Conclusion générale
	Microscopie optique
	Optique du microscope
	Objectifs, résolution et aberrations
	Éclairage

	Interférences à deux ondes
	Lumière monochromatique
	Lumière polychromatique

	Exemples d'applications de l'OCT
	Logiciel développé pour le système de FF-OCM
	Bibliographie
	Liste de publications

