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RESUME

Une source laser balayant simultanement deux bandes spectrales centrees a 780 nm et 1 300 nm
a ete concue pour une utilisation en imagerie multimodale. La source repose sur deux milieux
de gain : un ampli cateur optique a semiconducteur bre (Semiconductor Optical Amplifer
ou SOA) centre a 1300 nm et une diode laser en espace libre centree a 780 nm. A n d’obtenir
la simultaneite du balayage spectral dans les deux bandes, les Itres spectraux pour chacune
des bandes utilisent di erentes facettes d’'un méme miroir polygonal en rotation. Pour chaque
bande, un telescope dirige les longueurs d’onde separees par un reseau de di raction vers le
miroir polygonal. Le miroir polygonal re echit alors I’etroite bande de longueurs d’onde nor-
male a sa surface. Cette etroite bande spectrale est ensuite ampli ee lors du retour dans
le milieu ampli cateur. La rotation du polygone permet le balayage en longueur d’onde a
une vitesse pouvant aller de 6000 a 30000 spectres par seconde, ou lignes-A par seconde en
tomographie par coherence optique (Optical Coherence Tomography ou OCT). La source a
780 nm a une bande passante de 37 nm, une puissance de sortie de 54 mW et une longueur
de coherence de 11 mm. La source a 1300nm a quant a elle une bande passante de 75nm,
une puissance de 17 mW et une longueur de coherence de 7,2 mm.

A n de tester le potentiel de la source en imagerie biomedicale, trois systemes multimo-
daux ont ete concus. Premierement, un systeme OCT deux couleurs qui permet I'imagerie
tridimensionnelle de tissus biologiques a ete realise. Un nouveau design incorporant une de-
tection balancee dans les deux bandes spectrales est propose et teste. Deuxiemement, un
systeme combinant I'OCT et la microscopie confocale encodee spectralement (Spectrally En-
coded Confocal Microscopy ou SECM) a ete construit. Dans ce systeme, le systeme SECM
permet d’obtenir des images de la surface de I’echantillon avec une resolution subcellulaire
simultanement a I'image 3D obtenue en OCT. Les images obtenues pour ces deux systemes
exploitent les deux bandes spectrales de la source a balayage : les courtes longueurs d’onde
sont employees pour obtenir une resolution accrue, tandis que les longueurs d’onde elevees
sont employees pour obtenir une profondeur de penetration superieure. Troisiemement, un
systeme combinant I’'OCT a la detection de uorescence a ete concu, ajoutant ainsi I'ima-
gerie fonctionnelle aux images structurelles obtenues par I'OCT. Une fois ces trois systemes
fonctionnels en version laboratoire, une des voies d’avenir de mon projet serait de les adapter
pour permettre I'imagerie multimodale en endoscopie. La fabrication de composants bres
qui combinent I'illumination des deux modalites tout en demultiplexant leur detection serait
une avenue possible, tout comme le developpement de I'optomecanique adaptee a I'imagerie
in vivo.



ABSTRACT

A novel swept laser providing simultaneous dual-band (780 nm and 1300 nm) wavelength
scanning has been designed for use in multimodal imaging systems. The swept laser is based
on two gain media : a bered semiconductor optical ampli er (SOA) centered at 1300 nm and
a free-space laser diode centered at 780 nm. Simultaneous wavelength tuning for both bands
is obtained by separate wavelength Iters set up around the same rotating polygonal mirror.
For each band, a telescope in an in nite conjugate setup converges the wavelengths dispersed
by a grating on the polygon. The polygon re ects back a narrow band of wavelengths for am-
pli cation in the gain medium. Rotating the polygon enables wavelength tuning and imaging
at a rate of 6000 to 30000 spectral lines/s, or A-lines/s in Optical Coherence Tomography
(OCT). The 780nm source has a bandwidth of 37nm, a bered output power of 54 mW
and a coherence length of 11 mm. The 1300 nm source has a bandwidth of 75nm, a bered
output power of 17 mW and a coherence length of 7.2 mm.

Three multimodal systems were designed to test the potential of the swept laser in biomedi-
cal imaging. A two color OCT which allows three-dimensional in depth imaging of biological
tissues with good morphological contrast was rst designed, including a novel arrangement
for balanced detection in both bands. A simultaneous OCT and SECM instrument was also
built in which spectrally encoded confocal microscopy (SECM) provides en face images of
subcellular features with high resolution on top of the 3D high penetration image obtained
by OCT. Finally, a system combining OCT with uorescence was designed, thus adding
functional imaging to structural OCT images. There are many prospective paths for these
three modalities, rst among them the adaptation of the systems such that they may be
used with imaging probes. One potential solution would be the development of novel ber
components to combine the illumination of theses modalities while demultiplexing their de-
tection, and as would be the development of new optomechanics to enable 3D real-time in
Vvivo imaging.
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CHAPITRE 1

INTRODUCTION

L’imagerie biomedicale est un domaine de recherche et d’application qui vise I'exploitation
des radiations (ionisantes ou non) pour ameliorer notre comprehension du corps humain a des

ns scienti ques ou diagnostiques. Des instruments d’imagerie medicale peuvent entre autres
etre bases sur I'interaction entre les rayons X et le corps (radiologie, tomodensitometrie), sur
I’alignement de noyaux atomiques sous I'e et d’un champ magnetique (IRM), sur I’emission
de positons suite a I'injection d’un produit radioactif (PET) ou encore sur I’echo re echi
par des ultrasons (echographie). Recemment, I'imagerie biomedicale basee sur la lumiere,
un domaine appele la biophotonique, a pris son envol gréace notamment a la conception de
sources lumineuses et de systemes de detection sophistiques.

L’utilisation de la lumiere en imagerie medicale est tres variee, car I'interaction entre la
lumiere et le corps humain change grandement en fonction des caracteristiques de la source
employee. Ainsi, on peut utiliser la lumiere a des ns therapeutiques. Par exemple, on utilise
di erents lasers selon la couleur de peau du patient durant les procedures de detatouage.
On emploie egalement des lasers pour remodeler la cornee lors des chirurgies refractives de
I’ il. Outre son utilisation en therapie, la lumiere est egalement utilisee pour le diagnostic.
Par exemple, certaines molecules sont auto- uorescentes a certaines longueurs d’onde mais
pas a d’autres, ce qui permet de detecter leur presence sans les voir directement. Ainsi, en
imageant par exemple I'injection de uorophores actifs dans le proche infrarouge a I'interieur
d’un tissu, il est possible d’imager I’expression de certains genes.[1] Cette information obtenue
par la uorescence est communement appelee information fonctionnelle, et apporte une valeur
ajoutee lors de la pose de diagnostic, contrairement aux images morphologiques standards
qui ne renseignent que sur I'anatomie.

La conjuguaison de deux ou plusieurs modalites dans un méme systeme d’imagerie est tres
utile pour combiner I'information fonctionnelle et celle morphologique obtenues de chacune
d’elles prises individuellement. L’utilisation de systemes multimodaux s’avere egalement
e cace pour mieux situer I'echantillon a etudier dans son environnement immediat. Par
exemple, un systeme endoscopique trimodal (spectroscopie Raman, uorescence et re ec-
tance en lumiere blanche) a ete concu a n de detecter les tissus potentiellement cancereux
dans I’ sophage.[2] Dans ce systeme, I'image de re ectance en lumiere blanche possede un
large champ de vue et permet de visualiser I’ensemble de I’ sophage, tandis que la spectro-



scopie Raman et la uorescence permettent de cibler precisement la ou une biopsie devrait
etre e ectuee. Cet exemple tire de la litterature permet de mettre en valeur cet atout des
systemes multimodaux : en combinant une modalite d’imagerie a grand champ de vue mais
a faible resolution et une modalite d’imagerie a faible champ de vue mais a resolution elevee,
il est possible de situer le tissu a analyser dans un echantillon large avant de I'imager a haute
resolution.

Le developpement de systemes d’imagerie hybride presente plusieurs de s d’ingenierie. Par
exemple, la taille des instruments pour I'imagerie in vivo doit étre reduite au maximum. Dif-
ferentes pieces optiques doivent aussi €tre developpees a n de combiner les trajets lumineux
appartenant a di erentes modalites. Les bres a double gaine (Dual-clad ber ou DCF) sont
un exemple de ces pieces optiques adaptees pour I’endoscopie. Elles ont permis de combiner
la tomographie par coherence optique (Optical Coherence Tomography ou OCT) et la uo-
rescence dans un méme endoscope bre.[3] Dans ce systeme, deux sources de lumiere ayant
des bandes spectrales distinctes (une pour exciter la uorescence et une autre pour obtenir le
signal OCT) sont dirigees dans le ¢ ur unimodal de la DCF. Lors de la detection, le signal
OCT est obtenu a partir du ¢ ur unimodal de la DCF, tandis que le signal provenant de la
gaine interne est utilise pour la detection de la uorescence. Un autre exemple est la creation
de micro-lentilles pouvant étre inserees dans les endoscopes. Ces micro-lentilles permettent
notamment de combiner I'illumination en OCT et en microscopie confocale a I’echantillon,
meme si ces deux modalites necessitent des ouvertures numeriques drastiquement di erentes
a n d’obtenir un signal adequat.[4]

Un autre de lie a la realisation de systemes d’imagerie multimodale reside dans le choix
des sources lumineuses pour repondre aux speci cites des di erentes modalites ainsi qu’aux
tissus sondes. Lorsqu’on utilise une seule modalite comme I’OCT, une meilleure resolution est
obtenue avec des sources incoherentes centrees sur des courtes longueurs d’onde. Toutefois,
I'utilisation de longueurs d’onde elevees est plus appropriee s’il faut sonder I'echantillon
en profondeur, notamment a cause de la diminution de la di usion presente aux courtes
longueurs d’onde dans les tissus. Ces considerations doivent €tre prises en compte lors du
choix de la source lumineuse pour sonder un tissu donne avec une modalite speci que.

Lorsque deux modalites doivent €tre combinees, le choix des sources lumineuses a utiliser
devient evidemment plus di cile. Une premiere approche consiste en I'utilisation de deux
sources distinctes, soit une pour chacune des modalites. Cela implique d’avoir a synchroniser
I’acquisition pour obtenir des images simultanees avec les deux sources. Une seconde approche
consiste en Il'utilisation d’une seule source lumineuse pour les deux modalites. Toutefois,
la qualite des images obtenues pour chacune des modalites dependent des caracteristiques



(puissance, longueur d’onde centrale, largeur de bande, etc.) de la source employee. Ce faisant,
la qualite d’image n’est pas necessairement optimale pour les deux modalites en utilisant
une seule source d’illumination. Une troisieme approche serait de concevoir une source sur
mesure adaptee a la fois a toutes les modalites d’imagerie du systeme multimodal, ce qui
permettrait de diminuer sa taille tout en s’a ranchissant des defauts inherents aux deux
premieres approches.

L’objectif de ce projet est donc de concevoir une source sur mesure pour I'imagerie multimo-
dale. En vue d’evaluer les applications potentielles, trois di erents systemes multimodaux ont
ete concus. Tout d’abord, un systeme OCT deux couleurs (780 nm et 1300 nm) a ete concu et
permettra a terme la prise de mesures quantitatives sur des echantillons biologiques da a leur
reponses di erentes aux deux longueurs d’onde. Ensuite, un systeme d’imagerie multimodale
combinant 'OCT a la microscopie confocale encodee spectralement a ete concu et permet
d’obtenir a la fois la visualisation 3D d’un echantillon en OCT et la prise d’images de sur-
face a haute resolution en microscopie confocale. Le systeme met en valeur un des avantages
de I'utilisation d’une source double-bande, soit de pouvoir combiner une bonne resolution a
faible longueur d’onde en microscopie confocale avec une grande profondeur de penetration a
longueur d’onde elevee en OCT. Finalement, un systeme combinant ’'OCT et la uorescence
a ete concu et permet d’ajouter I'imagerie fonctionnelle issue de la uorescence pour mieux
situer certains tissus en imagerie in vivo.

Ce memoire de matrise se divise en plusieurs sections. Tout d’abord, une revue de la lit-
terature sur les systemes d’imagerie multimodale utilises dans le cadre de ma ma'trise sera
e ectuee au chapitre 2. Des systemes combinant I’OCT, la microscopie confocale et la uores-
cence seront cibles, avec un accent sur le choix des sources lumineuses utilisees pour repondre
aux speci cations des di erentes modalites presentes dans les systemes. Ensuite, une descrip-
tion de la source laser double-bande a balayage spectral simultane realisee dans le cadre de
mon projet sera presentee dans le chapitre 3. Le chapitre 4 presentera la conception et la
caracterisation d’un systeme OCT deux couleurs base sur la source. Le chapitre 5 portera
sur deux autres systemes d’imagerie multimodale bases sur la source presentement en deve-
loppement, soit le systeme combinant 'OCT a la microscopie confocale et celui combinant
I’OCT a la detection de uorescence. Une breve conclusion avec une mention sur les perspec-
tives d’avenir des sources laser accordables spectralement en imagerie non-lineaire termine le
memoire.



CHAPITRE 2

REVUE DE LITTERATURE

La tomographie par coherence optique (Optical Coherence Tomography ou OCT) est une mo-
dalite en plein essor dans le domaine biomedical, car elle permet la prise d’images en temps
reel d’un echantillon biologique de maniere non-invasive, tout en combinant bonne profon-
deur de penetration et haute resolution. Son utilisation a ete decuplee avec I'apparition de
sources laser rapidement accordables spectralement qui permettent I'imagerie en temps reel.
Ce chapitre presentera donc les bases theoriques de la tomographie par coherence optique par
balayage laser. Une revue de I'etat de I'art sur les systemes d’imagerie multimodale utilisant
I’OCT sera egalement realisee, en mettant I’accent sur le choix des sources lumineuses pour
chacun de ces systemes.

2.1 La tomographie par coherence optique

L’OCT est une technique analogue a I'imagerie par ultrasons qui utilise la lumiere au lieu
d’ondes acoustiques pour sonder les echantillons biologiques. Elle permet la visualisation en
profondeur par une methode interferometrique a faible coherence.

2.1.1 L’OCT dans le domaine temporel

L’OCT dans le domaine temporel (Time-Domain Optical Coherence Tomography ou TD-
OCT) est basee sur le principe de I'interferometre de Michelson[5] tel gu’illustre a la gure
2.1

Dans ce systeme, la lumiere provenant d’une source large bande (ou faiblement coherente)
est divisee en deux chemins optiques a I’'aide d’un coupleur (ou d’une lame separatrice dans
le cas d’un montage en espace libre). L’echantillon est place dans un bras de I'interferometre
nomme bras d’echantillon, et un miroir mobile est place dans I'autre bras nomme bras de
reference. Le signal interferometrique est obtenu par recombinaison coherente de la lumiere.
L’emploi d’'une source a faible coherence temporelle (a large bande spectrale) fait en sorte
gu’il n’y ait de I'interference entre les deux faisceaux que lorsque la di erence de trajet
optique des bras de I'interferometre est inferieure a la longueur de coherence de la source.
Pour une position xe du miroir de reference, un signal interferometrique sera obtenu si



Figure 2.1 Montage d’un systeme OCT bre dans le domaine temporel pour lequel le ba-
layage du miroir dans le bras de reference permet I'imagerie en profondeur d’un echantillon.
Le pro | de re ectivite presente est celui obtenu suite au traitement du signal capte par le
detecteur. Un Itre passe-haut est d’abord employe pour eliminer la composante continue
du signal. Un redresseur est ensuite utilise pour ne garder la composante positive du signal.
Finalement, un Itre passe-bas elimine la porteuse a haute frequence du signal. Le pro | de
re ectivite presente ne montre donc que I’enveloppe du signal interferometrique pour chaque
re ecteur. La largeur a mi-hauteur de cette enveloppe correspond a la longueur de coherence
de la source utilisee.

un re ecteur est situe a la méme distance que celle du miroir (plus ou moins la longueur
de coherence du laser). En balayant le miroir de reference dans I’axe correspondant a la
profondeur de I’echantillon, on obtient le pro | de re ectance de cette ligne appelee ligne-A.
La resolution axiale de I'image est proportionnelle a la longueur de coherence de la source
utilisee. Une image en trois dimensions peut étre obtenue en balayant mecaniquement le
faisceau sur I'echantillon dans les axes orthogonaux a la ligne-A. Pour ce faire, on peut
soit utiliser des miroirs galvanometriques, soit deplacer directement I’echantillon a I'aide de
platines de translation motorisees.



Puisqu’on cherche en imagerie biomedicale a imager le plus grand volume possible dans
un court laps de temps, di erentes ameliorations ont ete apportees au systeme TD-OCT
developpe par Huang en 1991. Ce systeme permettait d’acquerir 0,8 lignes-A par seconde. Le
developpement de I’'OCT dans le domaine temporel s’est longtemps bute a un faible rapport
signal sur bruit et a des longs temps d’acquisition d0 aux mouvements mecaniques du miroir
du bras de reference. Les images obtenues par TD-OCT sont donc sensibles aux mouvements
corporels involontaires comme la respiration, les battements cardiaques et les clignements de
I” il

Plusieurs techniques de balayage furent developpees pour accelerer I’acquisition. Ainsi, apres
le simple moteur utilise par Huang en 1991 furent utilises des montages avec un cube,[6] ce
qui a permis d’augmenter la vitesse d’acquisition a 100 lignes-A par seconde. Les lignes a
delai basees sur un miroir en rotation permirent ensuite d’atteindre une vitesse d’acquisition
de 2000 lignes-A par seconde.[7]

2.1.2 L’OCT dans le domaine de Fourier

Malgre les avancees apportees aux TD-OCT, ce fut I'arrivee des systemes OCT dans le do-
maine de Fourier (Fourier-Domain OCT ou FD-OCT) qui permit la prise d’images en temps
reel en s’a ranchissant du mouvement mecanique du miroir de reference et en augmentant le
rapport signal sur bruit. Deux types de systemes FD-OCT furent developpes. Dans les deux
cas, le miroir de reference reste xe.

