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RESUME

Nous présentons dans ce mémoire une contribution dans le cadre d'un systéme
d’imagerie fonctionnelle cérébrale par diffusion optique. Ce projet, entrepris par
le laboratoire de neurotechnologies Polystim, vise & créer un systéme d’imagerie
portable & plusieurs canaux qui pourra étre utilisé en méme temps qu’un électroen-
céphalographe. Un tel systéme combinant deux techniques d’imagerie cérébrale est
trés attendu pour le traitement de 1’épilepsie.

L’imagerie par diffusion optique se base sur la spectrométrie en proche infrarouge,
qui consiste & émettre de la lumiére selon plusieurs longueurs d’onde sur la surface
du cortex d’'un sujet. Comme la téte diffuse la lumiére, une infime partie de la
lumiére émise est réfléchie vers la surface aprés étre passée par le cortex. En placant
un photodétecteur a quelques centimétres de 1’émetteur, il est possible d’évaluer
I’absorption de la lumiére tout au long de son parcours. Or, en utilisant I’équation
de Beer-Lambert, on se sert de cette absorption pour déterminer les variations
locales de concentration d’oxyhémoglobine et de désoxyhémoglobine dans le cortex.
L’hémoglobine est le transporteur d’oxygéne dans le sang; or, la concentration
d’oxygéne est étroitement liée a I'activité cérébrale locale.

La contribution de cette maitrise consiste en la mise en ceuvre d’un systéme de
spectrométrie continue en proche infrarouge complet a4 un canal. L’émetteur est un
circuit intégrant trois diodes électroluminescentes de 730, 805 et 850nm. Ces trois
longueurs d’onde sont émises une a la fois de maniére continue pendant un bref
instant. Toutes les diodes sont ensuite éteintes pendant quelques millisecondes; le
systéme peut alors étre complétement désactivé jusqu’au prochain échantillon. Ceci
est bénéfique pour trois raisons : premiérement, I'interférence avec 1’électroencépha-
lographe est limitée. De plus, il devient possible d’opérer les diodes a leur maximum
de puissance pendant le trés bref instant ol elles sont actives, ce qui conduit & une

amélioration du rapport signal/bruit. Finalement, comme la dissipation d’énergie
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du systéme provient surtout des diodes, il est avantageux de les activer au besoin
seulement.

Quant au détecteur, il est constitué d’'une photodiode au silicium et d'un ampli-
ficateur opérationnel adapté congu par le laboratoire Polystim. Le signal amplifié
est échantillonné sur 18 bits et transféré vers un ordinateur via le port RS232.
Les données sont traitées a I’aide du logiciel Matlab pour obtenir une courbe de
I'oxygénation et du volume sanguin en fonction du temps.

Des évaluations sur un fantéme composé d’une solution d’encre de chine dont les
propriétés d’absorption approchent celles de la téte d’'une personne adulte rap-
portent un rapport signal/bruit de plus de 50dB & une fréquence d’acquisition de
12Hz. De plus, on observe une déviation du signal a long terme de moins de 0, 5%
en 30 minutes.

Des tests sur le cortex préfrontal ont permis de visualiser les composantes usuelles,
soient le battement cardiaque, I'onde de Mayer et parfois la respiration. Finalement,
un test sur le cortex moteur primaire utilisant le protocole du Finger-Tapping a
permis de dénoter une relation entre les variations d’activité cérébrale induite et

détectée.
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ABSTRACT

We present in this thesis a contribution for a functional brain imaging system
using diffuse optical imaging. This project, started by the Polystim neurotechno-
logies lab, aims at creating a wearable multi-channel imaging device that can be
multiplexed with a portable electroencephalograph. Such a system combining two
cerebral imaging techniques has been long-awaited for the treatment of epilepsy.
Diffuse optical imaging is based on near-infrared spectrometry, that consists of
emitting light of multiple wavelengths on the surface of a person’s cortex. Since
the head is a scattering medium, a very small part of the emitted light is reflected
to the surface, after it passes through the cortex. By placing a photodetector some
centimeters away from the emitter, it is possible to calculate the absorption of the
light on this path. Moreover, using the Beer-Lambert equation, this absorption is
used to establish the local variations in hemoglobin and deoxyhemoglobin concen-
trations in the cortex. Hemoglobin is the oxygen carrier in the blood, whereas the
oxygen concentration is strongly related to local brain activity.

The contribution of this Master’s thesis is the development of a complete single-
channel brain imaging device using near-infrared spectrometry. The emitter is a
three-wavelength light emitting diode of 730, 805 and 850nm. These wavelengths
are emitted sequentially in the form of a short pulse. All the diodes are then turned
off for several seconds : during this time, the system could be completely deactivated
until the next sample. This is beneficial for three reasons : first, the interference
with the electroencephalograph is reduced. Furthermore, it is possible to operate the
diodes at their maximal power during their brief activation period. That leads to an
amelioration of the signal-to-noise ratio. Finally, as the overall energy consumption
is dominated by the diodes, it is worthwhile to activate them only when needed.
For the detector, it is composed of a silicon photodiode and an operational amplifier

designed by the Polystim lab. The amplified signal is sampled with a precision of 18
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bits, and is transferred to a computer via the RS232 port. Data is then processed
using Matlab in order to obtain two curves of the oxygenation and blood volume
as a function of time.

Experiments conducted on a phantom formed of an ink solution which concentra-
tion matches the absorption of an adult’s head gave a signal-to-noise ratio of more
than 50dB for an acquisition rate of 12Hz. Moreover, a long-term deviation of the
signal of 0,5% has been observed for 30 minutes.

Tests on the prefrontal cortex permitted to visualise the usual components that are
the heart beat, the Mayer Wave and, in some cases, the respiration. Finally, a test
on the primary motor cortex using the Finger-Tapping protocol allowed to denote

a relation between the induced and detected variations of cerebral activity.
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INTRODUCTION

L’épilepsie est une maladie neurologique chronique donnant lieu & des crises incron-
trolables récurrentes qui peuvent parfois affecter le corps entier. Selon Epilepsie
Canada, ce fléau affecte 0,6% de la population canadienne selon différents degrés
passant de quelques épisodes isolés & plusieurs crises par semaine ; dans ce dernier

cas, ’épilepsie peut empécher la personne de vivre normalement en société.

Pour un individu sur trois, la prise de médicaments ne parvient pas & éliminer ou
réduire suffisamment la fréquence et 'intensité des crises. Une chirurgie cérébrale
est alors nécessaire. Cette opération vise a retirer le foyer épileptique, soit I’endroit
ou la crise débute. Or, avant de réaliser une opération aussi majeure, il est trés
important de savoir ou se situe ce foyer. A cet effet, les avancées dans le domaine
de I'imagerie cérébrale étant trés rapides, on dispose actuellement d’une multitude
d’outils. Un des plus populaires est I'imagerie par résonance magnétique (MRI),
qui fournit une topologie en trois dimensions du cerveau entier. A I'aide de ce type
d’imagerie, il devient possible de localiser visuellement des possibles lésions, qui

sont la principale cause de I'épilepsie.

Une image visuelle n’est toutefois pas suffisante pour justifier une opération, d’au-
tant plus que dans 40 & 50% des cas, aucune lésion n’est visible par MRI. On a
donc recours i des techniques d’imagerie fonctionnelle : celles-ci ne fournissent pas
d’information sur la structure du cerveau mais plutét sur son activité. Or, comme
le foyer épileptique connait une importante hausse d’activité au début d’une crise,

I'utilisation de ces instruments s’avére trés efficace pour sa localisation.

Parmi les techniques d’imagerie cérébrale fonctionnelle couramment employées pour
cette tache, la plus utilisée est 1’électroencéphalographie (EEG), dont certains ins-

truments peuvent étre portés continuellement, le jour comme la nuit. L’électroen-



céphalographe portable est souvent synchronisé avec un systéme d’enregistrement
vidéo continu : on appelle cette technique le Vidéo-EEG. D’autres techniques d’ima-
gerie fonctionnelle sont souvent utilisées : par exemple, I'imagerie fonctionnelle par
résonance magnétique, la tomographie par émission de positrons et la magnéten-
céphalographie. Par contre, ces techniques demeurent moins pratiques : les ins-
truments nécessaires sont parfois trop gros pour étre portés, certaines techniques
ne peuvent pas fournir d’information continue dans le temps et d’autres sont trop

sensibles aux mouvements du sujet.

Finalement, lorsque les méthodes non-invasives n’ont pas amené de certitude sur la
zone & réséquer, on peut avoir recours a des électrodes intracraniennes, qui donnent
de I'information trés localisée mais qui comportent plus de risque compte tenu d’une

opération chirurgicale supplémentaire.

Une technologie émergente, I'imagerie par diffusion optique (DOI, pour Diffuse Op-
tical Imaging), permet de localiser 1'activité cérébrale de maniére non-invasive en
évaluant les variations de concentration d’oxygéne dans le sang grace a une mé-
thode optique. Cette méthode, qu’on nomme la spectrométrie en proche-infrarouge
(NIRS, pour Near-Infrared Spectrometry), se base sur la variation d’absorption de
la lumiére proche-infrarouge par le sang en fonction des concentrations des deux

variantes de ’hémoglobine.

L’imagerie DOI posséde plusieurs avantages pour la détection du foyer épileptique :
elle peut étre complétement portable et méme ajoutée & un instrument Vidéo-EEG
pour une acquisition simultanée. De plus, elle est sécuritaire pour une utilisation
continue. A ce jour, les avancées de cette technique sont nombreuses, et son appli-
cation au traitement de l’épilepsie est envisageable. Par contre, avec les instruments
actuels, le sujet ne peut pas étre libre de ses mouvements puisque sa téte doit étre

liée & un gros instrument par l'intermédiaire de plusieurs fibres optiques.



Le but du travail présenté dans ce mémoire est de contribuer & la mise en ceuvre
d’un instrument de mesure DOI portable qui pourra étre utilisé conjointement
avec un appareil Vidéo-EEG. Celui-ci pourra comporter plusieurs canaux distribués
aux mémes points que 'EEG afin que les données provenant des deux systémes
soient cohérentes. Comme cet instrument sera portable, il sera alimenté par pile et

transmettra ’'information récoltée vers un ordinateur grice a4 un lien sans fil.

Cet objectif de grande portabilité est atteignable a condition de rester souple sur la
précision du systéme : I’appareil développé ne sera pas utilisé pour déterminer des
variations précises de concentration d’oxygéne, mais bien pour indiquer I’endroit

oll ces variations se produisent.

Le travail effectué pour cette maitrise se base sur les récents travaux de l’équipe
Polystim (Hervé Achigui et Frédéric Normandin) sur I'étage d’entrée de ce systéme.
La contribution apportée par le travail présenté dans ce mémoire consiste en un
systéme monocanal complet d’acquisition de signaux NIRS, celui-ci comprenant
un étage d’entrée, un échantillonneur, un systéme de contréle et de communication
avec un ordinateur ainsi qu'un programme d’analyse et de représentation de ces
données sur Matlab. Ce systéme est congu suivant un objectif de simplicité. Ainsi,
le but de ce projet est de réaliser un premier systéme complet qui servira de base

solide pour la réalisation ultérieure d’un systéme plus performant.