Un premier type d’OCT dans le domaine de Fourier est appele OCT dans le domaine de
spectral (Spectral-Domain OCT ou SD-OCT) et a une detection basee sur un spectrometre.
Le signal recu est decompose sur une barrette de detecteurs encodant chacun I'information
obtenue par une longueur d’onde di erente. L’utilisation d’un systeme SD-OCT fut decrite
pour la premiere fois pour I'imagerie des couches superieures de la peau en 1998.[8] Sa vitesse
d’acquisition de 16 000 a 30000 lignes-A par seconde est plus elevee que celle des systemes
TD-OCT. [9] Toutefois, les spectrometres utilises en SD-OCT ont une resolution spectrale
limitee, ce qui cause une perte de sensibilite a plus de 1 mm en profondeur d’un echantillon
biologique.[10]

Un deuxieme type d’OCT dans le domaine de Fourier est appele OCT par balayage laser
(Swept-Source OCT ou SS-OCT). La detection est ici e ectuee a I'aide d’'un detecteur a
point unique qui encode I'information interferometrique pour chaque longueur d’onde dans
le temps. Pour ce faire, la source utilisee est une source a balayage spectral plutét qu’une



source large bande (voir gure [2.2). Les premieres images SS-OCT furent obtenues en uti-
lisant un reseau de di raction et un miroir oscillant pour ampli er une longueur d’onde
di erente dans la cavite laser a chaque instant.[11] La vitesse d’acquisition des SS-OCT de-
pend grandement du schema de la source accordable (voir section et peut desormais
atteindre 5000000 lignes-A par seconde.[12]

Figure 2.2 Montage conventionnel d’un systeme OCT dans le domaine de Fourier base sur
une source laser a balayage spectral

Outre I'augmentation de la vitesse d’acquisition, les systemes FD-OCT ont permis une aug-
mentation du rapport signal sur bruit par rapport aux systemes TD-OCT. En e et, sur
chaque ligne-A en TD-OCT, on image un nombre n de pixels en bougeant le bras de refe-
rence durant un temps donne. On ne reste donc qu’un tres court laps de temps a chaque
profondeur. Dans le domaine de Fourier, chaque longueur d’onde est utilisee pour acquerir
sur toute la profondeur de I'echantillon et on obtient donc de I'information sur tous les re-

ecteurs a chaque instant. Il peut €tre demontre que cela augmente la sensibilite d’un facteur
egal a n.[13] Cette augmentation du rapport signal sur bruit est justement ce qui permet
de balayer plus rapidement tout en obtenant la méme sensibilite que pour un TD-OCT.
On peut aussi decider d’imager avec plus de sensibilite en diminuant la vitesse d’acquisi-
tion. L’OCT dans le domaine de Fourier a donc I'avantage d’étre adaptable a I’application
medicale choisie.[14]



2.1.3 Derivation du signal obtenu en SS-OCT

Dans le cadre de mon projet de matrise, le type d’OCT employe fut le SS-OCT. Le developpe-
ment mathematique qui suit permet donc de comprendre comment le signal interferometrique
est recupere dans un SS-OCT pour obtenir la méme image qu’en TD-OCT. Il est inspire de
celui realise par Wang & Wu.[15]

En OCT, on cherche a determiner le pro | de re ectivite d’un echantillon en fonction de sa
profondeur, soit rl(l¢). De plus, dans le cas d’un SS-OCT, un laser a balayage spectral fait
varier le nombre d’onde k(t) =2 c= (t) temporellement, ou k(t) est relie a la frequence ! (t)
de la lumiere selon

I(t) =k(t)c =2 c= (b): (2.1)

Dans la derivation qui suit, les indices R et e representent des variables associees respective-
ment au bras de reference et au bras d’echantillon. Ainsi, les expressions du champ electrique
provenant des bras de reference Er(1) et d’echantillon E.(!) pour chaque valeur discrete de
I dans le systeme sont donnees par

Er(1) = Eo(Drrexp[i[2kr(M)Ir 1] (2.2)
Z
Ee(!) = Eo(1) i re(le) exp[i[2ke(1)le 1] dle; (2.3)
1

ou Eq(1) est le champ electrique incident du laser et I, et | sont respectivement la longueur
des bras de reference et d’echantillon. Le bras de reference ne comptant qu’un miroir ayant
une re ectivite rg et une position xe, on peut s’a ranchir de I'integrale dans I’expression
de son champ electrique. Ce n’est pas le cas dans le cas du bras d’echantillon pour lequel il
faut integrer la re ectivite apparente r’ sur chaque intervalle dl, du bras.

L’interferogramme obtenu est I'intensite mesuree au detecteur provenant de la recombinaison
coherente des deux champs, soit

1 (k) = JEr(KC) + Ee(ke)j? (2.9)

n Z Z #
a1 a B 2
=S(k) rr?+2rg rl(le) cos[2k [nele  Ir]]dle + rl(le) exp[i2knele]dle
1 1
ou S(k) est le spectre de la source et n, est I'indice de refraction moyen de I’echantillon. Dans
notre cas, le spectre est approxime comme etant de forme gaussienne avec un ecart-type



centre autour d’une frequence !, particuliere, soit

) [ !0]2#

x (2.5)

S(1) = pz_l— exp
1
L’interferogramme resultant contient donc trois termes. Le terme nous interessant est celui
de I'interference croisee entre I’echantillon et le bras de reference, soit le deuxieme. On voit
que les di erentes frequences de la sinuso de resultant de ce terme dependent de la distance
relative entre le bras de reference et les retrodi useurs dans le bras d’echantillon. Les deux
autres termes retrouves dans I'interferogramme doivent €tre elimines, car ils ne correspondent
pas a de I'interference croisee entre les deux bras. Le premier terme est continu et est issu du
bras de reference seulement. Le troisieme terme provient quant a lui uniquement de I’auto-
interference du bras d’echantillon. A n de les eliminer, on utilise des circulateurs, composants
bres non-reciproques a trois branches, qui font sortir la lumiere re echie des deux bras par
leur troisieme branche au lieu de recombiner les signaux dans le méme coupleur comme en
TD-OCT. En combinant la lumiere provenant de la sortie des circulateurs a I’'aide d’un autre
coupleur, on induit un dephasage de dans un des bras de sortie par rapport a lI'autre, ce
qui inverse le signe du deuxieme terme de I’equation [2.1.3} Par I'utilisation d’un detecteur
balance, on soustrait le signal obtenu des deux bras de sortie du coupleur, ce qui fait en sorte
que les premier et troisieme termes de I'equation s’annulent alors qu’on double le deuxieme
terme.

En analysant I’equation de I'interferogramme, on remarque aussi que la frequence du deuxieme
terme sera la méme pour un re ecteur place a distance egale de part et d’autre de la position
du zero de I'interferometre. Cela peut causer un repliement de I'image sur elle-méme, car on
ne peut distinguer les distances positives et negatives. En pratique, pour s’a ranchir de cet
e et, on peut deplacer le miroir de reference pour que I’echantillon n’occupe qu’une moitie
de la distance sondee.

Puisque la frequence obtenue depend de la distance relative entre I et le, on peut arbitrai-
rement poser Iz = 0. Sachant que ri(le) = rl( ), on trouve donc que le deuxieme terme
peut se reecrire Z .

I(k) =SK)2rr  rl(le)cos2k[nele  Ir]]dle
z,
1K) =SK)Ire () [exp[i2knele] + exp[ i2knele]] dle (2.6)
1 7 .
I(k) =SK)2rr  r'(le) exp[i2knele] dle:
u B
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Ensuite, en e ectuant le changement de variable I = 12=2n, et en utilisant la de nition de
la transformee de Fourier

Z
)= FFADgM = F()expliki]dl; @.7)
1
on obtient ; 0
1(k) = S(k)zn—':F f(z—re]e) (k): (2.8)

Puisque la transformee de Fourier d’une multiplication de deux termes est la convolution
entre les deux, on obtient

2rg I’
rO e

F Ao =F *fsg(l) ~or o=

(2.9)
en appliquant une transformee de Fourier inverse a I’equation [2.8] On peut alors isoler le
pro | de re ectivite de I’echantillon I, par le changement de variable I, = I8=2n, :

1(k)

Re 1 Y9 on): (2.10)

re(le) = T 05

Pour construire I'image, on echantillonne la fonction 1 (k(t)) durant le balayage spectral et on
e ectue une transformee de Fourier discrete pour obtenir le pro | de re ectivite rl(le).

2.1.4 Performance d’un systeme OCT

A n de mesurer la performance d’un systeme OCT, les metriques suivantes sont utilisees :
la resolution axiale, la resolution laterale, la profondeur de penetration et la compensation
de la dispersion. Ainsi, une particularite en OCT vient du fait que les resolutions axiale et
laterale sont decouplees. La premiere depend de la longueur de coherence de la source, alors
que la deuxieme depend de I'optique utilisee.

La longueur de coherence d’une source etant issue de sa fonction d’autocorrelation, la reso-
lution axiale d’une source gaussienne (voir equation [2.5) est donnee par

2In2 2
Fo = SN 0. (2.11)

ou ¢ est la longueur d’onde centrale de la source utilisee et est sa largeur spectrale.[16]
On voit donc que la resolution axiale va en s’ameliorant (i.e. rax diminue) si on diminue la
longueur d’onde centrale ou si on augmente la largeur spectrale.
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La resolution laterale est dictee par I’'ouverture numerique du faisceau et est donnee par

o = 0T (2.12)

O

ou D est le diametre du faisceau sur la lentille objectif et T est la distance focale de la lentille.
Une meilleure resolution laterale pourra €tre obtenue si on augmente I’ouverture numerique
e ective de la lentille (en augmentant le diametre du faisceau incident par exemple).

La profondeur de penetration dependra grandement de deux facteur independants : la trans-
parence de I’echantillon et I'optique utilisee. La profondeur de penetration sera a ectee tout
dependant des coe cients de di usion et d’absorption de I’echantillon. De plus, un echan-
tillon dont la surface est tres re echissante fera en sorte que moins de photons penetreront
profondement. Ensuite, I'utilisation d’un faisceau restant focalise sur une grande distance
ameliorera la profondeur de penetration. En s’a ranchissant de I'in uence de I’echantillon,
on peut donc estimer que la profondeur de penetration d’un systeme OCT est dictee par la
longueur de Rayleigh, soit la longueur pour laquelle le front d’onde est considere quasi-plan
et permet I'interference. Elle est donnee par

2
rIat.

7= :
2 o

(2.13)

On remarque qu’une deterioration de la resolution laterale, donc une augmentation de sa
valeur, entra™era une augmentation de la profondeur de penetration. Le compromis du design
en OCT est donc lie aux choix de rj5¢ par rapport a z, et non au choix de ri5 par rapport
a lax.

Une derniere metrique a caracteriser pour veri er la performance d’un systeme OCT est I'e et
de la dispersion, qui peut devenir importante lorsque des sources large bande sont utilisees.
En e et, puisque I'indice de refraction est di erent pour chacune des longueurs d’onde dans
un materiau, le faisceau ne se propagera pas a la méme vitesse pour chacunes des longueurs
d’onde. Une facon simple de s’a ranchir de la dispersion est de dupliquer parfaitement le par-
cours optique dans les deux bras en imposant les m&mes longueurs pour chaque milieu utilise
(verre, air et bre). Si ce n’est pas le cas, une degradation de la resolution axiale sera observee,
car la resolution en OCT est reliee au temps pour lequel la source reste coherente autour du
zero de I'interferometre. Ce temps augmentera pour deux principales raisons. Premierement,
certaines longueurs d’onde seront ralenties par rapport a d’autres. Deuxiemement, les deux
enveloppes de nissant le voyage de toutes les longueurs d’onde dans les bras de reference
et d’echantillon respectivement ne seront plus superposees. Ce leger decalage augmentera la
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plage temporelle durant laquelle il est possible d’avoir de I'interference. La distance autour
de la di erence de marche nulle pour laquelle il est possible d’interferer augmentera donc,
diminuant de ce fait la resolution axiale.

2.2 Evolution des sources laser pour I'OCT

Le developpement de I'OCT n’est pas uniquement d a I’evolution du montage interferome-
trique du domaine temporel au domaine frequentiel. 1l est egalement passe par I’evolution des
sources laser. Ainsi, la puissance des sources employees in ue sur I'intensite du signal capte
en OCT, tandis que la largeur de bande disponible determinera la resolution atteignable par
le systeme.

Dans le cas des sources laser pour les systemes TD-OCT, on a commence par utiliser des
diodes superluminescentes qui avaient une puissance et un spectre su sants pour en prouver
le concept.[5] Par la suite, pour permettre une meilleure resolution, il fallut trouver des sources
a plus large spectre. On commenca donc a utiliser des lasers a etat solide comme le laser titane-
saphir dont la largeur de bande peut atteindre 260 nm, ce qui donne une resolution axiale de
1,5 m (en supposant un contréle parfait de la dispersion).[17] De nouvelles sources basees
sur des bres a cristaux photoniques ont ete envisagees et commencent a €tre implantees.
Celles-ci permettraient d’avoir un supercontinuum, soit un elargissement marque du spectre
permettant d’atteindre des resolutions submicrometriques. Toutefois, la densite spectrale de
puissance (mMW/nm) de ces sources est encore faible.

Comme mentionne dans la section precedente, puisqu’il est di cile d’obtenir des images
tridimensionnelles en temps reel en TD-OCT et que la sensibilite en profondeur des SD-OCT
est limitee par leur resolution spectrale, des systemes OCT bases sur un balayage laser furent
developpes. Avant I’avenement des sources accordables, on utilisait une ligne a delai spectral
dans le bras de reference avec une source large bande. Les SS-OCT sont toutefois mieux
servis par des sources accordables spectralement, car cela permet de plus grandes densites
spectrales de puissance. En e et, on ampli e une longueur d’onde a la fois dans la cavite au
lieu de ra ner une large plage de longueurs d’onde a I’exterieur de la cavite.

Les premieres sources accordables furent basees sur I'utilisation d’un miroir oscillant et un
reseau de di raction dans la cavite laser.[18] L utilisation d’un miroir oscillant n’est toutefois
pas ideale, puisqu’il fonctionne par aller-retour. En e et, on commence par balayer des faibles
longueurs d’onde aux longueurs d’onde elevees avant de faire I'inverse. Cela ralentit I'acqui-
sition, car le miroir galvanometrique ne peut €tre utilise en continu mais doit plutot ralentir
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avant de changer de direction. Des sources basees sur des miroirs polygonaux en rotation
furent developpees a n d’accelerer le processus et obtenir un balayage spectral unidimen-
sionnel. Cette premiere mouture permettait d’obtenir 15700 lignes-A par seconde.[19]

Par la suite, I'utilisation de Itres Fabry-Perot accordables a permis d’augmenter la vitesse
successivement de 236000 a 370000 lignes-A par seconde.[20; 21] La plage d’accordabilite
de ces Itres est toutefois restreinte si on veut une largeur spectrale instantanee faible. Tout
comme c’est le cas des sources utilisant un galvanometre, les Itres Fabry-Perot balaient le
spectre dans les deux directions. Bien que leur vitesse d’acquisition soit plus elevee, un pro-
bleme subsiste : les milieux de gain sont plus e caces dans une direction que dans l'autre. Le
balayage dans une direction par rapport a I'autre produit egalement un decalage de la bande
spectrale accordable.[22] En n, leur balayage spectral est hautement non-lineaire, ce qui rend
di cile le traitement informatique du signal OCT.[23] Malgre ces limitations, des sources la-
ser accordables basees sur des Itres Fabry-Perot peuvent atteindre des vitesses d’acquisition
tres elevees. Ainsi, la dispersion d’impulsions issues d’une source a supercontinuum comme
methode de balayage spectral a permis d’atteindre des vitesses de 5000000 lignes-A par
seconde.[12] La sensibilite de systemes utilisant de telles sources se degrade toutefois en
profondeur a cause du bruit de la source qui di ere d’une impulsion a I'autre.

L’utilisation de miroirs polygonaux dans les Itres spectraux des sources accordables demeure
donc d’actualite, car elle permet de faire un bon compromis entre vitesse d’acquisition elevee
(Jusqu’a 1066666 lignes-A par seconde a I'aide des polygones les plus rapides disponibles
commercialement) et sensibilite.

2.3 Domaines d’application de I’'OCT

Depuis quelques annees, di erentes applications novatrices de 'OCT en diagnostic font les
manchettes des publications scienti ques. Cet essor de 'OCT dans le domaine medical a
debute en ophtalmologie avec les resultats obtenus par interferometrie sur des tissus oculaires.
Ainsi, avant méme I’avenement de I’OCT par Huang, I'equipe d’A.F. Fercher a developpe vers
la n des annees 1980 une methode interferometrique basee sur la lumiere a basse coherence
temporelle pour mesurer les distances entre les di erents tissus oculaires.[24] Apres les images
de I’ il obtenues ex vivo par Huang, il fallut attendre en 1993 pour obtenir des images in
vivo avec un systeme OCT.[25]

Le developpement de catheters bres et de 'OCT dans le domaine de Fourier a par la suite
etendu les domaines d’utilisation de I'appareil qui ne se limitent alors plus a I'ophtalmologie
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et a la dermatologie. Ainsi, I'imagerie OCT en temps reel a permis de s’a ranchir des mouve-
ments physiologiques comme la respiration et le battement cardiaque et a donc rendu possible
I’imagerie in vivo. Un des groupes pionniers dans ce domaine fut celui du MIT qui presenta
en 1996 un premier endoscope bre intravasculaire servant a imager une artere humaine in
vitro.[26] Leur systeme permet I'acquisition de lignes-A de la paroi arterielle en deviant la
lumiere focalisee par une lentille GRIN (pour Gradient Index Lense) perpendiculairement a
I’axe de I’endoscope a I’aide d’un micro-prisme. Une image 2D est obtenue par rotation de
I’endoscope a I'aide de jonctions dites rotatives. Ces dernieres permettent de faire tourner les
bres optiques sans torsion avec un couplage optique optimal avec le reste du systeme et ont
grandement contribue a la proliferation des applications de I'OCT en endoscopie.[27]

L’apparition de I'OCT a haute resolution, soit une resolution subcellulaire d’environ 1 m,
a aussi permis le developpement de I’'OCT endoscopique qui constitue une application inte-
ressante pour le futur de cette modalite d’imagerie.[17] En e et, autant en cardiologie qu’en
gastroenterologie, il y a presentement un essor d& au couplage de 'OCT avec I’endoscopie.
Dans le domaine de la cardiologie, les systemes OCT permettent d’imager in vivo les plaques
d’atherosclerose.[28] L’OCT permet méme de faire un suivi apres la pose d’'un stent pour
veri er si une nouvelle stenose se cree ou s’il y a risque accru de rupture d’anevrisme.[29]
En gastroenterologie, I'OCT est couplee a des endoscopes servant a la biopsie pour cibler les
zones a risque ou I’on va ensuite e ectuer des prelevements. Par exemple, I'endobrachy -
sophage (le remplacement du tissu sophagien par un tissu intestinal), est precurseur du
cancer et est detectable par OCT sous la forme d’une diminution de la retrodi usion causee
par un arrangement desorganise des tissus nouvellement formes.[30]

Ces nouvelles applications font en sorte que le marche mondial de I’OCT est en croissance de
34 % annuellement et pourrait atteindre pres de 800 millions de dollars mondialement dans
les annees a venir.[31] Les voies d’avenir, autant en gastroenterologie qu’en cardiologie, sont
basees sur des techniques novatrices de I’OCT, telles que ’'OCT multimodale.

2.4 Imagerie multimodale

A n de repousser les limites diagnostiques des systemes OCT, le developpement de nouvelles
applications, la conception de sources laser mieux adaptees et I’amelioration du montage sont
des avenues interessantes. Les systemes OCT presentent toutefois des limites intrinseques.
On peut pallier a ces limites en combinant 'OCT a une autre modalite d’imagerie comple-
mentaire. Ainsi, la fabrication de systemes multimodaux est particulierement en vogue ces
dernieres annees.
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2.4.1 OCT a plusieurs bandes spectrales

Il peut étre utile de combiner deux systemes OCT a di erentes bandes spectrales. Ainsi, le
systeme ayant une courte longueur d’onde centrale o rira une meilleure resolution, tandis
gue le systeme ayant une longueur d’onde centrale plus elevee aura une meilleure profondeur
de penetration.[32] La combinaison des deux images permet egalement de diminuer le bruit
de tavelures, ce qui permet de distinguer plus facilement les vaisseaux sanguins.

Un avantage important de I'utilisation de deux bandes spectrales est la possibilite de di e-
rencier les di erents composants selon leur coe cient d’attenuation.[33] Ainsi, si on image
la peau, les melanocytes vont mieux retrodi user les grandes longueurs d’onde mais vont
absorber les courtes longueurs d’onde.[34] De la méme facon, le ratio d’absorption entre
I’oxy-hemoglobine et la deoxy-hemoglobine s’inverse autour de 800 nm. L’utilisation de deux
OCT de part et d’autres de 800 nm permettrait donc d’e ectuer des plans d’oxygenation des
tissus images.[35]

Quelques implementations d’OCT multibande ont deja ete realisees. Les premieres etudes se
limitaient a 'OCT dans le domaine temporel avec deux sources large bande distinctes.[36]
L’apparition de supercontinuums a par la suite permis de n’utiliser qu’une seule source, mais
la vitesse d’acquisition etait toujours limitee par le balayage mecanise du bras de reference
ainsi que par la faible densite spectrale de puissance de ces sources. L’apparition des systemes
SD-OCT multibande a permis de franchir cette limite.[37] Des sources multibandes accor-
dables spectralement de maniere simultanee rent ensuite leur apparition, ce qui a permis de
concevoir des SS-OCT multibandes (1310 et 1500 nm).[38] Toutefois, a notre connaissance,
aucun SS-OCT n’a ete concu avec des bandes spectrales su samment eloignees pour avoir
une grande in uence sur I'attenuation des tissus, et donc sur les images obtenues. Parvenir
a concevoir un laser pour un tel systeme est donc un premier objectif de mon projet de
ma'’trise.

2.4.2 Systemes multimodaux contenant un OCT

L’OCT ne pouvant intrinsequement atteindre la resolution o erte par I'histologie, plusieurs
systemes multimodaux ont ete concus dans di erents laboratoires a n de compenser cette
faiblesse tout en conservant la profondeur de penetration disponible en OCT. Par exemple,
dans I'application en gastroenterologie mentionnee plus haut, il est di cile de cibler avec
precision les zones ou e ectuer la biopsie a I’'aide d’un endoscope en lumiere blanche. L’'OCT
est alors utilise comme une technique complementaire pour cibler les zones a risque dans
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I’ sophage. Un prelevement est ensuite e ectue pour une etude histologique a meilleure
resolution a n de con rmer le diagnostic. Cette procedure est toutefois lente, puisqu’il faut
attendre la xation et la coloration de I'’echantillon avant de pouvoir I'imager et poser un
diagnostic.

De plus, pour pallier une fois de plus la faible resolution de I'OCT tout en exploitant sa
grande vitesse d’acquisition et profondeur de penetration, Iftimia et al. ont concu un systeme
bimodal combinant I'OCT et la microscopie confocale par balayage laser (Laser Scanning
Confocal Microscopy ou LSCM) dont le potentiel en dermatologie a ete demontre.[39] Dans
le cas de grands brales, ’OCT permet de visualiser la destruction du collagene en profondeur,
tandis que le microscope confocal permet d’obtenir des images en face a haute resolution de
I'integrite des couches de I'epiderme. Dans le cas de ce systeme, la prise d’images reste
relativement lente, puisqu’il faut e ectuer un balayage mecanise de I’echantillon.

Les deux systemes decrits ci-haut presentent des faiblesses, notamment dans la vitesse d’ac-
quisition. L’utilisation de deux sources a balayage laser dans le montage OCT et confocal
permettrait de substituer le balayage mecanise dans un axe en confocal par un balayage
spectral, accelerant du coup la vitesse d’acquisition.[40] Couple a un endoscope, un tel sys-
teme permettrait d’e ectuer une biopsie optique dans le cas du systeme OCT/biopsie en
gastroenterologie, permettant du coup de substituer a la biopsie des images haute resolution
obtenues par un systeme SECM. Un deuxieme objectif du projet est donc de demontrer le
potentiel d’une source laser a balayage spectral double-bande a €tre utilisee dans un systeme
OCT/SECM a n de realiser cette application.

Finalement, a n de rajouter une information fonctionnelle aux images structurelles obtenues
par OCT, plusieurs systemes bimodaux combinant 'OCT et la uorescence furent mis au
point par di erentes equipes. En gastroenterologie, ’'OCT permet de cibler le developpement
de masses suspectes dans le colon tandis que la uorescence con rme le diagnostic, car elle est
plus presente dans les adenomes contrairement aux cellules cancereuses.[41] En dentisterie,
la demineralisation de I’email au debut de la formation d’une carie se presente autant sous
la forme d’une plus grande profondeur de penetration en OCT que d’une perte du signal
en uorescence.[42] Un troisieme objectif de mon projet est donc de demontrer le potentiel
d’une source laser a balayage spectral double-bande a @tre utilisee dans un systeme combinant
I’OCT et la uorescence.
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CHAPITRE 3

LASER A BALAYAGE SPECTRAL DOUBLE-BANDE

Tel que discute dans la revue de litterature, des sources laser accordables basees sur un
polygone rotatif et un reseau de di raction ont ete developpees a n d’ameliorer la vitesse
d’acquisition des systemes d’imagerie tout en conservant une resolution elevee. Ce chapitre
decrit la theorie regissant le fonctionnement de la source laser a balayage spectral double-
bande simultane ainsi que les resultats experimentaux issus de sa caracterisation.

3.1 Choix des milieux de gain

Le choix du milieu de gain pour une source laser a balayage spectral s’avere primordial et
dependra de I'application ou du type d’echantillon biologique etudie. On peut ainsi favo-
riser une penetration elevee dans I’echantillon ou encore une resolution accrue. Generale-
ment, la selection d’une bande de longueurs d’onde plus elevees (1300-1550 nm) permet une
meilleure profondeur de penetration, car ces longueurs d’onde sont moins di usees par les
tissus biologiques.[43] Si une meilleure resolution est necessaire, des longueurs d’onde plus
courtes (780-1050 nm) seront mieux adaptees.[44] Ainsi, pour concevoir la source laser a ba-
layage spectral double-bande, le choix s’est arréte sur deux milieux de gain : I'un centre sur
une faible longueur d’onde et I'autre centre sur une longueur d’onde plus elevee. La source
permet ainsi de combiner une haute resolution a faible longueur d’onde et une profondeur de
penetration accrue aux longueurs d’onde elevees.

De plus, les milieux de gain choisis peuvent €tre en espace libre (free space) ou couples
a des bres optiques. Ces derniers sont plus robustes et moins enclins au desalignement,
permettant ainsi une utilisation en clinique. Les principaux milieux de gain bres o rant une
large bande spectrale se retrouvent sous la forme de BOA (Booster Optical Ampli er) ou de
SOA (Semiconductor Optical Ampli er). La puissance de sortie est inferieure dans le cas des
SOAs, car ils sont concus a n d’etre independants en polarisation contrairement aux BOAs.
A n de maximiser la puissance de sortie disponible, un BOA a ete employe dans la source
concue pour le projet. Les bandes spectrales disponibles pour les milieux de gain bres sont
typiquement centrees autour de 850 nm, 1050 nm, 1300 nm ou 1500 nm.



18

3.1.1 Choix du milieu de gain a 1300 nm

Le milieu de gain choisi pour la bande spectrale o rant une meilleure profondeur de pene-
tration a une longueur d’onde centrale de 1300 nm et non de 1500 nm pour deux principales
raisons. Tout d’abord, la dispersion (ou le changement d’indice de refraction) est moins mar-
quee autour de 1300 nm qu’autour de 1500 nm pour la bre unimodale SMF-28 (Corning,
NY, E.-U.) utilisee dans les composants bres (SOA, coupleurs, circulateurs, etc.) a ces lon-
gueurs d’onde. En e et, la dispersion dans cette bre est donnee par

SO O4

DOH=F 5 (B

ou Sp = 0,086 —=— est la pente au zero de dispersion ( ¢ = 1317 nm).[45] On voit sur la
gure[3.I]que puisque I'on est loin du zero de dispersion a 1500 nm, le moindre debalancement
entre les longueurs de bre des bras de reference et d’echantillon en OCT degradera la

resolution axiale du systeme.
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Figure 3.1 Dispersion de la bre SMF-28 en fonction de la longueur d’onde. Image adaptee
de www.corning.com. Consulte le 2 avril 2013.

La deuxieme raison pour laquelle le premier milieu de gain choisi se trouve a 1300nm et
non a 1300 nm reside dans le fait que la plupart des echantillons biomedicaux sont consti-
tues en grande partie d’eau. On choisit donc la bande de longueurs d’onde minimisant I'ab-
sorption de I'eau tel qu’illustre a la gure [3.2] a n d’obtenir une meilleure profondeur de
penetration.[46]
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Figure 3.2 Absorption de I’eau en fonction de la longueur d’onde. Image adaptee de [46].
Consulte le 2 avril 2013.

Les speci cations du milieu de gain choisi, un BOA centre a 1300 nm (BOA1132S, Covega,
New Jersey, E.-U.), sont presentees au tableau . Ces donnees seront utilisees pour concevoir
la cavite. Ainsi, la largeur de bande du laser servira a determiner les caracteristiques du ltre
spectral, tandis que la puissance de saturation permettra de determiner le ratio des branches
du coupleur de sortie. Le choix s’est arréte sur un BOA et non sur un SOA, car les SOAs
0 rent generalement un gain moins eleve d0 au fait qu’on doit les rendre independants en
polarisation. Dans notre cas, pour s’assurer de maximiser le gain obtenu par le BOA, un
contr6leur de polarisation a ete place en amont de celui-ci (voir gure [3.3).

Tableau 3.1 Speci cations du milieu de gain a 1300 nm

Symbole | Valeur
Longueur d’onde centrale 0 1300 nm
Largeur de bande a -3 dB 80 nm
Puissance de saturation Psat 50 mW

3.1.2 Choix du milieu de gain a 780 nm

Des considerations materielles ont in uence le choix du milieu de gain a faible longueur d’onde
centrale. Tout d’abord, les milieux de gain bres ont un seuil de dommage assez bas.[47] Pour
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obtenir une puissance de sortie elevee (quelques dizaines de milliwatts), il importe d’avoir
une puissance intra-cavite de cet ordre de grandeur, ce qui est plus eleve que le seuil de
dommage des SOAs et BOAs a 800 nm.[47] De plus, puisqu’il n’existe pas de circulateurs de
Faraday e caces aux faibles longueurs d’onde, il est di cile de concevoir une cavite circulaire
sans pertes (voir section [3.2.2). Tenant compte de ces considerations, notre choix s’est arréte
sur un milieu de gain en espace libre ayant une longueur d’onde centrale de 780 nm (TEC-
120-0780-120, Sacher Lasertechnik, Marburg, Allemagne) et les speci cations presentees au
tableau 3.2

Tableau 3.2 Speci cations du milieu de gain a 780 nm

Symbole | Valeur
Longueur d’onde centrale 0 780 nm
Largeur de bande a -3 dB 36 nm
Puissance de saturation Psat 120 mwW

3.2 Assemblage d’une source a balayage spectral

L’assemblage d’une source laser accordable spectralement varie grandement selon que le
milieu de gain est bre ou en espace libre. Tout dependant des pieces optiques disponibles
commercialement, une cavite circulaire ou lineaire peut €tre mieux adaptee pour en diminuer
les pertes.

3.2.1 Assemblage base sur un milieu de gain bre

La gure [3.3 montre le schema general d’une source laser accordable basee sur un milieu
de gain bre a deux ports (i.e. une entree et une sortie). L’emission spontanee large bande
emise par un des ports du milieu de gain (BOA) est acheminee par un circulateur (C,) a
un Itre spectral. Le Itre spectral est constitue d’un collimateur, d’un reseau de di raction
et d’un miroir polygonal. Un reseau di racte les di erentes longueurs d’onde emises par le
milieu de gain vers un telescope telecentrique compose de deux lentilles de focales f; et f,. Le
telescope fait converger les longueurs d’onde divergentes a partir du reseau vers le polygone
qui ne re echit sur elle-méme que la longueur d’onde normale a sa surface, soit ; dans le
cas de la gure[3.3 Cette longueur d’onde retourne ensuite successivement vers le telescope,
le reseau de di raction et le collimateur. Les autres longueurs d’onde ne peuvent revenir vers
le collimateur, car leur angle de re exion n’est pas normal a la surface du polygone.
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A n de concevoir une cavite circulaire, un circulateur de Faraday (C,) est utilise. Cette piece
est un systeme micro-optique non-reciproque a trois branches : la lumiere provenant de la
branche 1 est transferee a la branche 2, et celle provenant de la branche 2 est transferee
a la branche 3. Le circulateur sert donc d’isolateur et dicte la direction de propagation de
la lumiere dans la cavite bree. La lumiere passe ensuite dans un coupleur a deux sorties.
La sortie b se reconnecte au port d’entree du BOA, ce qui permet de fermer la cavite et de
favoriser le gain par des trajets successifs dans celle-ci. Le port de sortie ¢ du coupleur sert
de sortie au laser qui sera relie a la fois a un systeme de declenchement d’acquisition (voir
section et au systeme d’imagerie.

Le mecanisme de balayage spectral de la source est base sur la rotation du miroir polygonal.
Ene et, lalongueur d’onde ampli ee a chaque instant dans la cavite est celle qui est normale
a la surface du polygone. Pour chaque position du polygone durant sa rotation, une longueur
d’onde di erente remplira cette condition (voir gure[3.3). Le polygone ayant un nombre n
de facettes, chacune va re eter le spectre complet du BOA, ce qui fait en sorte que pour un
tour du polygone, on a n balayages spectraux successifs.[19]

P
O~ 1
5
Sortie b
C a s 2
CPL,
/A
Collimateur
| Polygone
Réseau

Figure 3.3 Schema d’une source laser accordable spectralement basee sur un milieu de
gain bre a deux ports et sur un polygone rotatif. C, est un circulateur, P, et P, sont des
controleurs de polarisation et CP L est un coupleur.

De plus, puisque la lumiere voyage beaucoup plus rapidement que le polygone ne tourne sur
lui-meme, plusieurs passages sont possibles dans la cavite pour chaque position du polygone,
ce qui permet de creer I’e et laser pour chaque longueur d’onde. Ainsi, en ayant une cavite
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de 2m, un aller-retour dans la cavite prend 6,7 ns. De plus, dans le cas de la cavite a 1300 nm
0 rant une largeur de bande = 80nm et une largeur spectrale instantanee = = 135pm
(voir equation , le polygone reste statique pour un intervalle

t= (3.2)

avant de changer de position lorsqu’il tourne a une vitesse v = 12 000 spectres=s. On obtient
alors t = 141 ns. 21 allers-retours sont donc possibles pour une position xe du polygone.

3.2.2 Assemblage base sur un milieu de gain en espace libre

Comme mentionne precedemment, I'utilisation d’un milieu de gain bre n’est pas toujours
appropriee pour obtenir une puissance de sortie satisfaisante a basse longueur d’onde. De
plus, dans le cas d’'un milieu de gain bre a deux ports, une cavite circulaire doit étre utilisee
a n de renvoyer la lumiere ayant passe dans le Itre spectral vers le deuxieme port du milieu
de gain pour ampli cation, ce qui implique I'utilisation de circulateurs de Faraday.