Afin de bien situer ce projet dans son cadre scientifique, ce mémoire sera débuté
par une revue des connaissances sur 'imagerie fonctionnelle cérébrale, en mettant
I’emphase sur la spectrométrie en proche infrarouge. Ceci sera suivi d’un tour d’ho-
rizon des travaux d’autres laboratoires. Le prototype développé pour cette maitrise
sera enfin présenté au chapitre 3; les expérimentations et résultats seront décrits
au chapitre 4. Finalement, au chapitre 5, quelques modifications seront proposées

et une approche intégrée du récepteur NIRS sera suggérée.
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CHAPITRE 1

REVUE DES CONNAISSANCES DISPONIBLES

L’imagerie fonctionnelle cérébrale en est encore dans son enfance, mais I'intérét
qu’elle suscite fait avancer cette science a pas de géants. Parmi les différentes tech-
niques d’imagerie fonctionnelle, I'imagerie par diffusion optique (DOI) est une so-
lution trés intéressante pour la création de nouveaux dispositifs portables de tomo-
graphie du cerveau. Ce chapitre montre les bases théoriques sur lesquelles se base
ce type d’imagerie, ainsi que les données nécessaires a la conception éclairée du
dispositif décrit dans 'introduction. Mais tout d’abord, commencons par un tour

d’horizon des techniques d’imagerie fonctionnelle cérébrale.

1.1 Techniques d’imagerie fonctionnelle cérébrale

Plusieurs techniques de tomographie du cerveau sont utilisées couramment, et
donnent de bons résultats. Par exemple, la plus commune et une des plus an-
ciennes est certainement 1'électroencéphalographie (EEG), o des électrodes sont
disposées sur la téte et dont le contact électrique avec la peau est assuré grace
a un gel conducteur. Une des électrodes sert de référence pour toutes les autres.
Lorsque les neurones sont activés, le potentiel électrique dans I'entourage de ces
neurones change. Or, comme le corps est un milieu plutét conducteur, ce poten-
tiel se mesure aussi en surface, mais plus faiblement. On peut donc, avec plusieurs
électrodes, comparer les potentiels sur plusieurs zones du cerveau afin de carto-
graphier l'activité cérébrale. Cette technique est trés courante et avancée : des

appareils portables commerciaux sont disponibles, et il est possible de porter ces



électroencéphalographes pendant de longues périodes de temps. Par contre, un
électroencéphalographe est trés sensible & l'interférence électromagnétique puisque
les différences de potentiel mesurées sont trés faibles, de 'ordre de la dizaine a la
centaine de microvolts (M.S. Michelle L. Johnson, 2007). Finalement, la résolution

spatiale de '’EEG est reconnue comme étant faible et limitée a la surface du cortex.

Une méthode semblable, soit la magnétoencéphalographie (MEG), enregistre les
variations magnétiques créées par les activations neuronales, plutot que les varia-
tions électriques. Malheureusement, bien que les lectures soient trés rapides avec

cette technique, ’équipement requis est lourd et trés dispendieux (Gratta et al.,

2001).

L’EEG et la MEG fonctionnent en faisant des lectures provenant directement des
activations neuronales. Ce principe fonctionne bien ; toutefois, il est possible d’uti-
liser d’autres méthodes pour déterminer I'activité cérébrale. En effet, il a été mon-
tré que lorsqu’une zone du cerveau s’active, le systéme vasculaire réagit rapide-
ment pour lui fournir plus d’oxygéne. On peut donc localiser 'activité cérébrale
en évaluant le flot sanguin dans une région précise. Deux techniques se basent
sur cette idée, par exemple la tomographie par émission de positrons (PET, de
Vanglais : Positron Emission Tomography) et la tomographie d’émission monopho-
tonique (SPECT, de V'anglais : Single Photon Emission Computed Tomography).
Ces méthodes consistent en l'injection d’une substance légérement radioactive dans
le sang, juste avant de mesurer l'activité cérébrale. Les zones les plus actives du
cerveau profitant d’un débit sanguin accentué, deviennent rapidement plus radioac-
tives que les zones moins suscitées. Grace & une caméra sensible aux rayons gamma,
il est possible de localiser ces zones de fagon trés précises; la tomographie SPECT
permet méme d’obtenir des cartes d’activation en trois dimensions. Ces techniques
nécessitent par contre de gros équipements, dispendieux et encombrants. De plus,

il n’est pas possible d’obtenir une courbe d’activité cérébrale selon le temps, puis-



qu’aprés une certaine période, le produit radioactif se diffuse dans tout le sang et

il n’est plus possible alors de faire des lectures correctes (Frankle et al., 2005).

L’imagerie fonctionnelle par résonance magnétique (fMRI) de langlais : functio-
nal Magnetic Resonance Imaging) permet d’obtenir des mesures continues dans le
temps. Cette technique se base sur les variations locales de concentration d’oxygeéne,
qui sont fortement liées a 'activité cérébrale. Pour évaluer ces variations d’oxygé-
nation, il s’agit d’établir la différence entre les concentrations d’oxyhémoglobine,
soit la composante qui transporte I’oxygéne dans le corps, et de désoxyhémoglobine,
qui est de 'hémoglobine qui ne comporte plus d’oxygéne. Or, la désoxyhémoglobine
posséde une propriété paramagnétique qui la rend détectable a I’aide d’appareillage
adéquat. Il est donc possible de tracer une courbe de variation de la concentration de
désoxyhémoglobine, soit le signal BOLD (Blood Ozygenation Level Dependent), qui
donne une bonne idée des variations d’activité cérébrale dans le temps. Malheureu-
sement, malgré son excellente précision, cette technique nécessite de I’équipement
lourd et dispendieux, et est trés sensible aux artefacts de mouvement (Logothesis,

2001).

La derniére méthode, soit celle qui sera adoptée dans ce projet, est I'imagerie par
diffusion optique (DOI), qui consiste en la tomographie du cerveau a l'aide de
signaux issus de la spectrométrie en proche-infrarouge (NIRS). Cette technique
consiste a évaluer les concentrations d’oxyhémoglobine et de désoxyhémoglobine.
Ces variations sont lues en évaluant les variations d’absorption lumineuse du cortex

éclairé sous différentes longueurs d’onde, variant du rouge a I'infrarouge.

Il existe trois variantes de ce type d’imagerie, soient les méthodes de résolution
temporelle, fréquentielle et continue. Cette derniére variante, qui consiste a éclai-
rer le cortex avec une source de lumiére continue ou modulée & faible fréquence,

posséde l'inconvénient de ne fournir que des concentrations relatives d’oxy- et de



désoxyhémoglobine. Par contre, griace & sa simplicité, la spectrométrie en proche-
infrarouge & onde continue devient l'unique méthode dont l'instrument de mesure
peut étre complétement portable, peu sensible & l'interférence électromagnétique,

faible en cofit et pouvant étre porté continuellement en toute sécurité.

De plus, il est possible d’intégrer les systémes d’imagerie DOI et EEG sur un méme
dispositif : leur combinaison permettrait d’obtenir des données complémentaires sur

lactivité cérébrale du sujet (Strangman et al., 2002; Izzetoglu et al., 2007).

1.2 Spectrométrie en proche-infrarouge

Pour étre en mesure de faire des choix judicieux lors de la conception du prototype
présenté dans ce mémoire, il est nécessaire de bien comprendre la théorie derriére
la spectrométrie en proche-infrarouge. A cet effet, cette section explique le fonc-
tionnement de cette méthode, ainsi que les équations mathématiques qui y sont

reliées.

N

La spectrométrie en proche-infrarouge consiste & émettre différentes longueurs
d’onde en direction de la téte, celles-ci étant sélectionnées entre le rouge et 'infra-
rouge. La téte posséde une forte propriété de diffusion de la lumiére ; ainsi, tout au
long de son parcours, la lumiére émise est réfléchie dans plusieurs directions. Une
faible partie de la lumiére émise est donc nécessairement réfléchie jusqu’en surface.
Plusieurs simulations de type Monte Carlo et des expérimentations in-vitro et in-
vivo montrent que la lumiére détectée par un capteur placé sur la téte, & quelques
centimeétres de I’émetteur, passe par un parcours moyen en forme de banane, comme
illustré a la figure 1.1 (Hiraoka et al., 1993; Kohl et al., 1998). En augmentant cette
distance, le trajet moyen de la lumiére est plus creux dans la téte. Evidemment,

plus 'espace entre la source et le détecteur est grand, plus la lumiére est diffusée



et atténuée avant d’arriver au détecteur ; le signal capté est donc plus faible.

Détecteur

(b)

F1G. 1.1 Hlustration du parcours moyen de la lumiére dans la téte. (a) Une dis-
tance de quelques centimétres entre le détecteur et le récepteur permet a la lumiére
d’atteindre la surface du cortex. (b) En espacant davantage le détecteur et le récep-
teur, la lumiére passe plus creux dans le cerveau, et peut éventuellement atteindre
le fond des sillons.

A l'instar d’une électrode qui est une interface électrique, la combinaison de I’émet-
teur et du détecteur d’un systéme NIRS se nomme une optode, puisque les signaux

sont de nature optique.

1.2.1 Equation de Beer-Lambert modifiée

A partir de la longueur d’onde utilisée et de Pamplitude de la lumiére captée, il
est possible d’obtenir de I'information sur le milieu qu’a parcouru la lumiére. Pour

ce faire, on a recours & ’équation de Beer-Lambert (XVIIIe siécle), qui décrit de



facon empirique I'atténuation de la lumiére passant & travers un milieu :

log? = u(A)L (1.1)
1

ot Iy et I (W) sont les intensités lumineuses émises et regues, u (cm™!) est le
coefficient d’absorption du milieu pour une longueur d’onde A (nm), et L (cm) est

la distance parcourue par la lumiére a l'intérieur du milieu.

Dans le cas d’un parcours composé de différents milieux, cette équation peut étre

développée selon les concentrations de ces milieux :

log—f_—;J = (Z ai()\)ci> L (1.2)

ol «; est le coefficient d’absorption du milieu 7 et ¢; est sa concentration, pour un

total de n milieux.

Notons que les équations 1.2, 1.3 et 1.4 ne s’appliquent qu’a un milieu homogéne,
ce qui n’est pas le cas du cerveau. Ainsi, il est impossible d’obtenir une bonne
résolution avec ces équations; toutefois, leur utilisation permet d’obtenir une idée
des concentrations moyennes des différents milieux, ce qui est suffisant pour notre

application.

Il faut aussi spécifier que cette équation n’est valide que si le milieu diffuse trés
peu la lumieére, ce qui n’est pas du tout le cas avec la téte : la forme de banane
du parcours moyen en est une conséquence évidente. Toutefois, il est généralement
accepté que le coefficient de diffusion ne varie pas significativement dans le temps.
Il est ainsi possible de corriger 1'équation (1.2), diffusion une constante Kgs(A) qui

représente 'effet de la diffusion de la lumiére pour la longueur d’onde A :
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bgh (§:a1 ) (A) + Kair(N) (1.3)

On remarque qu’on a aussi remplacé L par la distance moyenne parcourue (L),
puisque leffet de diffusion crée plus d’'un chemin possible entre I’émetteur et le
récepteur. Finalement, (L) devient légérement dépendant de A, puisque la diffusion
est sensible & la longueur d’onde de la lumiére (Hiraoka et al., 1993; Kohl et al.,

1998).