Collimateur

Polygone

Résea

T, f, f,

Figure 3.4 Schema d’une source laser accordable spectralement basee sur un milieu de gain
bre a deux ports dans le cas ou des circulateurs de Faraday ne sont pas disponibles. P; et
P, sont des controleurs de polarisation, I, et I, sont des isolateurs et CP L, est un coupleur.
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L’ine cacite a basse longueur d’onde des circulateurs de Faraday rend toutefois cette im-
plementation di cile a realiser. On peut remplacer le circulateur par un coupleur entoure
d’isolateurs, tel que montre a la gure [3.4, mais cela reduit I'’e cacite du Itre spectral. En
e et, la lumiere a la sortie d du coupleur lors du premier tour dans la cavite ne passe pas par
le Itre spectral. Cela diminuera la qualite du faisceau de sortie avec I’apparition de bruit a
d’autres longueurs d’onde que celle re echie par le polygone a chaque instant. Une solution
proposee par Yun et al. est de rajouter un separateur de faisceau avant le Itre spectral.[47]
Le coupleur de sortie etant situe apres le separateur, toute la puissance de sortie du laser
passe a travers le Itre. Ce montage impose toutefois des pertes importantes a I'aller et au
retour du separateur de faisceau, car seulement la moitie de la lumiere continue dans la cavite
circulaire.

A n de s’a ranchir des problemes inherents a une cavite circulaire sans circulateurs de Fa-
raday, une cavite lineaire a ete envisagee. Un tel assemblage requiert que la lumiere e ectue
des allers-retours dans la cavite a I'interieur de laquelle on integre un Itre spectral ( gure
B.5). Le milieu de gain ayant encore deux ports, un des deux ports comprend une surface
re echissante SR qui sert a fermer la cavite et de port de sortie, car 3 % de la lumiere est
transmise a travers SR. Ce port de sortie est relie a un module d’injection bre permettant
d’envoyer aisement la sortie du laser dans di erents systemes d’imagerie. L’autre port de la
cavite est relie a une lentille de collimation LC et au Itre spectral dont le fonctionnement
est le méme que dans le cas d’un milieu de gain bre.

Sortie
Collimateur
SR—
Milieu de gainm
LCdlj Polygont
Résealgy =~ ~— | 5= 4;.
< fl > € fl ::fztifzt

Figure 3.5 Schema d’une source laser accordable spectralement basee sur un milieu de gain
en espace libre. SR est une surface re echissante et LC est une lentille de collimation.



24

3.3 Source a balayage spectral double-bande simultane

L’assemblage d’une source laser a balayage spectral double-bande simultane a I'aide d’un
miroir polygonal rotatif repose sur I'utilisation de di erentes facettes du méme polygone pour
chacun des Itres spectraux. Ceci est illustre sur la gure[3.6] ou les deux montages presentes
aux gures [3.3 et [3.5 sont combines. Ainsi, une fois les telescopes des deux Itres spectraux
alignes sur leur facette respective du polygone, il est possible de balayer simultanement les
deux bandes spectrales. Toutefois, I'utilisation d’'un méme miroir polygonal dans les deux

Itres spectraux impose des contraintes sur le choix des focales des lentilles, tel que discute
a la section suivante.

Sortie 3
1300 nn

L, LC

SR
G | — D (.)——b Sortie & 780 nm

R, M|I|eu_ Collimateur
de gain

Figure 3.6 Schema d’une source laser a balayage spectral double-bande simultane. Dans la
cavite circulaire a 1300 nm, C; est un circulateur, P; et P, sont des contr6leurs de polarisation,
CPL; est un coupleur, L; et L, sont les deux lentilles du telescope et R; est un reseau de
di raction. Dans la cavite lineaire a 780 nm, SR est une surface re echissante, LC est une
lentille de collimation, L] et LY sont les deux lentilles du telescope et R; est le reseau utilise
dans ce Itre spectral.
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3.3.1 Assemblage des Itres spectraux
Reseaux de di raction

Le Itrage spectral est base sur un reseau de di raction. A n d’atteindre une ampli cation
maximale, la puissance dans I'ordre 1 du reseau de di raction doit €tre aussi elevee que
possible. Tel qu’illustre a la gure [3.7} la polarisation du faisceau incident in ue grandement
sur la puissance a I’'ordre 1. C’est pourquoi un contréleur de polarisation P, a ete place avant
le reseau dans la cavite du laser a 1300 nm (voir gure [3.3). Un autre facteur in uencant le
choix du reseau est son pas, soit I’espacement entre deux traits du reseau. Plus le pas est petit
(et donc plus la frequence de traits par mm est elevee), meilleure sera la separation entre
chaque composante spectrale, puisque plus de traits seront illumines.[48] Le reseau choisi a
1300nm (GR13-1210, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) a une e cacite de 82 % dans I'ordre 1
pour une polarisation perpendiculaire et une frequence g = 1200 traits=mm.
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Figure 3.7 E cacite en fonction de la polarisation a I’angle de Littrow (36;52 ) du reseau
de di raction choisi pour la source a 1300 nm. Tire de www.thorlabs.com. Consulte le 3 avril
2013.

La gure[3.7/montre I'e cacite du reseau utilise a 1300 nm en con guration de Littrow, pour
laquelle I’angle d’incidence et I’'angle de di raction a I’ordre 1 sont identiques. Pour realiser
le Itre spectral, cette con guration n’est pas appropriee, puisqu’on doit envoyer I'ordre 1
de di raction sur le polygone pour e ectuer le balayage spectral. La puissance di ractee a
I’ordre 1 diminuant au fur et a mesure que I’on s’eloigne de la con guration de Littrow, il faut
donc s’assurer de minimiser la di erence entre I’angle d’incidence choisi et I’angle de Littrow
tout en prevoyant su samment d’espace pour placer le telescope sans obstruer le faisceau
incident. Un angle d’incidence a de 40 (voir gure sur le reseau a donc ete choisi pour
le Itre spectral a 1300 nm.
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Figure 3.8 De nition des angles d’incidence a et de di raction b a I’ordre 1 selon la loi des

reseaux (eq. [3.3).

Les mémes considerations doivent €tre prises en compte dans le choix du reseau pour la
source a 780 nm. La diode laser achetee pour servir de milieu de gain etant en fait une source
accordable spectralement, son Itre spectral est a la base constitue d’un reseau de di raction
en con guration Metcalf-Littman.[49]. En faisant osciller le reseau autour de I’angle d’inci-
dence permettant a la longueur d’onde centrale d’&tre normale a un miroir xe, une longueur
d’onde di erente est ampli ee dans la cavite a chaque instant (voir gure[3.9). Ene et, pour
chaque position du reseau, une longueur d’onde di erente se trouve normale au miroir xe
et revient donc sur elle-méme pour etre ampli ee. Le reseau dans le systeme industriel a une
frequence g = 1800 traits=mm et fut choisi en fonction de la polarisation du faisceau dans la
diode laser. Pour realiser le present montage, il a fallu tourner le reseau de quelques degres
et enlever le miroir. Cela permet de rajouter le telescope et le polygone, rendant possible le
balayage synchronise des deux sources.

Réseau de Vis d’'alignement

diffraction oscillant /v\\é

Sortie du
faisceau

Miroir fixe

Lentille de
collimation (LC)

Figure 3.9 Schema illustrant le fonctionnement de la diode a 780 nm basee sur un reseau
en con guration Metcalf-Littman. Adaptee de http ://www.sacher-laser.com/. Consulte le 3
avril 2013.
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Pour concevoir le telescope devant &tre insere dans le Itre spectral (voir section [3.3.1), il
faut conna'tre la divergence angulaire  ; entre la longueur d’onde la plus faible ni, et la
longueur d’onde la plus elevee max apres le reseau (voir gure[3.10). Pour la source centree
a 1300 nm, sachant que la largeur spectrale du milieu de gain est de 80 nm (voir tableau [3.1)),
les deux longueurs d’onde extrémes seront min = 1260nm et ax = 1340 nm. L’equation
des reseaux

sina+sinb=gm ; (3.3)

ou a est I'angle d’incidence et g est la frequence du reseau,[48] donne un angle de di raction
alordrem=1deb=60 pour mi,=1260nmetdeb=75 pour max = 1340nm (voir
gure 3.8). La divergence angulaire entre les deux longueurs d’onde apres le reseau est donc
1 = 15 . De la méme facon on trouve une divergence angulaire ; de 4,5 entre i, et
max pour le reseau utilise dans la source centree a 780 nm.

Telescopes telecentriques

Les speci cations du telescope telecentrique ont un impact sur la plage spectrale accordable et
sur le cycle de travail de la source. Ainsi, le telescope place dans chacun des Itres spectraux
se compose de deux doublets achromatiques conjugues respectivement avec le reseau et I’axe
de rotation du polygone. Ce telescope a deux fonctions : il delimite la taille du faisceau sur le
polygone et transforme la divergence angulaire  ; des di erentes longueurs d’onde a la sortie
du reseau par une convergence  , au polygone (voir gure [3.10) selon un rapport

_2_h. (3.4)
1

Figure 3.10 Telescope transformant la divergence angulaire  ; des di erentes longueurs
d’onde apres le reseau par une convergence , au polygone dans les Itres spectraux.
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Pour un polygone ayant n facettes, la di erence angulaire  , entre la di raction de la
longueur d’onde la plus faible i, et la longueur d’onde la plus elevee max au polygone doit
etre strictement inferieure a I’angle de balayage d’une facette du polygone, soit

60
= — 3.5
2 . (35)
Dans notre cas, le polygone (DT-36-250-025/01B/SA34, Lincoln Laser, Phoenix, E.-U.)
compte 36 facettes. , doit donc €etre inferieur a 10 pour que toute la bande spectrale

du milieu de gain soit utilisee lors du balayage spectral.

De plus, pour obtenir le cycle de travail (duty cycle) le plus eleve possible, il importe de
maximiser  , sans depasser la condition presentee a I’equation [3.5] Un cycle de travail de
100 % correspond donc a une acquisition sans temps mort. Ainsi, pour la source a 1300 nm, on
doit avoir un telescope avec un rapport % 2=3 selon I’equation . Un telescope constitue
de deux lentilles f; = 50 mm (AC254-050-C, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) et f, = 75mm
(AC254-075-C, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) remplit cette exigence. Pour ce qui est de la
source a 780 nm, il faut plutdt augmenter I’angle entre les deux longueurs d’onde extrémes
apres le telescope pour obtenir le cycle de travail le plus eleve. Un rapport % = 22=9 serait
donc ideal. Toutefois, il est di cile de trouver une combinaison de lentilles commerciales
donnant ce rapport. Deux lentilles f; = 150 mm (AC254-150-B, Thorlabs, New Jersey, E.-U.)
et f, = 75mm (AC254-075-B, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) furent choisies, ce qui mene a un
rapport -2 =2ou ,=9.Ce faisant, chaque facette du polygone n’est utilisee qu’a 90 %
du temps, resultant en un cycle de travail theorique de 90 % .

Un autre facteur dont il faut tenir compte dans la conception du telescope est I’angle d’ac-
ceptance de la premiere lentille, donne par
cos by

1
— D w : )
f; ! cosa (3.6)

ou D, est le diametre de la lentille, by est I’'angle de di raction de la longueur d’onde centrale
et W est la taille du faisceau a la sortie du collimateur.[19] Dans le cas de la source centree
a o=1300nm, onaD; =25mm, by =665 et W = 2mm. On obtient donc =275,
ce qui est largement superieur a ;. La premiere lentille a donc un diametre su sant pour
collecter toutes les longueurs d’onde di ractees apres le reseau, sans quoi I’accordabilite du

Itre spectral aurait ete limitee. En e et, I’accordabilite spectrale maximale issue du Itre

spectral, donnee par
cosh
max — g 0 ; 3.7




29

est de 160 nm, ce qui est largement au-dessus des speci cations du milieu de gain limite a
une bande spectrale de 80 nm.

Un dernier facteur a considerer dans la conception du telescope est I'intervalle spectral libre
(free spectral range ou FSR) du Itre, soit la separation spectrale minimale entre deux lon-
gueurs d’onde pouvant €tre ampli ees en méme temps dans la cavite. Cette situation survient
lorsque deux faisceaux de longueurs d’onde di erentes sont au méme instant normaux a deux
facettes di erentes du polygone, tel qu’illustre ala gure[3.11] Si tel est le cas, des problemes
en imagerie encodee spectralement pourraient survenir. En e et, si un reseau de di raction
permet I’encodage de chaque point d’une ligne sur un echantillon par une longueur d’onde
di erente, deux points di erents pourraient etre illumines simultanement par deux longueurs
d’onde di erentes. La detection etant basee sur un detecteur a point unique et non pas sur
un spectrometre, chaque point dans une ligne va €tre encode par un moment de detection dif-
ferent durant le balayage spectral. Si deux points sont illumines simultanement, la detection
les confondra comme ne venant que d’un point, ce qui peut dedoubler I'image.

L,

Figure 3.11 Position du polygone permettant a deux longueurs d’onde d’étres ampli ees
simultanement.

Dans le cas de la source a 1300 nm, I'intervalle spectral libre,[10] donne par

cos by E

FSR =
g T

; (3.8)

est de 86 nm, ce qui est plus grand que la largeur spectrale du BOA. Il n’y a donc pas de
risque que deux longueurs d’onde soient ampli ees au méme instant.
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Le tableau suivant synthetise les di erentes donnees issues de la conception du Itre spectral
pour la source centree a 1300 nm et presente celles de la source a 780 nm. On voit que tout
comme pour la source centree a 1300 nm, I'intervalle spectral libre est plus grand que la plage
de fonctionnement du milieu de gain. En outre, I'accordabilite spectrale maximale du Itre
etant plus grande que la plage de fonctionnement du milieu de gain, le Itre n’est donc pas
le facteur limitant I’accordabilite.

Tableau 3.3 Caracteristiques des Itres spectraux employes

Symbole Unite 780 nm | 1300 nm
Focale de L; i mm 150 50
Focale de L, T, mm 75 75
Grossissement angulaire 2 1/2
Frequence du reseau g traits/mm | 1800 1200
Angle d’incidence sur le reseau a degre 55 40
Angle de di ractiona g bo degre 35,8 66,5
Divergence au reseau 1 degre 4,5 15
Convergence au polygone 2 degre 9 10
Cycle de travail % 90 100
Acceptance angulaire de L, degre 8,5 27,5
Accordabilite maximale du Itre max nm 47 160
Intervalle spectral libre FSR nm 41 86

3.3.2 Assemblage du declencheur

Tel que mentionne dans la section precedente, les systemes d’imagerie encodee spectralement
bases sur une source laser accordable ont un systeme de detection base sur un detecteur a
point unique. Il faut donc trouver un moyen de correler I'information acquise a chaque instant
par le detecteur a point unique a la longueur d’onde correspondante.

Pour ce faire, on fabrique un systeme de declenchement donnant une impulsion a chaque
fois que la source est centree sur la longueur d’onde minimale i,. Ainsi, en connaissant la
vitesse de rotation du polygone et donc I'intervalle temporel durant lequel est e ectue un ba-
layage spectral, on programme le systeme pour acquerir un certain nombre de points dans cet
intervalle. Le systeme d’acquisition reste ensuite au repos jusqu’a I’apparition d’une deuxieme
impulsion du declencheur. Par simple interpolation, on peut donc correler I'information tem-
porelle a I'information spectrale encodant chaque position dans I’echantillon.

La gure[3.12 presente le fonctionnement du declencheur, qui consiste essentiellement en une
version statique du Itre accordable. A la sortie de la source centree a 1300 nm, on rajoute
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un coupleur CP L, avec un ratio de sortie ¢ : b =90 : 10. La branche de sortie ¢ devient alors
la sortie du laser, alors que la branche b se dirige vers un circulateur, dont la branche 2 est
reliee a un reseau de di raction suivi d’un miroir en con guration Metcalf-Littman.[50]

Le miroir est donc xe de maniere a ce que seule i revienne dans le circulateur et se dirige
vers un detecteur relie au systeme d’acquisition. Le detecteur transmettra donc un signal
seulement au moment ou le polygone est place de maniere a ampli er i, pour la source
centree a 1300 nm. Il n’est pas necessaire d’avoir un declencheur pour la source a 780 nm
puisque les deux sources sont simultanees et peuvent utiliser le m&me declencheur.

Sortie
¢ a 1300 nm

. Collimateur
de gain

Figure 3.12 Schema d’une source laser a balayage spectral double-bande simultane munie
d’un declencheur d’acquisition. Dans la cavite circulaire a 1300 nm, C; est un circulateur,
P, et P, sont des contréleurs de polarisation, CP L, est un coupleur, L, et L, sont les deux
lentilles du telescope et R; est un reseau de di raction. Dans la cavite lineaire a 780 nm,
SR est une surface re echissante, LC est une lentille de collimation, L] et L) sont les deux
lentilles du telescope et R, est le reseau utilise dans ce Itre spectral. Le coupleur CP L, sert
a la fois de coupleur de sortie et de relai vers le declencheur, muni d’un circulateur Cz, d’'un
reseau de di raction R; et d’'un miroir My.

3.4 Caracterisation de la source

Cette section presente les resultats des tests de caracterisation permettant d’evaluer le poten-
tiel de la source en imagerie biomedicale. Ceci est necessaire, car la resolution et la profondeur
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de penetration pour les di erentes modalites sont directement reliees aux caracteristiques
spectrales ainsi qu’a la puissance des sources employees.

Tout d’abord, la puissance de sortie dans chacune des bandes spectrales est reliee au courant
d’injection dans le milieu de gain utilise tel que presente a la gure[3.13 On remarque que la
puissance maximale de la source a 780 nm est beaucoup plus elevee que celle de la source a
1300nm. En e et, une puissance de sortie maximale de 117 mW a ete atteinte a 780 nm par
rapport a 17mW a 1300 nm. Sur la gure, on n’a che toutefois pas la puissance maximale
a la sortie de la source centree a 780 nm, mais plutot la puissance de sortie ayant pu €tre
injectee dans une bre optique. Un couplage maximal de 46 % a pu €tre realise, ce qui donne
une puissance de sortie bree de 54 mW.[51] L’ astigmatisme du faisceau est responsable du
faible taux de couplage et a ete partiellement compense par des lentilles cylindriques. Pour
ce qui est de la source a 1300nm, une puissance de sortie de 30 mW a ete atteinte sur un
montage parallele apres avoir reduit la taille de la cavite au maximum et diminue les pertes
en fusionnant les di erents composants bres. Dans le cas de la source double-bande, des
connecteurs furent utilises pour joindre les di erents composants bres industriels a n de
pouvoir detacher et deplacer le BOA dans di erentes cavites utilisant par exemple un Itre
Fabry-Perot comme Itre spectral.[52]

60 T T T T T T T
— 780 nm
o —— 1300 nm

Puissance (mW)
w
o

10F

0 100 200 300 400 500 600 700 800
Courant d'injection (mA)

Figure 3.13 Puissance de sortie en fonction du courant d’injection dans les milieux de gain
pour une vitesse du polygone de 12 000 facettes/s (correspondant a 12 000 spectres/s).

Le seuil laser permettant de compenser les pertes se trouve a un courant d’injection d’environ
50mA pour les deux sources, apres quoi la puissance est lineaire en fonction du courant
d’injection. Toutes les longueurs d’onde ne sont toutefois pas ampli ees a ce courant. Ene et,
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le courant d’injection seuil n’est pas le méme pour toutes les longueurs d’onde, compte tenu de
I’e cacite di erente des circulateurs, des coupleurs et des reseaux a chaque longueur d’onde.
De plus, le gain des milieux d’ampli cation est egalement di erent d’une longueur d’onde a
I'autre. A la gure on voit qu’en augmentant graduellement le courant d’injection, la
plage spectrale e ective de balayage augmente egalement, car le gain du milieu ampli cateur
parvient a compenser les pertes dans la cavite pour de plus en plus de longueurs d’onde.

Puissance (dBm)

_5955 TED 165 70 775 780 785 7o0 795 BOO BOS
Longueur d'onde {nm}

Puissance (dBm)

_%?ﬂ 1280 1290 1300 1310 1320 1330 1340 1360 1360 1370
Longueur d'onde (nm}

Figure 3.14 Puissance en fonction de la longueur d’onde a une vitesse de 12 000 facettes/s
pour di erents courants d’injection dans les milieux de gain a 780 nm (A) et 1300 nm (B).

Sur la gure, on remarque que les gammes spectrales d’accordabilite experimentales sont
legerement inferieures a celles attendues par la theorie (voir tableau [3.4). Ceci peut étre dO
aux aberrations liees aux lentilles dans les telescopes. L’aberration de coma fait par exemple
en sorte que les longueurs d’onde dirigees sur les bords des lentilles ne convergent pas toutes au
méeme point sur le plan focal, ce qui cree de la distorsion a la sortie du telescope. On obtient
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tout de méme des gammes spectrales d’accordabilite satisfaisantes dans les deux bandes
spectrales. La principale di erence avec la theorie se situe plutot au niveau du deplacement de
la gamme d’accordabilite vers les grandes longueurs d’onde pour la source centree a 1 300 nm.
On s’attendait a avoir une longueur d’onde centrale o = 1300nm, mais on a plutét obtenu

o = 1323 nm. Ceci peut etre explique par le processus de fabrication des BOAs qui induit
une certaine variabilite d’un composant a I’autre.

Tableau 3.4 Reponse spectrale des sources

Unite 780 nm 1300nm
Theorie | Experience | Theorie | Experience
min nm 760 761 1260 1285
max | M 800 798 1340 1365
0 nm 780 780 1300 1323
nm 40 37 80 75

Les mesures prises precedemment I'ont ete a une vitesse du polygone equivalente a 12 000
facettes par seconde. La vitesse du polygone in uence largement la puissance de sortie dans
les deux bandes tel que mesure a la gure[3.15 En e et, plus le polygone tourne vite, moins
il y a de passages pour une méme longueur d’onde dans la cavite (et dans le milieu de gain),
et donc moins la puissance de sortie est elevee.
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Figure 3.15 Puissance de sortie en fonction de la vitesse de rotation du polygone (en fa-
cettes/s).
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On remarque aussi que les resultats ne sont pas symetriques si I’on tourne le polygone dans
un sens ou dans l'autre. Ainsi, en changeant le sens de rotation du polygone, on change
aussi le sens dans lequel les longueurs d’onde sont ampli ees. Pour des vitesses positives du
polygone, on ampli e des faibles longueurs d’onde aux longueurs d’onde elevees, tandis que
pour des vitesses negatives, on ampli e des longueurs d’onde elevees aux longueurs d’onde
faibles. Ce changement induit dans le BOA un decalage du spectre d’ampli cation. L’e et
est aussi present pour le laser a 780 nm base sur une diode en espace libre. Une explication
proposee par Bilenca et al. stipule que des nonlinearites dans les milieux de gain, tels qu’un
melange a quatre ondes asymetrique spectralement, favorisent I'ampli cation des longueurs
d’onde decalees vers le rouge par rapport a la longueur d’onde d’excitation.[22]

Une autre explication proviendrait de I’ordre de relaxation des porteurs de charge dans les
milieux de gain employes. Ainsi, pour un sens de rotation positif du polygone, la relaxation
des porteurs de plus haute energie dans la bande de conduction s’e ectue avant celle des
porteurs de plus faible energie. Dans le sens oppose de rotation du polygone, la relaxation
des porteurs de plus faible energie s’e ectue en premier, ce qui permet la desexcitation des
porteurs de plus haute energie a un niveau d’energie inferieur avant leur relaxation. Ce faisant,
la cavite laser est moins e cace.

Le fait que le spectre resultant soit decale de quelques nanometres selon qu’on tourne le
polygone dans un sens ou dans I'autre induit aussi un changement dans le positionnement
de la gamme spectrale sur les lentilles du telescope. En decalant le spectre de quelques
nanometres, il n’est plus centre sur les lentilles, augmentant I’aberration de coma et diminuant
par le fait méme la puissance de sortie.

A n de veri er que les deux bandes spectrales sont balayees simultanement, une mesure
simultanee du balayage temporel a ete e ectuee (voir gure [3.16). Outre le fait que les deux
bandes spectrales soient bel et bien superposees, on remarque sur la gure que le cycle de
travail de la source centree a 780 nm n’est pas de 100 %, mais de 90 %, tel que predit lors
du choix du telescope.

On remarque aussi un bruit a haute frequence dans la source centree a 780 nm pouvant etre
problematique en OCT, ce qui sera discute dans le chapitre suivant. Puisque la frequence
de ce bruit varie proportionnellement avec la vitesse du polygone, on peut presumer qu’une
cavite parasite se forme a méme la cavite principale. Cela pourrait €tre d0 a la re exion
sur les lentilles ayant une couche anti-re exion moins e cace. En changeant la position des
lentilles, la frequence du bruit change egalement, ce qui tend a con rmer cette hypothese. En
outre, en placant les lentilles legerement a angle de maniere a ce que les re exions parasites



36

Puissance normalisée

Rotation du polygone (en facettes)

Figure 3.16 Puissance de sortie en fonction de la rotation du polygone (en facettes).

ne reviennent plus sur elles-me&mes, le bruit a haute frequence a pu €tre elimine pour une
partie du spectre, mais au detriment de la puissance de sortie du laser.

Un autre e et visible sur le graphique de la gure .17 est I"apparition d’une modulation
de la puissance de sortie dans les deux bandes spectrales, dont la frequence correspond a
un tour du polygone, soit 36 balayages spectraux (le polygone compte 36 facettes). Cela est
do au fait que le polygone oscille autour de son axe tout en tournant, ce qui fait en sorte
que le couplage dans le collimateur n’est pas aussi e cace d’une facette a I'autre. Cette
variation etant a faible frequence, I'information venant d’un balayage spectral unique n’est
pas a ectee. De plus, puisque la variation de I'intensite est faible (de I'ordre de 3,5 % du
signal créte a créte), les images resultantes ne sont que tres legerement a ectees par cette
modulation d’intensite.
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Figure 3.17 Variation de la puissance de sortie sur plusieurs tours du polygone.
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Outre la puissance de la source dans les deux bandes spectrales en fonction du temps, la
vitesse du polygone et le courant d’injection, d’autres metriques sont necessaires pour veri er
le potentiel de la source en imagerie biomedicale. La largeur spectrale instantanee est une
de ces metriques et est liee a la resolution en imagerie encodee spectralement. En e et, cette
derniere est proportionnelle au champ de vue divise par le nombre de points utilises dans
I’echantillonnage. Peu importe le nombre de points utilises, la resolution ne pourra depasser
celle obtenue a I’'aide du nombre de points resolvables N donne par

N=—; (3.9)

ou est la largeur spectrale instantanee, soit la mince gamme de longueurs d’onde revenant
sur elle-méme a une position donnee du polygone. Pour un Itre base sur un double passage
dans un reseau,  est donne par

_ IO4In2 cosa
th = gmwW

o:[19] (3.10)

Une valeur experimentale de peut étre derivee a partir de la longueur de coherence I,
mesuree avec un interferometre de Michelson, soit

Io4|n2 0’

lc

th —

: (3.11)

ou la longueur de coherence est egale a la largeur a mi-hauteur de I'interferogramme.[53] Les
resultats sont presentes au tableau [3.5

Tableau 3.5 Largeurs instantanees (), nombre de points resolvables (N) et longueur de
coherence (I;) de la source en fonction de la vitesse de rotation du polygone (en facettes/s)

Unite 780 nm 1300nm
Vitesse de rotation du polygone | facettes/s | 6 000 | 12 000 | 6 000 | 12 000
th pm 110 110 135 135
Nith 364 364 593 593
I mm 16 11 8 7,2
exp pm 17 24 116 128
Nexp 2176 | 1542 647 586

On remarque que les valeurs experimentales de ¢4, sont meilleures que celles predites par la
theorie pour les deux gammes spectrales. Ceci peut etre explique simplement par le fait que
la theorie ne tient pas compte des passages multiples dans le Itre spectral ra nant a chaque
passage la nesse du laser. De maniere similaire, cela explique pourquoi 4, augmente si
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on accelere le polygone; il y a moins de passages dans la cavite pour chaque gamme de
longueurs d’onde quand le polygone tourne plus vite. De plus, si on compare le nombre de
points resolvables dans les deux bandes spectrales, on voit bien I’e et d’amelioration de la
resolution a faible longueur d’onde.

Il serait possible d’e ectuer d’autres mesures pour mieux caracteriser le potentiel de la source
double-bande en imagerie biomedicale. Certaines de ces mesures seront d’ailleurs presen-
tees dans le chapitre qui suit, decrivant un systeme d’imagerie multimodale base sur la
source.
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CHAPITRE 4

OCT DEUX COULEURS

Ce chapitre decrit la conception d’un systeme OCT deux couleurs base sur le laser a balayage
spectral double-bande decrit au chapitre precedent. Apres une explication de I’'assemblage
du systeme d’imagerie seront presentes les principaux resultats obtenus a n de le caracteri-
ser.

4.1 Description du systeme d’imagerie OCT deux couleurs

Le systeme concu est illustre a la gure [4.T] et est compose de deux sous-systemes OCT : un
centre a 780 nm et un centre a 1 300 nm. Un multiplexeur/demultiplexeur (voir section |4.2.4)
est employe pour combiner les bras d’echantillon des deux sous-systemes.

Le sous-systeme a 1300 nm ressemble en tous points a un SS-OCT comme decrit dans la sec-
tion [2.1.2l Un interferometre en bre SMF-28 (unimodale a 1300nm) a ete concu de facon
a balancer les longueurs des bras d’echantillon et de reference. Deux coupleurs sont utilises
dans cet interferometre. Un coupleur FC; envoie 90 % de la puissance vers le bras d’echan-
tillon et seulement 10 % vers le bras de reference. Ce ratio permet d’optimiser la visibilite de
I'interference qui est maximale quand I'intensite re echie par les deux bras est identique. Un
echantillon biologique etant beaucoup moins re echissant que le miroir place dans le bras de
reference, la majorite de la lumiere doit €tre envoyee vers le bras d’echantillon pour maximi-
ser la visibilite des franges d’interference. Un attenuateur variable AV a egalement ete place
dans le bras de reference pour pouvoir mieux ajuster la visibilite du signal interferometrique.
Les deux branches de sortie du coupleur FC; sont ensuite connectees a deux circulateurs
dont les sorties sont recombinees a I’aide d’un coupleur FC, ayant un ratio 50 : 50 a n de
permettre la detection balancee.

Contrairement au sous-systeme a 1 300 nm, le sous-systeme a 780 nm n’utilise pas la detection
balancee. Ceci est d0 a I’absence de circulateurs de Faraday de qualite centres a cette longueur
d’onde. L’interferometre est donc simplement compose d’un coupleur FC3 ayant un ratio
50 : 50 en bre unimodale a 780 nm (HP-780, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) pour diviser la
lumiere en un bras d’echantillon et de reference. Il est contre-productif d’utiliser un autre
ratio que celui-ci. En e et, en utilisant le m&me coupleur a I’aller et au retour, si on augmente
la puissance transmise au bras d’echantillon, on diminue le taux de couplage dans la branche
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Figure 4.1 Schema d’un systeme OCT deux couleurs a 780 nm et 1300 nm. La bre optique
unimodale a 780 nm (HP-780) est dessinee en vert et celle a 1300 nm (SMF-28) est dessinee
en rouge. Les enroulements representent les endroits ou de la bre a ete rajoutee dans les
bras de reference pour compenser la dispersion. FCy, FC, et F C3 sont des coupleurs, tandis
que AV est un attenuateur variable.

de detection au retour. Le m@me coupleur est ensuite reutilise pour recombiner la lumiere
provenant des deux bras vers un detecteur a point unique. La con guration choisie ne permet
donc pas la detection balancee, ce qui mene a une diminution du rapport signal sur bruit
(voir section (4.2.6)).

Une autre di erence entre les sous-systemes a 780 nm et 1300nm est la presence de deux
types de bre (illustrees par deux couleurs di erentesala guref4.I) dans I'OCT a 780 nm. En
e et, le multiplexeur permettant la combinaison des bras d’echantillon des deux sous-systemes
est fabrique en SMF-28 qui est multimodale a 780 nm. Cela a ectera egalement la qualite
des images, car chacun des modes illuminant I’echantillon contribuera a un interferogramme
decale par rapport a ceux des autres modes (voir section |4.2.5]).

Apres le multiplexeur combinant les deux bras d’echantillon des sous-systemes, une lentille
de collimation identi ee par LC (A230, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) a ete utilisee pour col-
limater le faisceau. Des miroirs galvanometriques balaient ensuite le faisceau en X et en y
sur I’echantillon, ce qui permet d’obtenir une image en trois dimensions. Une lentille objectif
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(A220, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) dont la focale objet est situee entre les deux galvano-
metres permet de redresser le balayage angulaire a leur sortie par un balayage perpendiculaire
a la surface de I'’echantillon. Les deux lentilles ont ete choisies de maniere a augmenter la
longueur de Rayleigh du faisceau au niveau de I’echantillon. Cela permet d’obtenir la plus
grande profondeur de penetration possible, car le faisceau reste focalise sur une plus grande
distance. Toutefois, les deux lentilles ne sont pas parfaitement achromatiques, ce qui induit un
decalage entre les positions en profondeur ou les deux bandes spectrales vont étre focalisees
dans I’echantillon (voir section [4.2.2).

4.2 Caracterisation du systeme OCT deux couleurs

4.2.1 Mesure des resolutions axiale et laterale

Les premiers tests de caracterisation du systeme furent des tests permettant de mesurer les
resolutions axiale et laterale a n de les comparer avec la theorie.
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Figure 4.2 Lignes-A (intensite en fonction de la profondeur exprimee en pixels) obtenues
de I'imagerie d’une lamelle de verre avec le systeme OCT deux couleurs.

Pour mesurer la resolution axiale, une lamelle de verre d’epaisseur egale a 135 m a ete
imagee a l'aide du systeme. Le resultat est presente a la gure 4.2, sur laquelle on retrouve
deux pics correspondant respectivement aux interfaces air-verre et verre-air pour chacune
des bandes spectrales (le premier pic dans chaque sous- gure resulte de I'interference entre
une re exion multiple entre les deux surfaces de la lamelle et le miroir du bras de reference).
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On peut calibrer la taille reelle de chaque pixel dans I'image en mesurant le nombre de
pixels entre les sommets des deux pics et en sachant que cela correspond a I’epaisseur de
la lame multipliee par son indice de refraction. Puisque la lamelle est fabriquee en BK-7,
son indice de refraction est de 1,5118 a 780 nm et de 1,5037 a 1300nm.[54] On obtient
que chaque pixel mesure 4,6 m a 780nm et 55 m a 1300 nm. Apres cette calibration, on
trouve le nombre de pixels correspondant a la largeur a mi-hauteur d’un pic pour retrouver la
resolution axiale dans chacune des bandes spectrales. Les resultats sont presentes au tableau
[4.1] et sont compares avec les valeurs theoriques obtenues a I'aide de I'equation [2.11] et des
valeurs retrouvees au tableau 3.4

Tableau 4.1 Resolutions axiale et laterale obtenues avec le systeme OCT

Unite 780 nm 1300 nm
Theorie | Experience | Theorie | Experience
raX m 7,3 39,4 10,3 25,8
MNat m 1,5 1,7 3,0 4,0

On remarque une di erence entre les valeurs experimentales et la theorie. Ceci est entre autres
da au fait que la resolution axiale theorique a ete calculee en fonction d’une source ayant un
spectre gaussien, ce qui n’est pas le cas. Toutefois, la principale di erence entre les resultats
obtenus et la theorie provient plutodt de la dispersion produite par les di erents materiaux
optiques. De plus, pour le sous-systeme a 780 nm, devoir compenser deux bres di erentes
dans le bras d’echantillon par exactement les mémes longueurs de chacune d’entre elles dans
le bras de reference est ardu. En e et, lorsque vient le temps de fusionner la SMF-28 et la
HP-780 dans le bras de reference, il subsiste un jeu de quelques millimetres lors du clivage
prealable a la fusion. Contrairement au sous-systeme a 1300nm ou cela n’est pas critique
(la SMF-28 est pres du zero de dispersion a 1300 nm), la dispersion induite par la SMF-28
a 780 nm est elevee et un ou deux millimetres de di erence entre les longueurs de cette bre
dans les deux bras peut grandement degrader la resolution axiale.