L’inconnue la plus génante est sans doute Ky, qui est trés difficile & déterminer
et qui varie selon la composition du milieu. Ainsi, il devient nécessaire d’expri-
mer Péquation (1.3) de maniére différentielle, ce qui implique qu’on obtiendra des
variations de concentrations plutot que des concentrations absolues. Toutefois, en
procédant ainsi, on élimine du méme coup la constante Iy, ce qui rend le systéme

indépendant de la puissance de I’émetteur. On obtient alors I’équation (1.4) :

Alog ) = (Zal Acl) (L(X)) (1.4)

1.2.2 Application de Beer-Lambert a l’oxygénétion et au volume du

sang

Lorsqu’on applique ’équation 1.4 sur des lectures faites sur la téte, les seules concen-
trations qui varient dans le temps sont celles du sang, le reste des milieux étant
constant. Or, le sang est principalement composé d’eau (~ 55%) et d’hémoglobine
(~ 43 a 45%), laquelle se présente sous deux formes : 'oxyhémoglobine (HbOs,),
qui transporte l'oxygéne, et la désoxyhémoglobine (HbR), qui ne comporte plus

d’oxygene. Le reste du sang est composé majoritairement de globules blancs et
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de plaquettes, dont I’absorption lumineuse est négligeable dans la bande proche-

infrarouge. On peut donc transcrire I’équation (1.4) pour tenir compte de cette
p q p

situation :

Alog I = —{aHbR()\) . AchR + aHbOZ()\) . ACHb02+
aHZO()\) : ACH20}<L()‘)>

(1.5)

Les coefficients d’absorption de 1'eau (H;0), de 'oxyhémoglobine (HbO,) et de

la désoxyhémoglobine (HbR) sont montrés a la figure 1.2. On constate que dans

la bande proche-infrarouge (environ 650 & 850nm), 'eau apporte une contribution

relativement faible par rapport & ’hémoglobine, et elle est habituellement négligée.

Coefficient d'absorption (cm‘1)
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F1G. 1.2 Spectre d’absorption de I’hémoglobine et de l’eau, tiré de (Prahl, 1999;
Kou et al., 1993)

Toujours & la figure 1.2, on observe que la désoxyhémoglobine absorbe plus la

lumiére rouge (~ 650 & 730nm) que I'oxyhémoglobine, alors que pour l'infrarouge

(~ 850nm), c’est 'inverse. Cette propriété est trés intéressante puisqu’elle contribue




12

a discriminer efficacement les variations de concentrations de HbR et de HbO,. En
ajoutant le fait que le crane et le liquide céphalorachidien n’absorbent que trés peu
la lumiére proche-infrarouge, on comprend pourquoi cette bande est idéale pour

I'imagerie par diffusion optique.

Rappelons que les variations de concentration Acgpr et Acapo, sont obtenues 3
2
partir des variations d’intensité lumineuse détectées : il est plus intuitif d’exprimer

ces variations comme :

II‘E
Alogl, = —log Tf (1.6)

ol [ est 'intensité détectée a tout moment, et I est une des intensités détectée
et est prise comme référence : les variations de concentration seront donc calculées

par rapport au moment ou /. a été mesurée.

A partir des équation (1.5) et (1.6), pour deux longueurs d’ondes et en enlevant la

contribution de ’eau, on obtient le systéme matriciel montré a I’équation 1.7 :

Ire )‘l
ambr(A1)  ELO, (A1) Achpr log [ég\ )) /(L(A1))
= Lot /{2) (1.7)
amr(A2)  ampo,(A2) Acubo, log rfe(Az) J{L(X2))

Il est possible de trouver (L(A)) selon 1'équation 1.8 :

(L) = DPF x d (1.8)

ou d est la distance entre I’émetteur et le récepteur. Le facteur DPF (Differential

Pathlength Factor) peut étre calculé ou bien approximé (Kohl et al., 1998; Hiraoka
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et al., 1993). Cette valeur est connue pour étre d’environ 6 pour la téte de I'adulte,
avec une variation d’environ 20% selon les propriétés physiologiques de la zone
testée et la longueur d’onde utilisée (Ultman et Piantadosi, 1991; van der Zee

et al., 1990; Duncan et al., 1996).

Finalement, il est & noter qu’a cause de I’hétérogénéité de la téte, il est impossible
avec une seule optode de déterminer le parcours exact de la lumiére dans la téte. Ce
faisant, la précision spatiale d’un tel systéme est faible, soit de ’ordre de quelques

centimeétres.

1.3 Considérations techniques

Maintenant que la théorie sous-jacente a la spectrométrie en proche-infrarouge a été
abordée, il reste a obtenir des informations d’ordre plus technique, nécessaires pour
déterminer les paramétres du systéme & concevoir. Par exemple, il est important
d’avoir une idée de la forme et de l'amplitude du signal qui sera capté par le
détecteur. A cela s’ajoutent la distance entre ’émetteur et le détecteur, puis les
conditions de sécurité pour le sujet. Finalement, il sera question des différents types
de modulation utilisés pour transférer efficacement plusieurs longueurs d’onde dans

un méme tissu.

1.3.1 Composantes du signal a capter

Le contenu du signal NIRS est assez varié et comprend des informations de dif-
férents niveaux d’intérét. En fait, ce signal posséde une composante continue et
plusieurs composantes alternatives. La partie continue correspond & l'atténuation

de la lumiére par les chromophores de concentration constante, comme le crane, le
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gras, etc. Superposée a cette composante continue se trouve plusieurs composantes
alternatives, dont certaines possédent des fréquences caractéristiques permettant

de les différencier. Ces composantes sont :

a. Bruit physiologique

Le bruit physiologique correspond a tous les changements dans le corps qui ne
sont pas reliés a 'activité cérébrale. Ces bruits se retrouvent dans des plages de
fréquences connues, ce qui facilite leur traitement. Ainsi, & une fréquence d’environ
0,1Hz se trouve une composante nommeée ’'onde de Mayer, qui est le résultat d’une
boucle complexe d’autorégulation du systéme vasculaire. Entre 0,2 et 0,4Hz, on
observe une composante due a la respiration. Autour de 0,5 & 2Hz, on retrouve le
battement cardiaque, qui est la composante la plus facile 4 dénoter visuellement, vu

sa plus grande amplitude et sa fréquence éloignée des autres (Coyle et al., 2004b).

Bien que ces composantes ne soient pas utiles au niveau de 'activité cérébrale, elle
peuvent ’étre pour évaluer si le signal capté est valide ou non. Le systéme proposé
ne devra donc pas éliminer ces fréquences, car le bruit physiologique sera nécessaire

pour savoir si le circuit a bien fonctionné et si les acquisitions ont été fructueuses.

b. Lumiére ambiante

Comme le réle d'un détecteur est d’étre sensible aux variations de lumiére, il va
sans dire que ’éclairage ambiant risque fort de se retrouver dans le signal capté. La
lumiére du soleil est une source continue, alors que la lumiére a I'intérieur oscille &

la fréquence du secteur (60Hz en Amérique), avec une harmonique assez forte.
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c. Réponse lente et réponse rapide

Il s’agit des signaux d’intérét pour l'imagerie fonctionnelle cérébrale. A cet effet,
deux phénoménes peuvent étre observés : le premier, soit la réponse lente, est dii aux
changements d’oxygénation et de volume sanguins, et se produit sur une période
d’environ deux & vingt secondes aprés le début de l'activité cérébrale. Son ampli-
tude est d’environ 1% de la partie continue du signal capté (Gratton et Fabiani,
2001; Strangman et al., 2002; Coyle et al., 2004a). Etant donné cette amplitude
relativement grande et cette période assez lente, il n’est pas trés difficile d’isoler

cette composante avec du matériel a faible cot.

Quand a 'autre phénomeéne, il s’agit d’une réponse rapide liée directement a 'ac-
tivité neuronale. Des études récentes expliquent cette variation par un changement
rapide des propriétés de diffusion de la lumiére des neurones en pleine activation.
Cette réponse se manifeste environ 100ms aprés le début de activation des neu-
rones, et se présente sous la forme d’une variation du signal capté d’un ordre de

0,01% de la composante continue (Gratton et Fabiani, 2001).

Malheureusement, la réponse rapide passe inapergue sans l'aide d’un équipement
sophistiqué, puisque son amplitude est négligeable par rapport au niveau de bruit
généré par un systéme électronique portable. Cette réponse ne pourra donc pas

étre abordée lors de ce travail.

d. Artefacts de mouvements

Il s’agit d’un changement de niveau du signal di a des mouvements de 1'utilisateur.
Cette source de bruit est difficile a éliminer, puisqu’elle n’a pas de fréquence propre.

Les artefacts de mouvements se séparent en deux classes, la premiére étant la plus
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facile a détecter. Il s’agit en fait d’une variation rapide du couplage entre 'optode
et la téte, ce qui change trés rapidement le niveau continu du signal de sortie.
Bien que ces artefacts soient faciles & reconnaitre, il est important que le systéme
posséde une plage dynamique d’entrée assez grande pour supporter ces variations

imprévues.

La deuxiéme classe d’artefacts de mouvements est plus subtile : il s’agit du dépla-
cement du sang a cause de l'accélération de la téte et des changements d’angle de
la force de gravité. Dans ce cas, il est essentiel de bien séparer le volume de sang de
son oxygénation, puisque ’oxygénation est moins sensible a cette classe d’artefacts

de mouvements.

1.3.2 Plage dynamique de P’absorption

Jusqu’ici, 'amplitude des signaux d’intérét a été exprimée en fonction de la com-
posante continue, ce qui permet d’obtenir une idée de la précision nécessaire pour
isoler ces signaux. Par contre, il n’a pas été question de la plage d’amplitude de
la composante continue. Or, il est difficile d’attribuer un nombre correspondant &
I’atténuation de la lumiére dans la téte, car celle-ci dépend de plusieurs facteurs.
Parmi ceux-ci, les cheveux sont les plus importants : ils causent une grande instabi-
lité, puisqu’ils peuvent se retrouver ou non dans le chemin de la lumiére, lequel cas
leur couleur et leur épaisseur peuvent faire varier considérablement ’absorption de
la lumiére. De plus, méme dans le cas oil les cheveux sont rasés, il reste toujours le
follicule pileux, qui contient beaucoup de sang. Les follicules sont donc de grands
atténuateurs de la lumiére proche-infrarouge. La pigmentation de la peau est aussi
un des facteurs affectant I’absorption de la lumiére dans la téte. Finalement, on
note le contact entre 'optode et la peau, qui peut varier grandement d’une expé-

rience & 'autre. Ce contact peut méme varier le long d’une méme acquisition, par
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exemple si le sujet est en mouvement et si le casque n’a pas été fixé adéquatement

sur sa téte.

Par expérience, l'atténuation de la lumiére par la téte d’une personne adulte est

d’environ 70 & 90 dB pour une distance source-détecteur de 4cm (Strangman et al.,

2002).

1.3.3 Distance entre I’émetteur et le récepteur

Comme montré a la figure 1.1, 'espacement entre ’émetteur et le détecteur a une
influence directe sur la profondeur du parcours moyen de la lumiére. Il s’agit donc
de déterminer 'espacement optimal pour rejoindre la partie de la téte qu'on veut

évaluer, en commengant par fixer la profondeur requise.

Le tableau 1.1 montre I’épaisseur des différentes couches de la téte et leurs proprié-
tés optiques & 800nm (cette longueur d’onde a été choisie parce qu’elle est située

au milieu de la plage d’intérét).

TAB. 1.1 Caractéristiques des tissus composant la téte & A = 800nm*

Epaisseur Coeft. Coeff. de
Tissu - d’absorption diffusion
™ | ppom) | ()
Scalp 3 0,018 1.9
Crane 7 0,016 1,6
Liquide céphalorachidien 2 0,002 0,001
Substance grise 4 0,036 2,2
Substance blanche - 0,014 9,1

*Donneées tirées d’une compilation de (Okada et Delpy, 2003) dont les
valeurs proviennent de la littérature (Firbank et al., 1993; Simpson
et al., 1998; van der Zee et al., 1993).

**Epaisseur moyenne pour la région frontale chez 1’adulte.

D’aprés ces données, on observe que la lumiére est considérablement plus diffuse
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et absorbée dans le cortex que dans les autres couches. De plus, il a été vu que
I'intensité de la lumiére détectée diminue de maniére exponentielle avec la distance
parcourue. Ainsi, dans le cas ol la distance émetteur-détecteur est assez grande
pour que la lumiére passe dans le creux d’un sillon (figure 1.1(b)), la lumiére captée
sera beaﬁcoup plus faible que dans le cas de la figure 1.1(a). Comme premiére étape
au prototype a concevoir, il est donc sensé de limiter la profondeur a la surface du
cortex ; la possibilité d’augmenter la distance entre ’émetteur et le détecteur dans
le but de lire & une plus grande profondeur pourra étre évaluée a la lumiére des

résultats du prototype.

Pour accéder a la surface du cortex, la lumiére doit atteindre une profondeur d’en-
viron 1,5cm. Il s’agit donc de trouver la distance entre '’émetteur et le détecteur
pour laquelle le trajet moyen de la lumiére atteindra le cortex. Une régle approxi-
mative consiste a assigner une distance du double de la profondeur recherchée, ce
qui donnerait une distance source-émetteur d’environ 3cm (Strangman et al., 2002).
De plus, des expériences ont déterminé une distance optimale de 3,5cm (Chance
et al., 1998). Il faut toutefois spécifier que cette distance peut varier en fonction de

I’épaisseur du scalp et du crane de la personne.

1.3.4 Nombre de longueurs d’onde a utiliser

I1 a été convenu a la section 1.2 qu’il faut deux longueurs d’ondes pour isoler les
changements de concentration d’oxyhémoglobine et de désoxyhémoglobine, a partir
desquels on obtient les variations de volume et d’oxygénation du sang. Il serait
toutefois intéressant, afin d’avoir un regard éclairé sur le design de l’émetteur,
d’étudier les possibilités ol une seule longueur d’onde est utilisée, ou bien le cas ou

on en utilise trois ou plus.
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a. Une seule longueur d’onde

Comme une photodiode au silicium est beaucoup plus sensible a I'infrarouge qu’au
rouge, le signal infrarouge est mieux capté que les autres. Or, dans I’éventualité ot
I’opacité du milieu est telle que seulement cette composante est détectée, serait-il

possible d’obtenir une quelconque information de ce signal 7

Pour répondre a cette question, notons que I'absorption de 'infrarouge est plus
forte lorsque la concentration d’oxyhémoglobine augmente; de plus, le milieu de-
vient plus absorbant avec l’augmentation du volume sanguin. Comme les hausses
d’oxygénation et de volume sanguin sont deux indicateurs d’une activité cérébrale
accrue, on s’attend donc & détecter un signal plus faible & mesure que lactivité
cérébrale augmente. On peut ainsi avoir une idée de 'activité; par contre, cette
idée n’est pas trés robuste. En effet, le fait d’utiliser une seule longueur d’onde
comporte le risque de détecter des faux positifs, comme supposer un changement

d’activité cérébrale alors qu’il n’y a eu qu’un artefact de mouvement.

b. Trois longueurs d’onde ou plus

En ajoutant une ou plusieurs longueurs d’onde, il est possible d’augmenter la préci-
sion des lectures en utilisant la technique du moindre carré sur plusieurs combinai-
sons de deux longueurs d’onde. De plus, en sélectionnant une longueur d’onde
supplémentaire située directement sur le point isobestique (la longueur d’onde
a ldquelle I’absorption de l'oxyhémoglobine et de la désoxyhémoglobine sont les
mémes), on peut obtenir une mesure étroitement liée au volume sanguin, puisque
I’absorption de la lumiére a cette longueur d’onde est indépendante de 'oxygéna-

tion. Il devient ainsi plus facile de discriminer le volume sanguin et 'oxygénation.
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Par contre, certaines combinaisons de longueurs d’ondes offrent des résultats plus
précis que d’autres. Le tableau 1.2 est tiré des conclusions d’une étude sur la diapho-
nie entre les concentrations d’oxy- et de désoxyhémoglobine et sur la séparabilité

des variations hémodynamiques du bruit physiologique (Uludag et al., 2004).

TAB. 1.2 Effet des combinaisons de longueurs d’onde sur la séparabilité et la dia-
phonie

| Al | Ay ] Séparabilité ‘ Diaphonie | Conclusion |
> 780nm | > 780nm l T A éviter
< 720nm | > 730nm T ! A conseiller

1.3.5 Normes de sécurité

Il est primordial d’étre au courant des normes de sécurité relatives a I'illumination
prolongée des tissus corticaux a l’aide d’une source de lumiére en proche-infrarouge.
Il s’avére que la lumiére dans cette bande est non-ionisante, ce qui implique qu’il
est possible d’utiliser un systéme NIRS de maniére continue sans danger pour le
cerveau ou pour son entourage. Par contre, bien que le type de lumiére utilisé soit
sécuritaire, il peut exister tout de méme un danger pour la surface de la téte en

contact avec la source de lumiére, au niveau de la chaleur irradiée et transférée.

La limite permise de puissance lumineuse irradiée sur la peau, pour une illumination
constante et provenant d’une source incohérente, est de 200mW /cm? pour une
longueur d’onde de 630nm, et 400mW/cm? pour 850nm (Strangman et al., 2002).
Il faut donc, pour éviter tout danger, concevoir un systéme dont la puissance de la

source soit en dega de ces limites.

De plus, en utilisant des semiconducteurs placés directement sur la peau au lieu
d’acheminer la lumiére par fibre optique, il faut aussi compter 1’élévation de tem-

pérature du semiconducteur, qui a dans ce cas une importance plus grande encore
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que la chaleur irradiée. Une étude montre que pour une LED, il est possible de
limiter la hausse de température & environ 1°C tout en utilisant des puissances
similaires aux lectures avec des lasers. Ceci est réalisable en illuminant les tissus

corticaux de manicre pulsée plutdt que continue (Bozkurt et Onaral, 2004).

1.3.6 Modulation des longueurs d’onde

La méme zone du cortex doit étre traversée par trois longueurs d’onde différentes;
il est donc nécessaire de déterminer comment moduler ces sources afin que le dé-
tecteur soit capable de bien les différencier. La figure 1.3 montrent quatre maniéres
couramment utilisées pour moduler les longueurs d’onde émises, les trois premiéres
étant des modulations temporelles et. la derniére étant une modulation fréquen-
tielle. Il est important d’aborder cette notion puisque le choix de la modulation a

une influence notable sur le rapport signal /bruit et la consommation d’énergie.

Source 1 H_H_I-m_” Source 1 |_[_’_|_|_Ll_|_|_|__

Source 2 JI_HJ-H-H-I 3  Source 2 MU—U—I_
£

""l‘ Source 3 H_I-m_ﬂ_ﬂ_ E’T Source 3 U_U_‘_ﬂ_[—l_r
<

Temps Temps

(a) (b)
source 1| ILJLIUTLIUILILL sowees T LT LT LT LT L
Source 2 m Source 2 |——|__l—|_|_—|_]_|_

Amplitude

:ET Source 3 —; Source 3 l | l 1 I l
< Temps < Temps
(c) (d)

F1G. 1.3 Modulation des longueurs d’onde. (a) Modulation temporelle par sources
alternées. (b) Modulation temporelle par déphasage. (¢) Modulation temporelle par
largeur d’impulsion. (d) Modulation fréquentielle.
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Premiérement, la méthode de modulation temporelle par sources alternées est pré-
sentée pour trois sources a la figure 1.3(a). Il s’agit d’allumer une source 4 la fois,
tour & tour. De plus, en faisant osciller chacune de ces sources selon une fréquence
bien au-dessus de la fréquence du secteur, il est possible d’éliminer les basses fré-
quences lors de la détection, et ainsi rejeter la lumiére ambiante. Il reste donc &
démoduler le signal détecté, afin d’obtenir une valeur continue représentant les
variations d’absorption lumineuse. Cette méthode est trés efficace pour réduire la
diaphonie entre les longueurs d’onde, puisque seulement une source est allumée a

la fois. Pour la méme raison, c’est aussi une méthode peu énergivore.

Une autre méthode, soit la modulation temporelle par déphasage, permet d’aug-
menter la fréquence d’acquisition en faisant osciller continuellement toutes les
sources, mais en les déphasant, tel que montré a la figure 1.3(b). L’avantage par
rapport a la premiére méthode réside dans le fait que les lectures sont toutes réa-
lisées en une seule période (1/fmoquiation), alors qu’avec la premiére méthode, il faut
attendre plusieurs périodes pour chacune des sources. Par contre, plus on ajoute
de sources a ce type de modulation, plus il est difficile pour le récepteur de les
différencier, ce qui peut engendrer des erreurs dans les calculs subséquents. Dans
le cas ou seulement deux sources sont utilisées, la diaphonie et la consommation
d’énergie sont aussi faibles qu’avec la premiére technique puisque les sources ne

sont jamais activées en méme temps.

On peut aussi avoir recours a la modulation temporelle par largeur d’impulsion,
dont le principe est illustré 4 la figure 1.3(c). Toutes les longueurs d’onde sont
modulées & la méme fréquence, mais avec une durée d’impulsion différente. Cette
technique a toutefois I'inconvénient d’avoir un rapport signal/bruit inégal pour
chaque source, ceci étant causé par la démodulation qui est une soustraction ré-
cursive. Par exemple, pour un systéme & trois sources comme a la figure 1.3(c), il

faut soustraire le signal provenant de la source 3 pour isoler la source 2, et il faut
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ce résultat pour isoler la source 1. Le bruit est additionné a chaque opération et en
finale, le rapport signal/bruit est meilleur pour la source 3 que pour la source 1.
Ainsi, si on décide de moduler les sources de cette maniére, il est préférable de don-
ner un cycle d’activation (duty cycle) plus élevé aux sources les moins puissantes

et les plus atténuées, de maniére a réduire I'erreur sur celles-ci.

Finalement, il est possible d’utiliser une modulation fréquentielle plutét que tem-
porelle. Cette technique, illustrée a la figure 1.3(d), est identique au principe de
la radio AM, o chacune des longueurs d’onde est portée par une fréquence de
modulation différente. L’avantage principal de cette technique réside dans le grand
nombre de longueurs d’ondes qui peuvent étre utilisées sans limiter la bande pas-
sante du systéme. Par contre, il est plus difficile d’isoler ces longueurs d’onde aussi
efficacement qu’avec des techniques temporelles sans utiliser de filtres numériques,

d’ou une diaphonie accrue.

1.4 Reécapitulation

Dans ce chapitre, il a été vu que parmi les différentes techniques d’imagerie fonc-
tionnelle cérébrale, I'imagerie diffuse optique présente des avantages importants
pour la conception d’un instrument portable et sans fil. Parmi ces avantages, on
note le faible coiit et la réduction de dimensions du matériel. Finalement, un regard
théorique de la spectrométrie en proche infrarouge a permis de déterminer les lignes

directrices pour ce projet, dont un prototype sera présenté au troisiéme chapitre.

Mais avant de développer un nouveau systéme, il est important de vérifier les
travaux d’autres laboratoires ceuvrant dans ce domaine, ce qui sera la teneur du

prochain chapitre.
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CHAPITRE 2

TRAVAUX DE POINTE DANS LE DOMAINE

Etant donnés les avantages de I'imagerie par diffusion optique, les travaux sont
nombreux et les progrés sont rapides dans ce domaine : depuis l'introduction de
I'imagerie par diffusion optique au début des années 1990, plusieurs laboratoires se
sont lancés dans cette direction. A ce jour, de nombreux systémes ont été introduits,
dont certains sont portables. Ce chapitre montre un apercu des développements
qui sont le plus en lien avec le prototype qui sera présenté dans ce mémoire; les

prototypes issus de ces développements seront ensuite comparés.