La resolution laterale du systeme a ete mesuree en imageant une cible de resolution (1951
USAF, Edmund Optics, New Jersey, E.-U.). Contrairement a la mesure de la resolution axiale
ou seule la prise de lignes-A etait necessaire, il a fallu prendre un volume tridimensionnel
de la cible de resolution a n de mesurer la resolution laterale sur une reconstruction de sa
surface. La gure [4.3] presente les reconstructions de la surface de la cible dans les deux
bandes spectrales. Sur chacune de ces reconstructions, une paire de barres blanche et noire
de I’element 3 du groupe 4 de la cible a ete isolee. Ensuite, un graphique de I'intensite sur
une ligne parallele a ces deux barres ete tracee. Sachant que I’epaisseur d’une paire de barres
blanche et noire de I'element 3 du groupe 4 correspond a 49,6 m sur la cible, il est facile
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d’e ectuer la calibration permettant de determiner la longueur de chaque pixel. La resolution
laterale est ainsi donnee par la distance entre les pixels correspondant a 10 % et 90 % de
I’intensite maximale sur la bordure d’une de ces barres. Les resultats sont presentes au tableau
4.1

Figure 4.3 Images de la reconstruction de la surface d’une cible de resolution USAF 1951
prise a I'aide du systeme a 780 nm (A) et 1300 nm (B).

On voit que tout comme pour la resolution axiale, la resolution laterale mesuree est plus
grande que la valeur attendue par la theorie. Ceci est possiblement d( aux aberrations de
coma sur la lentille objectif. L’aberration de coma fait en sorte que les faisceaux diriges sur
les bords de la lentille ne convergent pas tous au méme point sur le plan focal, ce qui elargit
la largeur du point focal et donc la taille de la tache d’Airy pour chaque faisceau.

Le point focal de la lentille objectif est situe entre les deux galvanometres. Cela resulte en
une courbure du champ de vue en x et en y. Une surface plane comme la cible de resolution
appara*tra donc legerement courbee. Il devient alors di cile de determiner avec precision
la resolution laterale, car cette courbure de champ in ue sur I'intensite resultante d’une
paire de barres a I'image. L’utilisation d’un telescope telecentrique permettrait de reduire
cet e et, mais augmenterait considerablement I’aberration chromatique dans le systeme, tel
gu’explique a la section suivante.

4.2.2 Caracterisation des aberrations chromatiques

La gure[4.4 decrit le decalage du point focal des lentilles en fonction de la longueur d’onde.
Ainsi, on trouve une distance focale de 11,07mm a 780 nm et de 11,22 mm a 1300 nm pour
la lentille A220 utilisee comme lentille objectif, tandis qu’on trouve une distance focale de
4,51 mm a 780 nm et de 4,61 mm a 1300nm pour la lentille A230 utilisee comme lentille de
collimation LC.
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Figure 4.4 Decalage du point focal en fonction de la longueur d’onde pour les lentilles A220
(A) et A230 (B). Tire de www.thorlabs.com. Consulte le 15 avril 2013.

A n de veri er le decalage entre les points focaux dans les deux bandes spectrales, un mi-
roir fut deplace dans I’axe en profondeur du bras d’echantillon. Un graphique de I'intensite
detectee dans chaque bande spectrale en fonction de la position du miroir fut ensuite trace.
Les resultats sont presentes a la gure [4.5. On voit que le faisceau focalise plus loin dans la
bande spectrale centree a 1300 nm ce qui est attendu etant donne que les distances focales
augmentent avec la longueur d’onde sur la gure[4.4]
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Figure 4.5 Decalage experimental du point focal en fonction de la longueur d’onde dans le
bras d’echantillon du systeme.

Pour des considerations pratiques, il a fallu ajuster les bras de reference dans les deux bandes
spectrales pour que la di erence de marche nulle corresponde a 50 m en amont du point
focal a 780 nm. Ce faisant, on evite tout repliement dans les images obtenues en placant la
surface de I'echantillon a cette position tout en maximisant la profondeur de penetration
par une utilisation maximale de la longueur de Rayleigh du faisceau dans les deux bandes
spectrales.
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4.2.3 Caracterisation des pertes de puissance dans I'imageur

La puissance recueillie au detecteur lorsqu’un miroir est place dans le bras d’echantillon (voir

gure est relativement faible. Une caracterisation des pertes dans chacun des composants
du systeme a donc ete e ectuee. La gure [4.6] presente les di erents endroits ou la puissance
a ete mesuree.
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Figure 4.6 Endroits dans le montage ou fut mesuree la puissance du signal par rapport
a I'entree de chacun des sous-systemes OCT. Les pourcentages en rouge representent les
lectures a 1300 nm et les pourcentages en vert celles a 780 nm.

Une analyse des resultats obtenus s’impose. Debutons par I’'analyse du sous-systeme a 1 300 nm.
La lecture des puissances a la sortie du coupleur FC; (FC1310-70-10-APC, Thorlabs, New

Jersey, E.-U.) correspond a la reponse attendue d’un coupleur 90 : 10. Les circulateurs C

(CIR-1310-50-APC, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) satisfont egalement les speci cations four-

nies par le manufacturier, soit une perte maximale de 1,3dB entre chaque branche. Ensuite,

le demultiplexeur a une e cacite de 95 % a 1300 nm, ce qui est excellent.

On remarque toutefois que la puissance a 1300nm au niveau de I'echantillon n’est egale
gu’a 79 % de la puissance de sortie du demultiplexeur. Ceci est d( au fait que la lentille de
collimation dans le bras d’echantillon a une couche anti-re et e cace entre 600 et 1000 nm.
Cette couche a ete choisie pour minimiser I’auto-interference du bras d’echantillon (voir gure
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4.9) dans le systeme OCT a 780nm sans detection balancee. Toutefois, I'utilisation d’une
telle couche n’est pas ideale dans une autre plage de longueurs d’onde, car elle augmente la
re exion par rapport au 4 % de re exion sur une surface non traitee.

Finalement, la puissance recoltee au detecteur lorsqu’un miroir est place dans le bras d’echan-
tillon est plus faible que la valeur attendue. Cela est d0 au compromis fait dans la collimation
des faisceaux a 780nm et 1300 nm a I'aide de LC. En e et, tel qu’illustre sur la gure 4.4
la lentille de collimation n’a pas la méme focale pour les deux bandes spectrales. Il est donc
di cile de recoupler toute la lumiere re echie par le miroir dans LC au retour.

En analysant a present les pertes de puissance dans le sous systeme a 780 nm, on remarque
que le coupleur FC3; (FC780-50B-APC, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) n’a pas un ratio de
50 : 50. Cela n’est pas ideal, car un signal maximal sans detection balancee est obtenu pour
un coupleur ayant ce ratio. Ensuite, le demultiplexeur a une e cacite de seulement 68 %
a 780 nm. Ceci est explique par des pertes a I'insertion entre la bre unimodale HP-780 du
coupleur FCz et la bre multimodale SMF-28 du demultiplexeur. Des retrore exions survien-
dront a cet endroit et a ecteront le signal interferometrique (voir section [4.2.6). La presence
de retrore exions est d’ailleurs con rmee par la presence d’un signal parasite lorsqu’aucun
miroir n’est place dans les bras de reference et d’echantillon.

A n de corriger ce probleme, la fusion entre la bre unimodale du coupleur et la bre multi-
modale du demultiplexeur devrait €tre adiabatique. Dans ce cas, le mode fondamental s’ajuste
au changement dans la structure du guide. Une facon de rendre la fusion adiabatique serait
d’e lerla bre SMF-28 avant de la fusionner a la bre HP-780 dans les deux bras. Toutefois,
cela rendrait beaucoup plus ardu la compensation de la dispersion.

4.2.4 Caracterisation du multiplexeur/demultiplexeur

Comme montre a la section precedente, le multiplexeur/demultiplexeur permet d’injecter
dans la m&me bre deux signaux a des longueurs d’onde di erentes a I’aller et de les separer
au retour. Sa fabrication repose sur un procede de fusion-etirage durant lequel on ajuste
la reponse sinuso dale en longueur d’onde d’un coupleur par un contréle des parametres
d’etirage. Il est a noter que le demultiplexeur est fait entierement de bre SMF-28 unimodale
a 1300 nm, mais multimodale a 780 nm.

Une fois le composant fabrique par le Laboratoire des Fibres Optiques de I’Ecole Polytechnique
de Montreal, sa transmission en fonction de la longueur d’onde dans chacune des branches
fut mesuree (voir gure[4.7). On voit sur la gure que le demultiplexeur n’est pas totalement
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achromatique et in ue donc sur la resolution, qui est meilleure pour un spectre gaussien. En
e et, si la reponse du demultiplexeur avait ete achromatique, le spectre aurait ete semblable
au spectre du laser retrouve a la gure[3.14] La lumiere devant passer dans le demultiplexeur
a l'aller et au retour, I'e cacite de la detection a chaque longueur d’onde sera legerement
di erente, et il faudra moduler le spectre de la source lors du traitement du signal.

On remarque sur le graphique A de la gure [4.7|que la transmission de la lumiere provenant
de la bande spectrale autour de 780nm dans la branche a 780nm est centree autour de

2,5dB. On perd donc pres de 50 % du signal a I’aller, mais aussi au retour. La puissance
manquante n’est pas transferee dans la branche a 1 300 nm, ce qui indique qu’il y a des pertes
soit au coupleur lui-méme, soit a la connexion entre la bre HP-780 et la SMF-28 en amont
du demultiplexeur.
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Figure 4.7 Transmission des deux branches du demultiplexeur autour de 780 nm (A) et
1300 nm (B). La courbe en vert presente la reponse de la branche a 780 nm du demultiplexeur,
tandis que la courbe en bleu presente la reponse de la branche a 1300 nm du demultiplexeur.

4.25 E et de l'utilisation de bres multimodales a 780 nm

L’utilisation d’un montage compose de deux types de bre apporte egalement un autre pro-
bleme lors de la reconstruction des images, soit I'apparition de fantdbmes dans les images
prises avec le sous-systeme a 780 nm.[55] Ceci est d( a la presence de bre SMF-28, qui est
multimodale a 780 nm.
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Ainsi, le nombre de modes possibles dans le sous-systeme a 780 nm est donne par le nombre de
modes pouvant voyager dans la SMF-28 a 780 nm. Le calcul de la frequence normalisee

2 aP———
V=— nZ ng 4.1)
ou nc = 1;4589 et ny = 1;4537 sont les indices de refraction du ¢ ur et de la gaine a
= 780nm et a = 4,5 m est le rayon du ¢ ur,[56] permet de determiner le nombre de

modes voyageant dans la bre. On trouve V = 4;5. 4 modes di erents peuvent donc voyager
dans la SMF-28 a 780 nm.

Chacun de ces modes a un indice de refraction e ectif di erent dans la bre multimodale,

donne par v " ”
i pk2 2 ZH
Neff = nc%l 2 a r\]/C ; (42)
ou
n 2
=051 n—92 (4.3)
c

et ou est la constante de propagation du mode. La distance optique separant deux modes
dans la bre est donc donnee par

L =nNerr1ls  Nerr,Lo; 4.4)

ou L, et L, sont les longueurs de bre optiqgue multimodale presente dans le chemin op-
tique choisi. On va donc avoir une image fantdme se formant a la distance L du zero de
I'interferometre pour di erents cas :

1. 1l peuty avoir de I'interference entre le mode fondamental et les modes d’ordre superieur
dans le bras d’echantillon, qui appara*tra a une distance L du zero de I'interferometre
dans I'image ou L; = L est la longueur de SMF-28 dans le bras d’echantillon. Le méme
e et survient egalement dans le bras de reference. Notons que ce ne sont pas directe-
ment les modes d’ordre superieur qui interferent avec le mode fondamental puisqu’ils
sont orthogonaux les uns des autres. Ce sont plutot les recombinaisons possibles dans
les coupleurs qui permettent ce type d’interference. En e et, dans un coupleur, chacun
des modes des guides individuels sont transferes dans une combinaison des di erents
supermodes de la structure. Ces supermodes sont ensuite retransferes avec une com-
binaison lineaire di erente dans les modes fondamentaux des deux bres de sortie. Ce
faisant, il est possible qu’une partie d’'un mode d’ordre superieur soit transfere au mode
fondamental a la sortie du coupleur.
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2. L’auto-interference provenant des re exions multiples dans I’echantillon et aux connexions
entre les bres decrit a la gure [4.9) peut survenir pour tous les modes presents et va
bruiter I'image resultante.

Une maniere facile de voir I’e et de la bre multimodale dans les images resultantes est de
comparer I'image standard d’une lame de verre a 780nm a une image pour laquelle on a
enroule la bre multimodale sur elle-mé&me jusqu’au point ou seul le mode fondamental est
encore guide. En e et, les modes d’ordre superieur etant guides moins fortement dans la bre,
ils fuient vers la gaine si le rayon de courbure de la bre est assez eleve. Ainsi, comme illustre
sur la gure [4.8] certaines lignes fantdmes disparaissent. L’enroulement de bre a donc ete
garde dans le cas des sessions d’imagerie subsequentes pour s’a ranchir au maximum de ces
fantémes.

Balayage des
galvanomeétres

Surface de la
lame de verre

Auto-interférence Ligne-A

du bras d'échantillon

Figure 4.8 Comparaison des images OCT d’une lame de verre epaisse obtenues avec le
systeme a 780 nm sans (A) et avec (B) enroulement de la bre multimodale.

On remarque sur les images I'e et de la courbure de champ comme mentionne a la section
[4.2.1] En e et, la surface de la lame de verre est legerement recourbee sur les images, car le
point focal de la lentille objectif n’est pas conjugue au galvanometre utilise pour balayer le
faisceau sur I’echantillon.

4.2.6 E et de I’absence de detection balancee a 780 nm

Le rOle du demultiplexeur dans la deterioration du signal dans le sous-systeme a 780 nm a
ete mentionne a la section [4.2.4] Toutefois, d’autres problemes peuvent étre detectes sur les
images obtenues par le systeme. Ainsi, si on debranche le bras de reference ou le bras d’echan-
tillon, le signal obtenu au detecteur est le signal d’auto-interference (voir gure [4.9).
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Figure 4.9 Signal OCT obtenu d’une lame de verre dans les cas ou le bras d’echantillon (A),
le bras de reference (B) et les deux bras sont branches (C) dans le sous-systeme a 780 nm.

En e et, si I'’echantillon est epais, les re exions a di erentes profondeurs peuvent interferer
entre elles, rajoutant au bruit. Ces signaux vont venir s’additionner a I'interference croisee des
deux bras. Il est possible de les eliminer en post-traitement. Toutefois, puisque leur intensite
est du méme ordre de grandeur que le signal croise dans le cas d’un echantillon biologique,
il est di cile d’augmenter le gain du detecteur sans le faire saturer. Un detecteur balance
n‘ampli ant que le signal croise, un plus grand gain serait accessible si I’'on s’a ranchissait
du signal parasite d’auto-interference.[57]

Un autre e et non desire est la presence de I'interference provenant des retrore exions des
connexions entre les bres dans les deux bras. En e et, les bres ne furent pas fusionnees a
tous les endroits ou il devait y avoir une jonction entre les di erents composants bres, mais
seulement connectorisees. Ceci a notamment permis de passer plus rapidement du systeme
OCT deux couleurs a une autre con guration (OCT/SECM ou OCT/Fluo) en mettant bout
a bout di erentes longueurs de bre dans les bras de reference correspondant aux longueurs
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des composants rajoutes dans le bras d’echantillon. L’espacement entre les bres dans les
connecteurs restant xe, cela va creer des fausses surfaces a des profondeurs xes pres du
zero de I'interferometre dans I'image. Encore une fois, s’a ranchir de ces retrore exions par
une detection balancee permet de pouvoir augmenter le gain du detecteur.

Un autre e et remarque par I’absence de detection balancee est la presence de I'interference
entre la lentille objectif et I’echantillon qui sont situes a I'interieur de la zone de coherence
I’'un de l'autre. Ainsi, plus on approche I’echantillon de la lentille objectif, plus ce signal
parasite devient intense par rapport au signal obtenu par I'interference croisee avec le bras
de reference.

L’e et le plus important issu de I’absence de detection balancee est toutefois le bruit pro-
venant du laser. En e et, il y a une variation de la puissance de la source d’une facette a
I’autre, ce qui cree une frequence parasite correspondant a la frequence de balayage du poly-
gone. Cette valeur est facile a eliminer dans I'image resultante puisqu’elle est constante, mais
elle elimine aussi le signal OCT sous-jacent. De plus, le bruit a haute frequence provenant
des retrore exions dans les lentilles du telescope va aussi €tre present dans I'interferogramme.
Ce bruit est plus di cile a eliminer, car son contenu frequentiel est etendu et cache le signal
d’interference croise ayant les mémes frequences.