Finalement, il sera question des travaux antérieurs de 1’équipe Polystim qui ont été

exécutés dans le cadre de ce projet d’imagerie cérébrale.

2.1 Laboratoire PMI de I’'Université de Harvard

Une grande contribution dans le domaine de I'imagerie par diffusion optique pro-
vient du laboratoire PMI ( Photon Migration Imaging), situé au centre Athinoula A.
Martinos pour l'imagerie biomédicale, en collaboration avec I’Université de Harvard
et 'Hopital Général du Massachussets, dirigé par David A. Boas. Ce laboratoire a,
contribué de maniére remarquable & faire avancer les connaissances dans ce type
d’imagerie. Plusieurs articles tenant lieu de référence pour ce mémoire ont vu le
jour suite & la conception, par des membres de ce laboratoire, d’une dizaine d’ins-

truments d’imagerie par diffusion optique.

Ces instruments ont été fabriqués par processus itératifs, c’est-a-dire que chaque
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prototype a servi & appuyer les bases des appareils suivants. Il est important de
mentionner que ce laboratoire et celui de Polystim ont des objectifs globaux diffé-
rents : le premier est principalement axé sur I’étude de différents comportements
physiologiques grace a des outils d’imagerie trés précis, alors que le deuxiéme vise
& créer un appareil portable et & faible consommation, dont la précision temporelle
et spatiale est simplement suffisante pour localiser I’emplacement approximatif des

variations hémodynamiques (avec une précision d’environ 10cm?).

Ainsi, bien que les instruments du laboratoire PMI soient maintenant trés avanceés,
aucun n’est adéquat pour l'usage de notre projet : en effet, ces systémes nécessitent
des dimensions trop grandes, ou des alimentations impossibles & atteindre avec
des batteries. C’est pourquoi bien que sa précision soit bien plus faible que celle
de ses successeurs, c'est le CW1, soit le premier des systémes développés dans
le laboratoire PMI, qui a le plus inspiré les travaux présentés dans ce mémoire.
Ce prototype & 16 canaux est montré a la figure 2.1, alors qu’il affiche sur un
ordinateur les informations obtenues a partir d’un fantéme. Le CW1 est constitué
de 9 émetteurs formés chacun de deux diodes au laser de 780 et 830nm, et de
16 détecteurs OPT-201 de la compagnie Burr-Brown. Chaque source est activée
a tour de réle et modulée & une fréquence de 'ordre du kilohertz pour rejeter la
lumiére ambiante. La sortie des capteurs est passée dans un filtre passe-haut, puis
dans un multiplicateur, afin de démoduler les variations d’intensité lumineuse. La
valeur continue de ce signal est conservée par un filtre passe-bas, puis le résultat
est échantillonné sur 16 bits aprés avoir été compressé logarithmiquement (Siegel,

2004).

Comme mentionné précédemment, le laboratoire PMI a aussi développé nombre
d’autres prototypes. Une variation intéressante du CW1, soit le Optical Fetal Mo-
nitor, intégre la modulation par déphasage pour doubler la bande passante, en uti-

lisant une méme porteuse pour les deux longueurs d’onde de 690 et 890nm, celles-ci
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F1G. 2.1 Photographie du systéme CW1, du laboratoire PMI de I'Université Har-
vard (Siegel, 2004).

étant décalées de 180°. Les autres caractéristiques restent toutefois les mémes.

Le dernier des appareils utilisant des capteurs & photodiode PIN au silicium est
Animal II, qui intégre trois longueurs d’onde au lieu de deux. Les autres proto-
types développés au laboratoire du professeur Boas utilisent tous des photodiodes
4 avalanche, qui sont beaucoup plus sensibles mais qui demandent des tensions
d’opération trés élevées, de 'ordre de la centaine de volts : c’est le cas du CW4,
montré i la figure 2.2. Bien que les résolutions de ces instruments soient incom-
parables avec le systéme proposé dans ce mémoire, les résultats provenant de ces
appareils sont toutefois d'une importance inestimable. En effet, ces résultats précis
serviront de référence, en fournissant un modéle de courbes avec lesquelles compa-
rer nos résultats. De plus, 'expérience acquise par ce laboratoire avec des essais
sur des personnes est trés utile & notre projet, que ce soit au niveau des procédures

expérimentales, ou bien au niveau du traitement des données.
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(a) (b)

F1G. 2.2 Photographie du systéme CW4, du laboratoire PMI de I'Université Har-
vard (Franceschini et Boas, 2004). (a) Emetteurs, détecteurs, amplificateurs et sys-
téme d’acquisition des données. (b) Casque permettant un couplage adéquat entre
les optodes et le scalp du sujet.

2.2 Laboratoire de Britton Chance, Université de Pennsylvanie

Le professeur Britton Chance est un pionnier dans l'imagerie optique, en ayant
été le premier a créer un instrument d’imagerie DOIL. Toujours actif dans le do-
maine, il a récemment réalisé un nouvel appareil d’imagerie cérébrale préfrontale
portable, composé de deux sources et de seize détecteurs. Le circuit utilise des LED
de 720nm et 850nm comme émetteurs, et les détecteurs sont des circuits intégrés de
la compagnie Burr-Brown, ceux-ci intégrant une photodiode au silicium et un am-
plificateur. La sortie de ces détecteurs est amplifiée selon un gain variable controlé
par un ordinateur, puis échantillonnée grace & des condensateurs montés en inté-
grateur (Chance et al., 2007). Par contre, bien que le schéma global du circuit soit
donné, les spécifications de bruit et de consommations d’énergie du prototype ne
sont malheureusement pas disponibles. Il est donc difficile de comparer 'efficacité

de ce systéme avec d’autres.
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(b)

F1G. 2.3 Systémes développés par I'Université Drexel. (a) Prototype frontal sans
fil (Drexel University Optical Brain Imaging Group, 2005). (b) Prototype pour les
nouveaux-né (Bozkurt et al., 2005).

2.3 Laboratoire BIOMED de I’'Université Drexel

Comme pour le laboratoire Polystim, les projets d’imagerie optique poursuivis par
ce laboratoire sont axés sur ’application de la technologie & des problémes concrets.
Deux systémes de spectrométrie fonctionnelle en proche-infrarouge sont développés
par ce laboratoire, ceux-ci se basant sur des travaux de Britton Chance (Chance
et al., 1998). Le premier, illustré a la figure 2.3(a), est un systéme adapté pour les
lectures dans le cortex préfrontal, & I’aide d’une combinaison de quatre sources et
de dix détecteurs. Ce systéme a la particularité d’étre complétement portable et
sans fil. En effet, 'alimentation du systéme est fournie par une pile de caméra vidéo,
tandis que le contréle et la communication sans fil sont assurés par un ordinateur

de poche.

Comme pour le systéme du laboratoire du professeur Chance décrit précédemment,
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les lectures de ce dispositif se limitent au cortex préfrontal. A cause de la moins
grande épaisseur des tissus et de 'absence de follicules pileux, le niveau d’amplifi-
cation nécessaire est moindre que si le systéme devait étre utilisé sur toute la téte;
des composantes standards a faible cofit sont alors utilisées. Les émetteurs sont
des LED de la compagnie Epitex intégrant deux longueurs d’onde de 730nm et de
850nm. Les capteurs sont des circuits intégrés intégrant la photodiode au silicium
et amplificateur, de la compagnie Burr-Brown (Onaral et Pourrezaei, 2005). Mal-
heureusement, bien que ce prototype soit utilis¢ dans quelques articles (Izzetoglu

et al., 2004; Izzetoglu et al., 2007), le circuit n’est pas identifié.

Le deuxiéme prototype développé par ce laboratoire est utilisé pour détecter ’acti-
vité cérébrale chez les nouveaux-nés. Celui-ci posséde quelques points en commun
avec le premier : par exemple, les composantes formant les optodes sont les mémes.

Le nombre de canaux est toutefois réduit & deux.

Comme pour le systéme CW1 du laboratoire PMI de 'université Harvard, ces deux

systémes multiplexent la lumiére selon la méthode de sources alternées.

2.4 OTIS, de Archinoetics

Il n’existe que peu de détails sur le systéme OTIS (Opto-Temporal Imaging Sys-
tem) de la compagnie Archinoetics, certainement & cause de la nature commerciale
de ce projet. Une particularité au niveau du design de 'optode est toutefois trés
intéressante : comme le montre la figure 2.4, I’émetteur consiste en une LED & trois
longueurs d’onde placée au centre et dont le positionnement sur la téte est assuré
par six supports tout autour de la LED. Dans un rayon de trois centimeétres au-
tour de cet émetteur sont situés huit capteurs suivant la méme configuration. Selon

larticle référant a ce systéme (Nishimura et al., 2007), cet arrangement permet de
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F1G. 2.4 Photographies du systéme OTIS de Archinoetics (Nishimura et al., 2007).
(a) Systéme complet. (b) Optode & sept canaux.

déplacer les cheveux & I’aide d’'un mouvement de brossage, afin de faire des lectures
sur tout le crane sans besoin de raser les cheveux du patient. Malheureusement, il
est difficile de juger efficacement de la performance de ce systéme, étant donné le

manque de données disponibles.

2.5 Résumé des travaux des différents laboratoires

Afin de mieux comparer les différents travaux présentés, les tables 2.1 et 2.2 pré-
sentent les principales caractéristiques de ces systémes. Malheureusement, certaines
informations ne sont pas disponibles pour tous les prototypes, c¢’est pourquoi cer-

taines cases ne comportent qu'un tiret (-).

Au chapitre 4 de ce mémoire, les caractéristiques du prototype qui sera présenté
?
pourront étre comparées aux travaux de pointe dans le domaine, & I'aide d’'un

tableau semblable.



31

TAB. 2.1 Résumé des caractéristiques des systémes développés par d’autres labo-

d’émetteurs

ratoires

Wearable Brain

CWL, lab. PML ooy Jan, P Imager, U.

U. Harvard .

(Siegel et al U. Harvard Pennsylvanie
1999) ’ (Siegel, 2004) (Chance et al.,
2007)
Nombre 9 9 9

Type d’émetteur

Lasers : 780nm
et 830nm, fibre

Lasers : 780nm
et 830nm, fibre

LED : 720nm et

. . 850nm
optique optique
Nombre de
détecteurs 16 16 16
T d CI commercial : Photodiodes & CI commercial :
d,{pet ue Photodiode Si et avalanche Photodiode Si et
erectenr ampli (APD) ampli
Téte entiére, Téte entiére,
Usage adultes adultes Front, adultes
Alimentation Secteur, 120VAC | Secteur, 120VAC -
Rapport ) Préserve celui de )
signal /bruit I’APD
Déviation a long +1% en 30 < 0,3% en 30
terme minutes minutes )
Diaphonie -86dB -48dB -
Bande passante 20Hz 3Hz -
. . 2mW@780nm,
Puissance émise SmMW@830nm 2,5 — 3,5mW -
Transmission Avec fil Avec fil Avec fil

des données




i

PramaN

Systéme frontal,

Systéme pour les

32

TAB. 2.2 Résumé des caractéristiques des systémes développés par d’autres labo-
ratoires (suite)

lab. BIOMED, nOuveaux-nes, OTIS,
U. Drexel lab. BIOMED, Archinoetics
(Onaral et U. Drexel (Nishimura
Pourrezaei, (Bozkurt et al., et al., 2007)
2005) 2005)
Nombre 4 1 1
d’émetteurs
Type d’émetteur LED : 730nm et | LED : 730nm et LED, trois
850nm 850nm longueurs d’onde
N?mbre de 10 9 3
détecteurs
Type de CI commercial : | CI commercial :
, Photodiode Si et | Photodiode Si et -
détecteur . .
ampli ampli
Usage Front, adultes Téte entiére’, Téte entiére,
nouveaux-nés adultes
Alimentation Batterie, Batterie, )
7,2VDC 7,2VDC
Rapport
signal /bruit ) 67dB @ 10Hz )
Déviation a long
terme ) ) )
Diaphonie - - -
Bande passante 2Hz — 1kHz 10Hz -
Puissance émise - - -
Transmission Sans fil (IEEE A
vec fil -

des données

802.11b)
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FIG. 2.5 Etage d’entrée développé par Normandin (Normandin et al., 2005). (a)
Schéma de haut niveau. (b) Photographie du microcircuit monté sur un circuit
imprimé. Le couvercle a été enlevé pour laisser passer la lumiére.