4.2.7 Prise d’images d’echantillons biologiques

Des images de peau d’oignon et de plaque de croissance porcine (voir gure ont ete
acquises pour tester le systeme. On remarque que la profondeur de penetration dans la peau
d’oignon est plus grande que celle dans la plaque de croissance. Ceci peut etre d& a un
coe cient d’absorption plus eleve dans la plaque de croissance. Un coe cient de di usion
plus eleve pourrait aussi mener a une diminution de la profondeur de penetration, car moins
de photons seraient retrodi uses de maniere balistique vers la lentille objectif. La profondeur
de penetration etant plus elevee pour la peau d’oignon, on arrive a delimiter le contour des
cellules, dont la paroi est tres re echissante.

On voit sur ces images que la profondeur de penetration est beaucoup plus elevee a 1300 nm.
Le bruit a basse frequence a 780 nm ainsi que le bruit de la source sont tellement eleves qu’il
est impossible d’augmenter le gain du detecteur a n d’obtenir un meilleur rapport signal
sur bruit sans le faire saturer. Ceci est inherent a I’absence de detection balancee dans le
sous-systeme OCT a 780 nm.
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Figure 4.10 Image d’echantillons biologiques avec le systeme OCT deux couleurs sans de-
tection balancee. (A) et (B) montrent un oignon image a 780 nm et 1300 nm respectivement.
(C) et (D) montrent une plaque de croissance imagee a 780 nm et 1300 nm respectivement.

4.3 Systeme OCT deux couleurs avec detection balancee a 780 nm

Une amelioration apportee au systeme a donc ete realisee a n de permettre la detection
balancee. Comme montre a la gure[4.11] le bras de reference a 780 nm n’est plus en re exion
mais plutdt en transmission. En inserant dans les deux branches d’entree d’un coupleur la
sortie du nouveau bras de reference et celle du bras d’echantillon, on permet la detection
balancee.

L’utilisation de ce systeme balance resout plusieurs problemes retrouves sur le systeme non
balance, en permettant notamment de s’a ranchir :

1. de l'auto-interference dans chacun des bras provenant des di erentes re exions non
desirees, particulierement celles provenant des connexions entre les bres;

2. d’une partie du bruit a haute frequence du laser;

3. et de I'auto-interference issue du battement des di erents modes se propageant dans la
bre dans chacun des bras.
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Détecteur balanc
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Figure 4.11 Schema d’un OCT deux couleurs a 780 nm et 1300 nm avec detection balancee
pour les deux systemes. La bre optique unimodale a 780 nm (HP-780) est dessinee en vert
et celle a 1300 nm (SMF-28) est dessinee en rouge.

La gure [4.12 permet d’illustrer I'amelioration de la qualite des images avec detection ba-
lancee. Pour ce faire, une mince tranche de ruban adhesif d’epaisseur egale a 200 m a ete
repliee sur elle méme. On obtient donc une superposition de couches d’air et de ruban adhe-
sif. L’image en detection balancee (B) a 780 nm contient clairement moins d’artefacts que
I'image sans detection balancee (A), ce qui permet notamment d’accro’tre le gain sans faire
saturer le detecteur.

Toutefois, le detecteur balance InGaAs utilise (2117-FC, Newport, Montana, E.-U.) est moins
sensible gu’un detecteur balance au silicium (2107-FC, Newport, Montana, E.-U.) a 780 nm.
En e et, la responsivite du detecteur InGaAs est inferieure 0,2 A=W, tandis que celle du
detecteur au silicium est de 0,5 A=W. Ce faisant, puisque le gain du detecteur doit €tre eleve
pour avoir un signal su sant, la bande passante et la profondeur de penetration sont a ectees.
A n d’obtenir une meilleure profondeur de penetration, I'utilisation d’'un detecteur balance
au silicium est donc indispensable.
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Figure 4.12 Images d’un ruban adhesif replie sur lui-méme avec le systeme OCT deux
couleurs. Les images A et B sont prises a 780 nm, tandis que les images C et D sont prises a
1300 nm (D).

On remarque aussi sur les images qu’il est di cile de di erencier les couches d’air du ruban
adhesif. Ceci est cause par le fait que les couches d’air sont de I'ordre de la resolution de
notre systeme. En utilisant un systeme commercial (Thorlabs, New Jersey, E.-U.) possedant
une meilleure resolution (voir gure C), on voit apparatre I'interstice d’air entre chaque
couche de ruban adhesif.

4.3.1 Images d’echantillons biologiques en detection balancee

Une fois le systeme OCT deux couleurs en detection balancee fonctionnel dans les deux
bandes spectrales, des series d’images biologiques de doigts ont ete prises. Sur la premiere
serie d’images (voir gure [4.13), il n’y a pas de couche dair entre I’extremite de I'ongle et
la peau sous-jacente. De plus, on constate que la profondeur de penetration est plus grande
a 1300nm qu’a 780nm, ce qui etait attendu. En e et, on distingue clairement I’epiderme
du derme dans les images a 1300 nm, tandis qu’il est impossible d’en faire autant a 780 nm.
En regardant I'image brute a 780 nm ( gure B), il est possible de distinguer une legere
augmentation de signal dans le derme, mais elle n’est pas assez marquee pour con rmer
gu’il est possible d’imager aussi profondement. De plus, le rapport signal sur bruit etant
relativement faible a 780 nm, il est di cile de distinguer le bruit dans I'image de la couche
epidermique. Ceci est d0 a l'utilisation d’un detecteur InGaAs comme mentionne dans la
section precedente ainsi qu’au fait que I’epiderme est moins retrodi usant que le derme.
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Figure 4.13 Images obtenues du bout d’un doigt (A) a I’'aide du systeme OCT deux couleurs
en detection balancee a 780 nm (B et C) et 1300 nm (D et E). Les images B et D sont les
images brutes du systeme, tandis que les images C et E ont ete traitees a n d’ameliorer le
contraste et eliminer le bruit. On distingue deux strates (1 et 2) dans I'ongle du sujet ainsi
que la peau sous-jacente (3). On distingue egalement I’epiderme (4) du derme (5) sur la peau
du sujet.

Sur la deuxieme serie d’images (voir gure[4.14), les mémes constatations peuvent étre e ec-
tuees. De plus, on arrive a distinguer une couche d’air entre la peau et I’extremite de I'ongle
a 1300 nm puisqu’il etait un peu plus long que celui du premier doigt image. Cette couche
d’air est egalement distinguable a 780 nm, tout comme la peau sous-jacente.

4.3.2 Ameliorations futures du systeme

Bien que les images demontrent le potentiel de la source double-bande en OCT deux couleurs,
le signal n’est pas su sant pour permettre de prendre des images a une profondeur su sante
a 780 nm et ainsi pouvoir comparer quantitativement les coe cients d’attenuation dans les
deux bandes spectrales. Comme mentionne precedemment, a n d’ameliorer la profondeur de
penetration, utiliser un detecteur balance au silicium permettrait d’obtenir un signal su sant
sans diminuer la bande passante.
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Figure 4.14 Images obtenues du bout d’un doigt (A) a I'aide du systeme OCT deux couleurs
en detection balancee a 780 nm (B et C) et 1300 nm (D et E). Les images B et D sont les
images brutes du systeme, tandis que les images C et E ont ete traitees a n d’ameliorer le
contraste et eliminer le bruit. On distingue I'ongle (1) ainsi qu’une couche d’air (2) avant
d’atteindre la peau sous-jacente (3). On distingue egalement I’'epiderme (4) du derme (5) sur
la peau du sujet dans les images a 1300 nm.

Par la suite, pour recuperer un signal plus intense du bras d’echantillon et eliminer les re-

exions parasites provenant de la fusion de bres a taille de ¢ ur di erente, il faudrait conce-
voir un demultiplexeur plus performant. Celui-ci pourrait provenir de la fusion de 2 bres
unimodales respectivement a 780nm et 1300nm contrairement au demultiplexeur utilise
etant fabrique entierement en bre unimodale a 1300 nm. Diminuer le nombre de connec-
teurs par fusion des bres dans le systeme permettrait egalement de diminuer les pertes.
Dans ce cas, il faudrait toutefois s’assurer de ne pas augmenter la dispersion causee par la
SMF-28 a 780 nm lors des fusions.

Le rajout d’un telescope pour conjuguer I'objectif de microscope au balayage des galvano-
metres permettrait egalement de s’assurer que le champ de vue soit le plus droit possible
et non plus courbe comme c’est le cas presentement. Ce telescope devrait €tre concu pour
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etre totalement achromatique a n de s’assurer que les points focaux des faisceaux des deux
bandes spectrales soient le mieux superposes possible.

Une fois ces ameliorations e ectuees, a n d’atteindre le plein potentiel du systeme, il faudrait
concevoir des fantdmes pour bien pouvoir ajuster les champs de vue en profondeur dans les
deux bandes spectrales. En e et, puisque I'indice de refraction des echantillons etudies change
en fonction de la longueur d’onde, une calibration s’avere necessaire pour superposer les

images et pouvoir analyser quantitativement la plus value apportee par I’acquisition d’images
deux couleurs.
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CHAPITRE 5

SYSTEMES D’'IMAGERIE EN DEVELOPPEMENT

Outre le systeme OCT deux couleurs, deux autres systemes d’imagerie multimodale bases
sur la source a balayage spectral double-bande simultane sont en developpement. Ce chapitre
decrit les principales avancees de ces deux systemes.

5.1 Systeme d’imagerie combinant OCT et SECM

Un systeme d’imagerie combinant ’OCT et la microscopie confocale encodee spectralement
(Spectrally Encoded Confocal Microscopy ou SECM [58]) est presentement en developpement
par Etienne De Montigny, un etudiant au doctorat au LODI. Dans ce systeme, la microscopie
confocale encodee spectralement permet d’obtenir des images de surface de I’echantillon
avec une resolution de I'ordre du micrometre simultanement a I'image de coupe obtenue
en OCT. Durant ma ma‘trise, en plus de permettre I'integration de la source double-bande
dans le systeme d’imagerie, j’ai contribue a la conception et a I'alignement de I'instrument,
principalement par I’elaboration de solutions pour obtenir des images tridimensionnelles de
I’echantillon et miniaturiser le montage.

5.1.1 Fonctionnement d’un microscope confocal

Le systeme concu combine deux modalites d’imagerie, soit 'OCT qui permet la visualisation
3D en profondeur d’un echantillon et la microscopie confocale qui permet la prise d’images
de surface a haute resolution. Une breve explication de la microscopie confocale est presentee
a n de mieux comprendre le fonctionnement du systeme. Contrairement a la microscopie
conventionnelle, la microscopie confocale permet un sectionnement optique, i.e. I'imagerie a
haute resolution de coupes virtuelles d’un echantillon epais.

A n de rendre possible ce sectionnement optique de I'echantillon (voir gure[5.1)), on I'image
point par point a I'aide d’une source laser monochromatique. A n de ne recuperer que les
photons provenant du point focal, des trous stenopeiques sont places devant le detecteur et
devant la source d’illumination de maniere a ce qu’ils soient conjugues avec le point focal
de I'objectif. Ce faisant, les photons retrodi uses provenant d’ailleurs que du plan focal ne
peuvent passer a travers le trou et ne sont pas detectes par le detecteur (voir gure|5.1).
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Objectif de microscope Objectif de microscope

Figure 5.1 Schema expliquant le fonctionnement d’un microscope confocal. L’illumination
et la detection se font par des sources/detecteurs ponctuels (ou sources/detecteurs etendus
devant lesquels sont places des trous stenopeiques), ce qui permet de detecter les photons
provenant du plan focal de I'objectif et de rejeter les photons retrodi uses de profondeurs
di erentes (B)). Image adaptee de [59].

A n d’obtenir une image bidimensionnelle en microscopie confocale, un systeme de balayage
mecanise est incorpore au montage. Les balayeurs mecaniques peuvent entre autres prendre
la forme de deux miroirs montes sur des galvanometres. On peut accelerer la prise d’images
en substituant le balayage mecanise dans un axe par un balayage spectral, dont le principe
est illustre ala gure[5.2l On substitue ainsi la source monochromatique par une source laser
a balayage spectral et on ajoute un reseau de di raction avant I’echantillon. On appelle cette
technique microscopie confocale encodee spectralement (SECM).
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Figure 5.2 Fonctionnement d’un microscope confocal encode spectralement. Chacun des
points sur un axe de I’echantillon est encode par une longueur d’onde di erente gréce a un
reseau de di raction. Le reseau peut €tre en transmission ou encore en re exion comme dans
le cas present. Une image 2D est obtenue par balayage mecanise dans I’axe perpendiculaire
au balayage spectral.

5.1.2 Description du systeme SECM/OCT

Le montage du systeme SECM/OCT est presente a la gure 5.3 Le fonctionnement de
I’OCT est le méme que presente precedemment. Un telescope a cependant ete ajoute entre
les galvanometres et I'objectif de microscope a n d’augmenter la longueur de Rayleigh (et
ainsi maximiser la profondeur de penetration du systeme). Le telescope permet aussi de
conjuguer le balayage du galvanometre a la pupille de I’objectif.

Dans le cas du systeme SECM, un montage permettant I'imagerie cis- (en re exion) a ete
concu. Une lame separatrice LS a d’abord ete positionnee a la sortie de la source a 780 nm
pour decoupler I'illumination et la detection. Un miroir galvanometrique et un reseau de
di raction en transmission permettent ensuite d’e ectuer un balayage mecanise en X et un
balayage spectral eny. Des telescopes sont places de maniere a conjuguer le balayage mecanise
du galvanometre et le balayage spectral du reseau a la pupille de I'objectif de microscope.
A n de combiner le chemin optique des deux sous-systemes, un miroir dichro que DC est
employe. La bande spectrale a 1300 nm correspondant a I'OCT est transmise par le miroir
a I'aller et au retour, tandis que la bande spectrale a 780 nm correspondant au SECM est
re echie perpendiculairement au faisceau incident.
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Figure 5.3 Schema de principe du systeme combine SECM/OCT. Les systemes SECM
(encadre en bleu) et OCT (encadre en rouge) sont independants jusqu’a la lame dichro que
DC. Dans le schema, LS est une lame separatrice, et C est un circulateur. Il est a noter que
le reseau utilise dans le montage SECM est en transmission dans le systeme.

5.1.3 Caracterisation du systeme SECM/OCT

La resolution laterale du systeme combine est mesuree a I'aide d’une cible de resolution.
Puisque les champs de vue sont orthogonaux en OCT et en SECM, la resolution laterale
mesuree directement sur I'image SECM ( gure C) necessite la prise d’une image tridi-
mensionnelle en OCT ( gure A). Une reconstruction de la surface du volume ( gure
B) est ensuite utilisee pour la mesure de la resolution laterale.

On voit que le chi re 7 (encercle en vert et ayant une taille de 2 m) n’est distinguable qu’en
SECM, ce qui permet d’apprecier qualitativement I’amelioration de la resolution en SECM
par rapport a ’'OCT. De la m&me maniere, le champ de vue est plus grand en OCT ( gure
A) gu’en SECM ( gure C), ce qui valide l'utilite de I'approche multimodale. Les
valeurs exactes des resolutions et du champ de vue obtenus par chacun des sous-systemes
sont presentees au tableau [5.7]
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Figure 5.4 Images d’une cible de resolution a I'aide du systeme SECM/OCT : image tri-
dimensionnelle a ’'OCT (A), surface OCT obtenue par reconstruction (B) et surface corres-
pondante en SECM (C). La reconstruction OCT (B) a ete tronquee par rapport a I'image
3D (A) pour correspondre a I'image SECM (C).

Tableau 5.1 Caracterisation du systeme d’imagerie SECM/OCT

Unites OCT SECM
Resolution axiale m 19,0 10,0
Resolution laterale m 25,0 1,4
Champ de vue mm |[10x10x10]|05x0,5

5.1.4 Utilite du systeme SECM/OCT en imagerie

Un tel systeme combine conviendrait a plusieurs applications telles que le guidage de biop-
sies (gastroenterologie, neurologie, etc.). Toutefois, ce systeme a ete concu principalement
pour la detection des glandes parathyro des durant I’ablation de la thyro de, appelee thyro -
dectomie. Une thyro dectomie est necessaire pour traiter di erentes a ections, la principale
etant le cancer de la thyro de. A I'etat actuel, reconna*tre les parathyro des lors de chirur-
gies est ardu, car leur nombre (4 a 8) et leur position varient d’un individu a I'autre.[60]
Il est primordial de pouvoir identi er les parathyro des de maniere peroperatoire, car leur
excision iatrogenique est une source repandue de complications postoperatoires. En e et, ces
petites glandes permettent la regulation du calcium implique dans la contraction musculaire.
Contrairement aux tissus thyro diens constitues de follicules emmagasinant les di erentes
hormones, les parathyro des ont une constitution plus dense et sont composees de cellules
adipeuses. Une fois acheve, le systeme permettra donc I'identi cation des parathyro des basee
sur leur morphologie di erente de la thyro de.
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Il a ete precedemment demontre que la microscopie confocale permet de di erencier les
parathyro des des thyro des, tel qu’illustre ala gure[5.5[59] En e et, les follicules composant
la thyro de sont presentes dans I'image A, tandis qu’on remarque les noyaux tres re echissants
des petites cellules composant la parathyro de sur I'image B. On remarque aussi la presence
de tissu adipeux tres re echissant sur I'image du tissu parathyro dien.

Figure 5.5 Images SECM d’echantillons frais de thyro de (A) et de parathyro de (B). Image
tiree de [59].

Bien que la microscopie confocale permette de distinguer la parathyro de de la thyro de sur les
images presentees a la gure[5.5, il est di cile de realiser cette mesure in vivo a cause du tissu
conjonctif recouvrant la thyro de. L’OCT etant une modalite d’imagerie permettant d’ima-
ger en profondeur sans excision, un systeme combine SECM/OCT permettrait de prendre
des images de surface a haute resolution en SECM apres avoir cible une zone contenant
potentiellement une parathyro de a I’'aide de I'image grand champ fournie par I'OCT.