2.6 Laboratoire de neurotechnologies Polystim

Depuis quelques années, ’équipe Polystim s’est lancée dans un projet de conception
d’un systéme de spectrométrie en proche infrarouge, dans lequel s’inscrit le travail
présenté ici. A cet effet, deux composantes intégrées ont été réalisées afin de servir
d’étage d’entrée a ce systéme. Le premier, développé par Frédéric Normandin, est
une combinaison de différentes composantes, soient une photodiode au silicium, un
amplificateur & transconductance de 95dBS) ainsi qu'un mélangeur, pour le cas ou
la lumiére a été modulée par I’émetteur (Normandin et al., 2005; Normandin et al.,

2004). Cette chaine est présentée a la figure 2.5.
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Le deuxiéme circuit intégré, développé par Hervé Achigui, est un amplificateur opé-
rationnel a trés faible bruit et basse consommation, avec un gain en boucle ouverte
de 67dB (Achigui et al., 2005a). Cet amplificateur est congu pour fonctionner avec

une tension d’opération aussi faible que 1V.

Ainsi, ces deux circuits possédent des caractéristiques trés intéressantes pour cons-

truire un systéme portable.

2.7 Récapitulation

Dans ce chapitre, les travaux des différents laboratoire ceuvrant dans le domaine de
I'imagerie par diffusion optique ont été présentés. Certains de ces travaux ont une
précision exemplaire mais ne sont pas portable; d’autres sont trés légers mais ne
s’appliquent qu’au cortex préfrontal ou aux nouveaux-nés. Finalement, un systéme
dont les caractéristiques s’apparentent au prototype développé par Polystim a été
abordé, mais compte tenu du manque d’information sur celui-ci, sa performance

est difficile & évaluer.

Finalement, il a été question des travaux de 1’équipe Polystim, lesquels sont préli-

minaires au développement du prototype qui sera décrit dans le prochain chapitre.
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CHAPITRE 3

DESCRIPTION DU PROTOTYPE

Avant de se lancer dans la mise en ceuvre d’'un prototype de spectrométrie en
proche-infrarouge complétement intégré, il est important de réaliser une version
discréte, afin de régler les problémes potentiels avant que ceux-ci ne surviennent
dans un circuit immuable. Aussi, comme un systéme complexe doit toujours se
baser sur une fondation robuste, il est de mise de commencer par simplifier le plus

possible le systéme, quitte & le modifier par la suite pour le rendre plus complet.

Dans ce chapitre, il sera présenté un prototype complet de systéme d’imagerie
fonctionnelle NIRS dont le schéma de haut niveau est montré a la figure 3.1. Les
principales caractéristiques du prototype seront d’abord fixées, puis les différents
blocs fonctionnels, soient I’émetteur, le récepteur et le contréleur, seront présentés
en détails. Une fois la partie matérielle exposée, ce chapitre sera terminé par une

description de la programmation du controéleur et du logiciel utilisé par l'ordinateur.

Contréleur

RS232 1 Lignes de Aspr

F10V) v contrdle (0/5V) Y v(0/5V)
Ordinateur Emetteur Récepteur

Lumiére NIR 4 Lumiére NIR
émise | réfléchie
Te::t_e;_du
sujet

F1G. 3.1 Schéma de haut niveau du systéme d’imagerie fonctionnelle NIRS.
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3.1 Principales caractéristiques

Certains parameétres généraux du prototype doivent tout d’abord étre choisis : c’est
le cas du nombre de canaux, du nombre de longueurs d’onde (ou sources) par canal,

ainsi que du type de modulation utilisé pour transmettre ces longueurs d’onde.

3.1.1 Nombre de canaux

A terme, soit dans quelques années, ce projet devrait posséder environ 30 canaux,
soit la résolution spatiale du type d’électroencéphalographe utilisé pour la détection
de I’épilepsie. Par contre, comme le prototype présenté ici sert de preuve de concept,
il n’est pas utile d’étendre dés maintenant le systéme & plusieurs canaux. Un seul
canal sera donc développé, et le contrbleur sera congu de maniére & pouvoir en

ajouter quatre autres par la suite.

3.1.2 Nombre de sources par canal

Méme s’il a été vu que seulement deux longueurs d’onde sont nécessaires pour
isoler les variations hémodynamiques, I'utilisation de trois longueurs d’onde permet
d’améliorer la précision en interpolant selon deux combinaisons de deux longueurs
d’onde. Comme cet ajout rend ainsi le systéme plus intéressant sans le compliquer

4 outre mesure, ce prototype utilisera donc trois longueurs d’onde au lieu de deux.

3.1.3 Modulation des sources

Quatre techniques de modulation des différentes longueurs d’onde ont été présen-

tées dans le premier chapitre. Parmi celles-ci, la modulation par sources alternées
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posséde un avantage au niveau de la plage dynamique du détecteur. En effet, comme
une seule source est activée a la fois, le détecteur ne doit capter la lumiére émise que
par cette source. Pour trois longueurs d’onde, la modulation par déphasage oblige
le détecteur a posséder une plage deux fois plus grande. Finalement, les deux der-
niéres modulations impliquent une plage trois fois plus grande, puisque les sources
sont parfois toutes allumées en méme temps. Ainsi, en utilisant la modulation en

sources alternées, on gagne de un a 1—% bits en précision, sans pour autant changer

la résolution de ’ADC.

Il est toutefois possible de réduire le bruit en modifiant cette méthode. A cet effet,
rappelons que le but de ce prototype est de vérifier s’il est possible de créer un
systéme portable applicable sur une téte entiére, a ’aide de composantes discrétes.
Dans ce cas, 'ajout de chaque composante est une source de bruit supplémentaire.
Or, bien que la modulation par source alternée telle que présentée au chapitre 1 soit
simple & implémenter, elle implique tout de méme un filtre et un démodulateur &
la suite du capteur. Il serait intéressant d’éliminer ces composantes afin de réduire
davantage la chaine analogique et améliorer ainsi la qualité du signal. Pour ce
faire, il est encore plus simple d’émettre des pulsations de lumiére continue pour
chaque source plutdt que de la lumiére oscillante. Ainsi, on n’a qu’a synchroniser le
convertisseur sur I’émetteur pour prendre des échantillons de lumiére réfléchie aux

bons moments.

Cette méthode aurait par contre I'inconvénient d’enregistrer la lumiére ambiante
en plus de la lumiére émise. Pour limiter ce probléme, il est proposé d’ajouter un
quatriéme échantillon ol aucune source n’est allumée. Cet échantillon, composé
uniquement de lumiére ambiante, sera alors soustrait des autres. La figure 3.2

montre ce principe.

En plus de sa simplicité accrue, cette technique offre un autre avantage : en uti-
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F1G. 3.2 Forme du signal lumineux émis par le deuxiéme prototype.

lisant de courtes pulsations et en conservant les sources éteintes la majorité du
temps, la consommation d’énergie par les sources est diminuée, ce qui est intéres-
sant pour un systéme alimenté par piles. De plus, il est alors possible d’augmenter
la puissance des émetteurs tout en conservant la chaleur irradiée et transférée dans
des niveaux sécuritaires, simplement en augmentant le temps entre deux ensembles
d’échantillons. Ainsi, cette technique crée une marge de manceuvre entre la puis-

sance consommeée, le rapport signal/bruit et la vitesse d’échantillonnage.

Finalement, il faut garder a l'esprit que le systéme devra étre utilisé en méme
temps qu’un électroencéphalographe, qui est un appareil extrémement sensible aux
variations électriques. Avec un appareil non portables ou la lumiére est acheminée
par fibre optique, il n’y a pas de risque d’interférence entre 1’électroencéphalographe
et le systéme d’imagerie NIRS. Par contre, comme le prototype présenté est congu
pour intégrer toute l’électronique sur la téte, il est nécessaire de multiplexer les deux
systémes d’imagerie dans le temps, ce qui implique que le prototype présenté doit
étre complétement éteint entre chaque lecture pour laisser le temps aux données
de 'EEG de devenir valides. Or, un multiplexage temporel des sources contribue a

faciliter le respect de cette contrainte.

Ayant maintenant déterminé de quelle maniére les sources seront modulées, il est

possible de développer les blocs d’émetteur et de détecteur de la figure 3.1. Ce
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schéma-bloc plus détaillé est montré a la figure 3.3.

Controleur
RS232 Lignes de tspr
*10V) #r controle (O/SV)" "(O/SV)
Ordinateur Emetteur y :;Récepteur

Etage de

sortie
LED NIR
\
Lumiére NIR A Lumiére NIR
émise v réfléchie
Tc::t_c;_du
sujet

FiG. 3.3 Schéma-bloc du prototype.

3.2 Conception de I’émetteur

Au premier chapitre, il a été montré qu’en utilisant une forme différentielle pour
I’équation de Beer-Lambert modifiée, les variations hémodynamiques sont obtenues
seulement & partir des intensités lumineuses détectées, et non des intensités émises.
Par contre, cette affirmation n’est vraie que si la lumiére émise est constante. Il
est donc important de bien controler U'intensité de la lumiére émise. Cette section

présente donc le choix des émetteurs, et le détail du circuit qui les asservira.

3.2.1 Choix des émetteurs

Comme le prototype doit étre petit, le choix des émetteurs se limite aux diodes
au laser et aux diodes électroluminescentes standard (LED). Or, le choix se tourne
rapidement vers les LED pour leur simplicité d’opération. Toutefois, il s’avére que
leur choix est extrémement vaste : il existe des LED de toutes les formes, de toutes

les couleurs, de toutes les grandeurs et de tous les prix. Par contre, la composante
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L4*730/4*805/4*850-40Q96-1, fabriquée par la compagnie Epiter et montrée a la

figure 3.4, se démarque pour 'application & la spectrométrie en proche-infrarouge :

1. Elle intégre dans le méme boitier trois LED de longueurs d’onde intéressantes,
solent 730nm (rouge), 850nm (infrarouge) et 805nm (trés prés du point iso-
bestique de la courbe d’absorption de l'oxy- et de la désoxyhémoglobine).

2. Elle posséde une puissance irradiée assez élevée, soit d’au moins 30mW par
longueur d’onde, grace a4 quatre LED disposées en série.

3. Les trois LED sont sur le méme dé de silicium. Les sources lumineuses sont
donc trés prés 'une de ’autre, ce qui assure une variation réduite du parcours

moyen de la lumiére pour chacune des longueurs d’onde.

De plus, le laboratoire Polystim possédait déja deux échantillons de cette com-
posante, ce qui a facilité davantage ce choix. Toutefois, son inconvénient est sans

doute son prix de 100$ lorsqu’elle est achetée & I'unité.

730 805 850 nm

(a)

F1G. 3.4 LED L4*730/4*805/4*850-40Q96-1 de la compagnie Epitez. (a) Photogra-
phie. (b) Symbole.

3.2.2 Asservissement de la puissance irradiée

- Maintenant que les émetteurs sont choisis, il faut controler I’'intensité de la lumiére

qu’ils émettent. Or, pour une LED, la puissance irradiée est directement propor-
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tionnelle au courant la traversant®. Il suffit donc de créer un circuit d’asservissement

en courant pour chacune des trois LED d’un émetteur.

La solution la plus simple et la moins coliteuse pour contrdler le courant dans une
LED est I'utilisation d’un montage émetteur-suiveur tel que montré a la figure 3.5.
Par contre, cette solution a 'inconvénient d’étre trés énergivore, puisque tout le
courant de la LED passe & travers une résistance relativement grande. De plus,
comme la tension de polarisation d’'une LED varie d’une diode a ’autre, ce circuit

nécessite une résistance spécifique pour chaque diode.

vdd

entréc

F1G. 3.5 Montage émetteur-suiveur pour alimenter une LED.

Le circuit retenu, présenté a la figure 3.6 évite ce probléme en utilisant une ré-
sistance beaucoup plus petite (1€2) et un circuit de rétroaction. Le principe est
le suivant : on veut contréler la quantité de courant passant dans le transistor,
donc circulant dans la diode. Pour ce faire, on met la diode en série avec une ré-
sistance d’un ohm, puis on mesure la tension aux bornes de cette résistance. Cette
tension est alors comparée avec une tension de référence a l’aide d’un amplifica-
teur opérationnel dont la sortie commande la base du transistor. Ainsi, si on veut
faire passer 15mA dans la diode, on n’a qu’a appliquer 15mV a ’entrée positive de

I’amplificateur opérationnel.

1La température entre aussi sensiblement en jeu. Or, comme les LED seront allumées selon
les mémes conditions durant toute la durée des acquisitions, la température devrait se stabiliser.
Cette assomption sera toutefois vérifiée dans le prochain chapitre.
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vdd

entréc

Fi1G. 3.6 Contréle du courant dans une LED par rétroaction.

3.2.3 Intégration pour plusieurs longueurs d’onde

Comme on désire controler trois longueurs d’onde, le circuit décrit plus haut est
répété trois fois, et une fonction d’activation est ajoutée pour chaque LED. Pour
ce faire, un commutateur électronique est inséré entre les sorties des amplificateurs
opérationnels et les bases des transistors. De plus, une résistance supplémentaire
est ajoutée entre la base des transistors et la masse, celle-ci ramenant la base & OV

si les interrupteurs sont ouverts (ceci afin de bloquer les transistors par défaut).

Cette solution est montrée a la figure 3.7, ot le circuit de rétroaction est répété trois
fois (un circuit par longueur d’onde), et oil la tension Veygee €5t commune pour les
trois circuits. Notons que cette tension d’entrée, dont la haute impédance est assurée
par un suiveur, est divisée par 69 afin d’obtenir un courant de 72mA pour une entrée

de 5V. Cette valeur de courant approche le courant maximal recommandé pour les

LED utilisées.

3.2.4 Reéalisation du circuit de ’émetteur

Mis a part les résistances et les condensateurs de découplage, trois transistors de
puissance sont nécessaires, ainsi que quatre amplificateurs opérationnels et trois

commutateurs électroniques. Comme ce circuit devra étre répété pour chaque ca-
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Fi1a. 3.7 Circuit de controle des LED de ’émetteur.

nal et que sa grandeur est limitée, il a été convenu d’utiliser des circuits intégrés
comprenant plusieurs exemplaires des composantes nécessaires. De plus, le type de

boitier est surfacique (surface-mount) afin de minimiser ’espace requis.

Ainsi, pour les quatre amplificateurs opérationnels, un TL074 en format SOIC
convient parfaitement, celui-ci comportant quatre amplis-op. Pour les commuta-
teurs analogiques, un DDG441 en format SOIC contient quatre canaux, ce qui
convient également pour le circuit. Finalement, dans le cas o les LED sélection-
nées ne donnent pas les résultats escomptés, le circuit doit pouvoir s’adapter &
d’autres LED, dont les tensions et courants de polarisation peuvent étre différents.
Ainsi, des transistors discrets polyvalents ont été choisis, soient trois 2N2222. No-
tons que la taille de ce circuit pourrait étre davantage réduite, en fixant les LED
directement sur le circuit au lieu de les brancher & 'aide de connecteurs. De plus,
des résistances surfaciques permettraient d’utiliser les deux cétés du circuit im-
primé. Par contre, pour un premier prototype, il est important de pouvoir changer
les composantes clé comme les LED et les résistances. Une version miniaturisée

pourra ensuite étre construite en fonction des résultats du prototype.
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Une image de préfabrication est montrée & la figure 3.8. Les détails de ce circuit,
soient le schéma électrique complet et les dessins du circuit imprimé se trouvent en

annexe aux figures A.1 et A.2.

FiG. 3.8 Image du circuit de contréle des LED.

3.3 Conception du récepteur

Grace a la modulation trés simple des différentes sources, le circuit de réception
est réduit & seulement deux blocs fonctionnels : un étage d’entrée composé d’une
photodiode suivie d'un amplificateur, et un convertisseur analogique-numérique
(ADC). I’ADC sera synchronisé avec I’émetteur par le contrdleur, afin que les
conversions soient exécutées aux bon moments. Cette section présente les choix

pour I'étage d’entrée et pour ’ADC.

3.3.1 Choix de I’étage d’entrée

L’étage d’entrée est trés important au niveau de la limitation du bruit : il faut étre
certain de choisir une photodiode et un amplificateur a faible bruit, avec le gain le
plus haut possible. Entrent en jeu les projets de maitrise de Frédéric Normandin et
de Hervé Achigui, qui ont été introduits dans le premier chapitre. Ces deux projets

se concentrent justement sur cette étape du circuit.
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Il faut noter qu’il existe plusieurs amplificateurs et photodiodes sur le marché, et
que parmi ces composantes, quelques-unes doivent sans doute donner des résultats
équivalents aux composantes développées par le laboratoire Polystim. Par contre,
comme on veut éventuellement intégrer ce systéme avec un EEG, il est important
que chaque canal soit le plus petit possible, d’ot 'intérét d’intégrer le plus grand
nombre de blocs fonctionnels dans une méme composante. Il n’est alors plus possible

d’utiliser des composantes commerciales.

a. Circuit intégré de Normandin

L’intérét principal de cette composante intégrée est la proximité du détecteur et
de l’amplificateur. Or, c’est entre le détecteur et 'amplificateur que le systéme est
le plus sensible & l'interférence électromagnétique; en les installant si pres Pun de

lautre, cette interférence est pratiquement éliminée.

Lorsqu’il est configuré pour utiliser sa photodiode interne, le schéma électrique du
circuit intégré de Normandin est équivalent a la figure 3.9, oit B2 permet d’activer
ou non le dernier amplificateur. Ampl est un amplificateur & transconductance,
dont I'architecture est au choix entre un amplificateur de tension et un amplificateur

de courant : ce choix est réalisé a l'aide d’une autre entrée numérique B1.

FiG. 3.9 Capteur et amplificateur du circuit intégré de Normandin.

La sortie de cette puce est une tension analogique qui est directement proportion-

nelle a 'intensité lumineuse captée. Notons que pour ramener les tensions continues



46

au milieu de la plage d’alimentation, et ainsi éviter de faire saturer les amplifica-
teurs, les fréquences trés basses sont coupées par des filtres ayant des constantes de
temps de quelques secondes. L’équivalent de ces filtres est illustré par le bloc P-H

sur la figure 3.9.

Comme les différentes longueurs d’onde sont activées chacune de maniére continue,
on pourrait croire que ces filtres bloqueraient les signaux détectés. Toutefois, ces
filtres n’auront qu’un effet limité sur ces signaux, puisque chaque source est éteinte
beaucoup plus longtemps qu’elle est activée. Aussi, les pulsations rapides de lu-
miére passeront a travers les filtres, celles-ci étant énormément plus courte que la
constante de temps de ces filtres. Par conséquent, la partie continue de la lumiére

ambiante sera la seule composante qui sera éliminée par ce circuit.

Le gain des amplificateurs Amp2 et Amp3 est ajustable en changeant leurs ten-
sions de polarisations, ces tensions étant fournies par des entrées supplémentaires
au circuit intégré. Si on ne force pas de tension sur ces entrées, des tensions de

polarisation par défaut sont utilisées.

La source externe de courant avait déja été testée lors du projet de maitrise de
Normandin, mais aucun résultat de test avec la photodiode comprise sur son circuit
intégré n’est reporté dans son mémoire. Comme il s’agit du point fort de ce projet,
il a donc été décidé de tester ce circuit avec la photodiode. Par contre, en suivant
les tensions de polarisations décrites dans la documentation fournie, puis en variant
ces tensions, un gain intéressant n’a jamais pu étre obtenu. Un second exemplaire a
été testé avec les mémes résultats. Il semble donc y avoir un probléme qui empéche

I'utilisation de la photodiode intégrée comme entrée pour ce circuit.

Pour régler ce probléme, il faudrait alors connecter une photodiode externe; tou-

tefois, ceci diminue grandement l'intérét pour ce circuit.
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b. Circuit intégré de Achigui

Ce circuit est un amplificateur opérationnel dont les caractéristiques sont idéales
pour notre application, puisqu’il a été congu expressément pour étre utilisé comme

étage d’entrée pour un systéme NIRS.

Le tableau 3.1 présente une comparaison des caractéristiques principales des deux
étages d’entrée disponibles. Or, comme les caractéristiques de I'amplificateur de
Achigui sont données pour un amplificateur opérationnel en boucle ouverte, le
circuit de la figure 3.10 est utilisé pour dériver le bruit a ’entrée en nanoamperes,
ainsi que pour obtenir le gain en mode transrésistance, comme pour le circuit de

Normandin.

‘ + iemrée e

F1G. 3.10 Caractérisation du bruit pour un amplificateur & transrésistance.

Compte tenu de cette comparaison et du fait que les deux circuits nécessitent
finalement une photodiode externe, le circuit intégré de Achigui a été choisi pour sa
plus grande versatilité (surtout au niveau du changement du gain) et ses meilleures

caractéristiques.

Pour le choix de la photodiode, il est important de maximiser la détection de pho-
tons. A cet effet, une FFD-200 Large Area Silicon PIN photodiode de la compagnie
Perkin Elmer a été choisie, principalement pour sa haute sensibilité avec son grand
diamétre de 5,1lmm. Une photographie de cette photodiode est montrée a la figure

3.11.
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TAB. 3.1 Comparaison des caractéristiques principales des deux étages d’entrée

disponibles
{ Circuit réalisé par : [ Normandin ( Achigui ‘
Puissance consommée 1, 5mW 18uW
Bruit reporté a l'entrée 2,4 4 4nA 134nV/R (nA)*
Gain en transrésistance 113 a4 161dBQ2 20log R (dBQ)**
Référence (Normandin et al., 2005) | (Achigui et al., 2005a)

*Le bruit di au courant d’entrée peut étre négligé pour la majorité
des étages d’entrée de type MOS utilisés a basse fréquence (Johns
et Martin, 1997b), d’ou 'absence d’une valeur en courant pour le
bruit d’entrée. Par contre, pour que cette équation soit exacte, la
résistance doit étre beaucoup plus faible que I'impédance d’entrée
de 'amplificateur.

**Le gain fini en boucle ouverte de l’amplificateur opérationnel
enlévera quelques mdB{2 au gain total.

F1G. 3.11 Photographie de la photodiode FFD-200 de la compagnie Perkin Elmer.

3.3.2 Choix du convertisseur analogique-numérique

Afin de bien isoler les variations hémodynamiques, il est important de choisir un
ADC dont la résolution est adéquate. Comme mentionné dans le premier chapitre,
ces variations sont de 'ordre de 1% de la composante continue de la lumiére détec-
tée. Afin de rendre le systéme robuste aux différents artefacts possible, le gain de
I’étage d’entrée sera ajusté pour amener cette composante continue au milieu de la

plage dynamique de I’ADC.