A n de tester la capacite du systeme a distinguer ces petites glandes lors de thyro dectomies,
des images biologiques de tissus thyro diens porcins epais ont ete acquises ex vivo. Les resul-
tats sont presentes a la gure [5.6] Ainsi, autant sur I'image OCT que sur I'image SECM, on
apercoit les follicules composant la thyro de.

Figure 5.6 Images OCT (A) et SECM (B) ex vivo d’un tissu thyro dien porcin obtenues
a I’aide du systeme SECM/OCT. La ligne bleue sur I'image OCT presente la profondeur a
laquelle I'image SECM a ete acquise.
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5.2 Systeme d’imagerie combinant ’'OCT a la uorescence

5.2.1 Utilite en imagerie medicale

A n de mieux cibler les parathyro des dans un systeme in vivo comparativement au sys-
teme SECM/OCT, une modalite d’imagerie fonctionnelle peut étre envisagee. D’ailleurs, les
parathyro des telles que vues par SECM peuvent €tre confondues avec des ganglions lym-
phatiques. Seule la presence de cellules adipeuses permet de les di erencier, tel gu’illustre a
la gure5.7 Le faible champ de vue en SECM ne permet toutefois pas de toujours imager
les zones de la parathyro de contenant des cellules adipeuses. La source double-bande a donc
aussi permis d’explorer la possibilite d’utiliser la uorescence endogene de la parathyro de a
780 nm.[61] Un systeme combinant ’OCT et la uorescence a 780 nm permettrait d’obtenir a
la fois une image in vivo structurelle des tissus thyro diens et une detection des parathyro des
par uorescence.

Figure 5.7 Images SECM d’echantillons frais de parathyro de (A) et de ganglions lympha-
tiques (B) avec un champ de vue limite. Il arrive comme en (A) qu’aucune cellule adipeuse ne
soit imagee. La parathyro de ressemble alors beaucoup aux ganglions lymphatiques. Image
tiree de [59].

5.2.2 Description du systeme combine OCT/Fluo

Plusieurs endoscopes combinant ’'OCT a la uorescence ont ete concus par di erents groupes
de recherche (voir section [2.4.2)). Pour certains systemes, les trajets optiques sont decouples,
ce qui augmente sensiblement la taille des endoscopes.[62] Pour d’autres, la combinaison
entre les deux modalites est e ectuee a I’aide de miroirs dichro ques.[63] Il y a donc risque de
desalignement du faisceau en espace libre, ce qui peut etre problematique en milieu clinique.
L’utilisation de coupleurs en bre a double-gaine (dual-clad ber ou DCF) est donc une al-
ternative de plus en plus utilisee pour combiner les deux modalites dans un endoscope.[64]
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Ils permettent de concevoir des endoscopes de plus petite taille et sont plus robustes que
I’optique en espace libre. Durant ma matrise, j’ai teste di erents coupleurs en DCF fabri-
ques par Wendy-Julie Madore (Laboratoire de Fibres Optiques de I'Ecole Polytechnique de
Montreal) dans un systeme combine OCT et uorescence.

Une explication du fonctionnement du coupleur en DCF (dual-clad ber coupler ou DCFC)
s'impose pour comprendre comment decoupler le signal OCT du signal de uorescence. La
conception du coupleur tire avantage du caractere incoherent et isotropique de la uorescence
en utilisant le ¢ ur de la DCF pour I'illumination et la gaine pour une plus grande collection
du faible signal de uorescence. Le coupleur est concu a I'aide d’'une DCF (SM-9/105/125-
20A, Nufern, Connecticut, E.-U.) ayant un ¢ ur de 9 m, une gaine interne de 105 m et
une gaine externe de 125 m tel qu’illustre a la gure 5.8

IIIymin_ation et +—lllumination/Signal OCT
Détection OCT ) Signal de fluorescence

Détection de
fluorescence

Gaine externe

Figure 5.8 Fonctionnement d’un DCFC. Le coupleur permet de decoupler la detection du
signal de uorescence (voyagant dans la gaine interne) et du signal OCT (voyageant dans le
c ur). Adapte de [59] et [65].

Le coupleur en DCF n’a aucun e et notoire sur le signal OCT. En e et, lec ur de la DCF
permet de guider les longueurs d’onde associees a ’'OCT a 780nm et 1300 nm. Notons que
le ¢ ur de la DCF est multimodal a 780 nm. Les e ets de I'utilisation de la DCF sont donc
semblables a ceux de l'utilisation de la bre SMF-28 dans I’'OCT a 780nm (voir section
4.2.5)).

Quant au signal isotropique (emis dans toutes les directions) de uorescence, il sera majori-
tairement collecte par la gaine interne de la DCF. Dans le coupleur, le signal contenu dans
la gaine interne ( uorescence) de la DCF sera separe du signal de ¢ ur (OCT) tel gu’illustre
ala gure[5.8/[66] On decouple ainsi la detection de la uorescence et de I'OCT sans avoir a
se servir d’optique en espace libre necessitant un alignement n.
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Le systeme d’imagerie combinant 'OCT et la uorescence est presente a la gure 5.9 Le

systeme est semblable en tous points au systeme presente au chapitre precedent, mis a part

I’ajout d’un coupleur en DCF dans le bras d’echantillon et de longueurs de bre equivalentes

dans les bras de reference des deux sous-systemes OCT a 780 nm et 1300 nm. Un Itre passe-

haut a 800 nm (FELO800, Thorlabs, New Jersey, E.-U.) est ajoute devant le detecteur de
uorescence pour eliminer la lumiere residuelle du laser.
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Figure 5.9 Schema d’'un OCT deux couleurs couple a la detection de uorescence. L’ajout
d’un coupleur a bre en double gaine (en bleu) dans le bras d’echantillon permet la detection
de uorescence. Dans le schema, F C3 est un coupleur, AV est un attenuateur variable, F est
un Itre passe-haut a 800 nm, et C est un circulateur.

5.2.3 Caracterisation du systeme OCT/Fluo

A n de caracteriser le systeme OCT/Fluo, des tubes de verre (capillaires) contenant une solu-
tion uorescente d’Alexa Fluor 790 (Invitrogen, Burlington, Etats-Unis) a di erentes concen-
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trations a ete employe. Ce uorophore a ete choisi, car sa bande spectrale d’excitation (voir

gure comprend la longueur d’onde d’excitation ( ¢ = 785nm) de la parathyro de
retrouvee dans la litterature.[61] Le spectre d’excitation du uorophore co ncide egalement
avec la bande spectrale de la source centree a 780 nm.
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Figure 5.10 Spectres d’excitation et d’emission de I’Alexa Fluor 790. Image adaptee de
http ://www.invitrogen.com. Consulte le 2 mai 2013.

Un spectrometre (HR4000, Ocean Optics, Florida, E.-U.) a ete utilise pour detecter le signal
de wuorescence a n de s’assurer que le signal recupere etait bien de la uorescence et non
la puissance residuelle de la source a 780 nm apres le Itre. Les images OCT ainsi que les
spectres d’emission pour trois di erentes concentrations de uorophores sont presentes a la

gure 5.11]

Le signal de uorescence est plus intense si on augmente la concentration de uorophores,
ce qui etait attendu. Plusieurs facteurs peuvent expliquer que I’emission de uorescence
ne soit pas proportionnelle a la concentration de uorophores.[67] Un echantillon a faible
concentration pourrait ainsi tendre a photoblanchir plus rapidement puisque la quantite
de photons disponibles par molecule de uorophore est plus elevee. Une erreur lors de la
dilution de la solution uorescente pour obtenir une concentration moins elevee est egalement
plausible. De plus, un signal de uorescence est egalement detecte pour I’echantillon compose
d’eau. Ceci est d0 au bruit intrinseque du spectrometre ainsi qu’a la lumiere ambiante, mais
egalement a I'auto uorescence dans la bre optique.
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Figure 5.11 Images OCT a 780 nm (B) et 1300 nm (C) de capillaires (A) et spectres
d’emission obtenus en uorescence (D) pour di erentes concentrations de solution uorescente
a 780 nm. Le carre bleu en (A) indique le champ de vue de I'image OCT.

En analysant les images OCT, on remarque qu’on ne voit pas les cotes du capillaire de verre,
mais seulement le dessus et le dessous de ses parois. Ceci est d a la deviation hors de I’angle
d’acceptance de la lentille objectif de la re exion speculaire du faisceau incident sur la paroi
lisse du capillaire. Par ailleurs, on remarque que la resolution axiale a 780 nm est moins
bonne qu’a 1300nm. Une moins bonne compensation de la dispersion de la DCF du bras
d’echantillon dans le bras de reference a 780 nm comparativement a celui a 1300 nm peut
etre a I'origine de cette degradation de la resolution.

La caracterisation du systeme OCT/Fluo etant e ectuee sur des capillaires en verre remplis
de solutions uorescentes, il serait a present interessant de tester I’e cacite du systeme a
identi er la presence de parathyro des sur des echantillons epais de thyro des porcines.
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CHAPITRE 6

CONCLUSION

Le but de mon projet de ma'trise etait de concevoir une source laser double-bande a balayage
spectral simultane et d’en d’evaluer le potentiel pour des applications biomedicales en ima-
gerie multimodale, tel que schematise a la gure [6.I, Le premier jalon atteint fut donc la
conception de la source. Deux bandes spectrales centrees a 780 nm et 1300 nm furent choi-
sies, I’'une pour obtenir une resolution axiale de I’ordre du micrometre et I’autre pour obtenir
une profondeur de penetration de I’ordre du millimetre. De plus, la source a 780 nm permet
I’excitation de uorophores endogenes comme ceux presents dans la parathyro de. La source
fut caracterisee avec une attention particuliere portee sur la simultaneite du balayage et sur
son e cacite dans chacune des bandes spectrales.

Trois systemes ont ete concus a n de demontrer I'utilite de la source en imagerie biomedicale.
Un premier systeme OCT deux couleurs (780 nm et 1300 nm) a le potentiel de permettre la
prise de mesures quantitatives sur des echantillons biologiques presentant des reponses di e-
rentes aux deux longueurs d’onde. Un deuxieme systeme combinant la microscopie confocale
encodee spectralement et la tomographie par coherence optique a permis d’obtenir a la fois
la visualisation 3D en profondeur d’un echantillon et la prise d’images de surface a haute
resolution. Un troisieme systeme combinant 'OCT et la uorescence o re la possibilite de
jumeler I'imagerie fonctionnelle issue de la uorescence et I'imagerie morphologique issue de
I’OCT.

6.1 Ameliorations futures

Les sources laser accordables spectralement, de par la panoplie de gammes spectrales qu’elles
peuvent couvrir, 0 rent une multitude de possibilites en imagerie (detection de uorescence,
resolution et profondeur de penetration ajustables). A n de maximiser I’e cacite de la source
double-bande dans di erents systemes d’imagerie multimodale, di erentes avenues peuvent
etre explorees.

Les sources accordables a 1300 nm disponibles commercialement peuvent avoir des largeurs
de bande accordable atteignant 100 nm, tandis que la source developpee dans le cadre du
projet est limitee a une largeur de bande de 75nm. En alternant I'ampli cation de milieux
de gain ayant des bandes spectrales voisines, il serait possible d’augmenter considerablement
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Figure 6.1 Schema resumant les di erentes etapes du projet.

la plage accordable et de depasser la largeur de bande d’un milieu de gain unique. Ce faisant,
la resolution des images obtenues serait grandement amelioree.

La substitution du milieu de gain par un milieu permettant une plus grande largeur de bande
ameliorerait egalement les performances de la source centree a 780 nm. En fait, ce changement
ameliorerait la resolution de I'OCT a 780 nm plus fortement que le méme changement dans
la bande spectrale centree a 1300 nm, car la largeur de bande de la source a 780 nm n’est que
de 40 nm presentement. Les milieux de gain bres n’o rant pas su samment de puissance,
I"'utilisation d’un milieu de gain en espace libre serait encore une fois appropriee.

L’utilisation de lentilles avec de meilleures couches antire exion eliminerait la cavite parasite
de la source a 780 nm. Cela diminuerait en partie le bruit sur les images OCT obtenues
a l'aide de la source. La cavite a 780 nm pourrait méme €tre recon guree a n de ne pas
utiliser de lentilles dans les telescopes. L’utilisation de miroirs paraboliques pourrait alors
etre envisagee.

De plus, puisque le polygone compte 36 facettes, il y asu samment d’espace pour ajouter un
troisieme Itre optique. Ainsi, I’ajout d’un troisieme milieu de gain a 850 nm permettrait I’ac-
quisition de cartes d’oxygenation des tissus, car le ratio d’absorption entre I’oxy-hemoglobine
et la deoxy-hemoglobine s’inverse autour de 800 nm.

Finalement, la fabrication d’endoscopes adaptes a I'imagerie multimodale est egalement une
avenue rendue possible par la source accordable spectralement. A cet e et, le developpement
de composants en bre optique a double gaine est deja entame au Laboratoire des bres
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optiques, tout comme la conception de micro-pieces optiques (lentilles et reseaux) destinees
a I'imagerie endoscopique au Laboratoire d’Optique Diagnostique et d’Imagerie.

6.2 Perspective d’avenir : I'imagerie CARS

L’utilisation de sources accordables comme celle concue dans le cadre du projet est repan-
due en imagerie lineaire. Le developpement de nouvelles sources impulsionnelles accordables
spectralement pave la voie a de nouvelles applications en imagerie non-lineaire, plus particu-
lierement en di usion Raman Anti-Stokes coherente (Coherent Anti-Stokes Raman Scattering
ou CARS).

6.2.1 Survol theorique d’un systeme CARS

L’imagerie CARS est une version coherente (et donc plus intense) de la di usion Raman et
permet une imagerie speci que des di erents niveaux vibrationnels des molecules sondees.[68]
Pour obtenir un signal CARS, deux lasers impulsionnels emettant a des longueurs d’onde
di erentes sont requis. Les deux lasers envoient d’abord la molecule sondee vers un etat
vibrationnel excite. Ensuite, le premier laser (Master Oscillator Power Ampli er ou MOPA)
reexcite la molecule a un niveau virtuel. Le retour a I’etat fondamental de la molecule produit

nalement I’emission d’un photon anti-Stokes (voir gure[6.2). Ainsi, s’il y a emission d’un
photon anti-Stokes, I’echantillon contient une molecule ayant une energie de vibration egale
a la di erence d’energie entre les lasers, soit :

1 1

Evio = Emora EpL =he : (6.1)
MOPA PL

6.2.2 Sources a balayage spectral pour I'imagerie CARS du phos-
phate

En s’attardant a I’equation [6.1, on remarque que la vibration sondee depend de la di erence
entre les longueurs d’onde des deux lasers. On peut donc imager speci quement la presence
d’une molecule dans I'echantillon en ayant un laser a longueur d’onde xe et un laser (Pro-
grammable Laser ou PL) accordable spectralement selon la vibration a etudier. On peut aussi
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Figure 6.2 Diagramme de Jablonski de la di usion Raman anti-Stokes coherente. Dans le
diagramme, une ligne continue represente un niveau vibrationnel, tandis qu’une ligne poin-
tillee represente un niveau virtuel.

imager successivement et independamment dans un méme balayage spectral du PL la pre-
sence de plusieurs molecules di erentes, ce qui decouple I'information obtenue sur un méme
echantillon.

A n d’obtenir un signal CARS, des sources impulsionnelles doivent étre employees. En e et,
la probabilite des e ets non-lineaires etant tres faible, il faut concentrer les photons dans
le temps et I’espace pour obtenir un signal CARS. De plus, les impulsions provenant du
MOPA et du PL doivent arriver au méme instant sur I’echantillon pour produire un signal
CARS. Le systeme contenant les deux sources doit donc fournir la possibilite de retarder
les impulsions du MOPA par rapport a celles du PL pour compenser la dispersion dans le
systeme d’imagerie.[69]

L’imagerie CARS a deja ete employee en cardiologie pour sonder les lipides dans les plaques
d’atherosclerose[68] ou dans les masses cancereuses.[70] Elle n’a pas encore ete etendue au
diagnostic d’autres macromolecules a cause du fait que les sources lumineuses disponibles
commercialement a ce jour sont concues pour ne detecter que I’energie de vibration des
lipides.[71]

De nouvelles sources lumineuses a balayage spectral comme celles mentionnees a la section
precedente permettent toutefois d’envisager I'’etude de nouvelles molecules comme le phos-
phate, dont le pic Raman se trouve autour de 960 cm *. Des applications en orthopedie
peuvent deja etre envisagees. En e et, durant les chirurgies de la colonne vertebrale, il est
di cile de di erencier le disque intervertebral, la plaque de croissance et les vertebres, ayant
chacun un agencement et une concentration de phosphate di erents. Leur di erenciation
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est primordiale lors de I'insertion d’agrafes visant a corriger la scoliose : les agrafes doivent
etre inserees dans les vertebres et la plaque de croissance pour redresser la colonne durant
la croissance et non dans le disque qui serait endommage da a sa structure annulaire. Un
imageur CARS permettrait alors d’e ectuer la di erenciation de ces trois tissus de maniere
peroperatoire plutét que d’apposer les agrafes et de veri er leur pose apres coup a l'aide de
rayons X.

La description de cette application comme perspective d’avenir n’est pas fortuite. En e et,
mon projet de ma'trise devait a la base porter sur I'utilisation d’une source laser accordable
disponible commercialement (Picosecond Synchronized Programmable Laser, Genia Photo-
nics, Laval, Canada) dans un imageur CARS, mais des problemes au niveau d’une des pieces
de la source ont freine mes ambitions. Le probleme etant a present regle, I’assemblage du
systeme d’imagerie a ete entame recemment.
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