En fixant arbitrairement une résolution de sept bits sur les changements hémody-

namiques, soit 1% de la composante continue, on obtient une résolution nécessaire
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dont le plus grand palier possible est de :
Dol ) 1 x 1 x Plage d’entrée B Plage d’entrée
alier maximum = -7 X 70 > = 25600
Composante /
continue (3.1)

Une résolution légérement supérieure est atteinte avec un ADC de 15 bits. Parmi
la vaste sélection de convertisseurs, le AD7691 de Analog Devices a été sélectionné

pour ses caractéristiques plus qu’adéquates :

1. 11 posseéde une résolution de 18 bits, ce qui est plus que suffisant.
2. Sa vitesse d’échantillonnage est rapide, soit de 250k échantillons par seconde.

3. Il posséde une interface série standard de type SPI (Serial Peripheral In-
terface), il est donc possible d’utiliser plusieurs de ces convertisseurs sur un
méme bus de communication, ce qui facilitera ’ajout de canaux supplémen-

taires.

De plus, dans le cas ot on décide ultérieurement d’exécuter la conversion analo-
gique a numérique a l'extérieur du circuit intégré, cette composante reste intéres-
sante pour sa trés petite taille (3mm x 3mm) et sa consommation minime qui est
proportionnelle & sa vitesse d’échantillonnage (50uW pour 1000 échantillons par

seconde).
La figure 3.12 montre le schéma complet du récepteur.

Il est important de préciser que la plage dynamique de sortie de ’amplificateur
est de seulement 0,7V, alors que la plage d’entrée de ’ADC est fixe & 5V. Nor-
malement, il serait donc nécessaire d’insérer un second amplificateur entre Ul et

U2 afin d’adapter ces plages dynamiques. Autrement, en n’adaptant pas ces plages
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AN
+
D1 Ul
' — | 1Bus
o SPI
—_ 0,5M - 10M V

F1aG. 3.12 Chaine de réception du signal. Ul est I’amplificateur opérationnel congu
par Achigui, et U2 est le AD7691 de Analog Devices.

dynamiques, on n’utilise alors que 14% de la plage de ’ADC, ce qui retranche un
peu moins de trois bits de précision. Par contre, comme I’ADC sélectionné pos-
seéde une excellente résolution, il a été décidé de ne pas ajouter d’amplificateur

supplémentaire ; on conserve ainsi le circuit de réception le plus simple possible.

Notons aussi que pour minimiser le bruit provenant de ’alimentation, une pile de

9V a été utilisée pour amplificateur et 'ADC.

3.3.3 Reéalisation du circuit du récepteur

Au moment de la réalisation de ce circuit, le laboratoire Polystim ne possédait
qu'un seul échantillon de "amplificateur opérationnel de Achigui, et cet échantillon
était dans un boitier de type DIP-40. Comme il a été jugé dangereux de changer
un dé de boitier alors qu’on n’en posséde qu'un seul, le circuit fabriqué utilise donc
ce gros échantillon. Le récepteur est par conséquent beaucoup plus gros que sa
taille potentielle, aussi a-t-il été jugé inutile de concevoir un circuit imprimé pour

ce prototype.

Le circuit a donc été monté a I’aide d’une technique point & point, afin d’émuler

un circuit imprimé sur une plaquette perforée : le schéma électrique détaillé et le
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dessin de masque utilisé sont montrés en annexe aux figures A.3 et A.4. La figure
3.13 montre une photo du circuit de réception, ainsi que le montage du détecteur

et de ’émetteur sur une bande Velcro.

Hande Yekwoo

F1G. 3.13 Photographie du prototype d’optode.

3.4 Circuit de contréle

Le premier choix relatif au circuit de contréle se situe au niveau de la technologie
a utiliser pour le circuit programmable. Deux technologies intéressantes sont dis-
ponibles, soient un FPGA et un microcontréleur. Pour ’application souhaitée, il
n’est pas nécessaire d’avoir recours a du traitement paralléle, et la vitesse d’opéra-
tion est relativement lente. Il est donc inutile de programmer au niveau des portes
logiques ; on peut aisément utiliser un microcontréleur standard. De plus, ce choix

se traduit par une économie de coiits et de temps de développement.

Maintenant, afin de déterminer quel microcontrdleur choisir et comment l'inter-
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facer, il est nécessaire de déterminer les spécifications du circuit de contréle. Au
niveau de la communication, il est prévu pour ce projet qu’elle se fera sans fil. Par
contre, cette spécification sera développée ultérieurement : il est en effet plus sage
de régler les problémes reliés a cette partie du projet sans ajouter ceux qui découle-
raient d’'une communication sans fil. Une communication avec fil est donc de mise.
Plusieurs possibilités sont offertes : USB, RS232, FireWire, port paralléle, etc. Une

communication via le port série RS232 a été choisie pour les raisons suivantes :

1. La plupart des microcontroleurs possédent une interface UART toute faite,
ce qui simplifie leur programmation ;
2. Le débit nécessaire pour les données n’est pas trés élevé, et un lien RS232 a

115200 bits par seconde suffit amplement pour un premier prototype;

3. Pratiquement tous les modes actuels de communication sans fil ont une bande
passante plus grande que le RS232, ce qui simplifiera beaucoup le port du
systéme actuel sur un mode sans fil. Autrement dit, si le systéme fonctionne
avec le port série, il devrait fonctionner aussi lors de I'implémentation du lien

sans fil.

Le moyen de communication avec l'ordinateur étant choisi, on doit déterminer le
nombre de sorties nécessaires ; rappelons que le contréleur doit pouvoir gérer cing
canaux. Le convertisseur analogique-numérique utilisé posséde une interface série
compatible avec le protocole SPI, ce qui est intéressant au niveau du nombre réduit
de fils utilisés pour la communication entre les ADC et le contréleur. En configurant
les convertisseurs en esclaves paralléles, on a donc besoin de cinq sorties pour les
signaux d’activations, en plus de l'entrée et de la sortie de l'interface SPI intégrée

au microcontroleur.

Finalement, pour le contréle des sources a allumer, il faut quinze sorties supplé-

mentaires pour activer ou non chacune des trois longueurs d’onde des cinq canaux
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du prototype, pour un total de vingt sorties.

Beaucoup de microcontréleurs standards répondent aux critéres mentionnés, et un
AVR ATmega32 a été sélectionné. Notons qu’en plus des spécifications décrites
plus haut, des LED ont été ajoutées afin de faciliter le débogage. Finalement, un
connecteur de programmation externe a été inclus, ceci afin de souder définitive-
ment le microcontréleur sur le circuit imprimé et ainsi utiliser le plus petit format

disponible, soit un TQFP-44.

Des images du circuit de controle se trouvent & la figure 3.14. Le schéma électrique

détaillé et les dessins de masques du circuit imprimé sont en annexe, aux figures

A5 et AG.

F1G. 3.14 Images du circuit de controle. (a) Dessus. (b) Dessous.

3.5 Conception logicielle du prototype

La conception matérielle du circuit a été traitée, et il est maintenant possible pour
le lecteur de recréer le prototype décrit dans ce chapitre. Bien entendu, ce systéme
ne peut pas fonctionner seul, puisqu’il posséde deux composantes programmables :
le microcontréleur du circuit de contréle, et 'ordinateur. Cette section traitera de

ces deux composantes logicielles, puis du protocole de communication utilisé entre
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ces deux entités.

3.5.1 Programme du microcontréleur

Le logiciel du microcontréleur refléte bien la simplicité du systéme, et son compor-

tement est donné a la figure 3.15.

[

Pour chacune des longueurs d’onde :

730, 805, 850nm_ou aucune, allumer
et éteindre les LED appropriées.

Attendre 1ms pour laisser le temps
au circuit de se stabiliser

1

Fchantillonner

< Les quatre cas ont été traité >
non

oul

Envoyer les échantillons a
I’ordinatéur et attendre 35ms pour
laisser refroidir les LED

F1G. 3.15 Organigramme représentant le comportement du contréleur.

En plus de cette boucle principale, le microcontréleur doit réagir aux directives
de l'ordinateur, qui sont des requétes d’activation et de désactivation de certaines
longueurs d’onde. Ceci est réalisé sur une base d’interruptions provenant du port

série.

3.5.2 Interface usager et sauvegarde des données

Afin de controler le systéme d’une maniére interactive, une interface usager a été
programmeée sur l'ordinateur. Cette interface ne gére qu'un seul canal, mais il est
trés simple de lui ajouter des fonctionnalités. Celle-ci fonctionne dans une console en

mode texte, et interagit avec 1'utilisateur en temps réel grace 4 la librairie ncurses,
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qui existe pour tous les systémes d’exploitation de type *niz. L’interface permet
d’activer ou non les LED indépendamment 1'une de l'autre et de visualiser les quatre
lectures provenant de ’ADC (une pour chaque longueur d’onde et une derniére pour

aucune LED allumeée).

Finalement, elle permet de démarrer et d’arréter I’enregistrement des données. Ces
données sont enregistrées dans cinq fichiers décrits a la table 3.2, qui contiennent
tous une série de nombres ol chaque ligne est enregistrée au méme moment pour
chaque fichier. Ces fichiers sont compatibles avec Matlab; il n’y aura donc pas de

manipulation supplémentaire entre 'enregistrement et le traitement des données.

Le détail de cet interface est présenté sous la forme d’un 'organigramme conceptuel,

en annexe & la figure B.3.

TAB. 3.2 Fichiers de sortie pour 'enregistrement des données

| Nom du fichier | Contenu
outR.data Valeurs échantillonnées pour la source de 730nm
outNIR.data Valeurs échantillonnées pour la source de 805nm
outIR.data Valeurs échantillonnées pour la source de 850nm
outnull.data | Valeurs échantillonnées lorsqu’aucune source n’est allumée
timing.data Temps d’enregistrement des valeurs, en millisecondes

3.5.3 Communication entre le controleur et ’ordinateur

Une communication bidirectionnelle est nécessaire entre le contréleur et ’ordina-
teur. En effet, alors que le controleur doit envoyer & ’ordinateur des données sur
les intensités lumineuses détectées, 'ordinateur doit contréler 'activation des dif-
férentes longueurs d’onde. Comme le protocole RS-232 est bidirectionnel, cette

question est réglée d’avance.

Par contre, le microcontréleur sélectionné fonctionne sur une architecture de huit
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bits, ce qui est aussi la limite pour une communication standard avec le port RS-232.
Or, le convertisseur analogique-numérique posséde une résolution de 18 bits. Il faut
donc nécessairement séparer les données en plusieurs paquets de huit bits, ce qui
exige une synchronisation de ces paquets. De plus, méme avec une communication
filaire, il arrive que des octets soient victime d’erreurs lors du transfert. Il faut
donc prévoir un mécanisme de détection et correction d’erreur pour éviter ce cas.
Finalement, comme la méthode utilisée pour la communication sans fil n’a pas été
choisie, le protocole utilisé doit étre facilement modifiable pour adapter le systéme

d’une technologie & une autre.

Pour répondre & ces contraintes, il a été choisi de concevoir une librairie robuste
pour le transfert des données, celle-ci ne nécessitant que des prérequis de base.

Cette librairie, qui sera nommée CommSync, doit respecter les conditions suivantes :

1. La librairie doit étre simple a utiliser, soit presque invisible. On doit donc
pouvoir y accéder a’aide de fonctions simples, bien documentées et de niveau
assez haut pour qu’on puisse aisément modifier le protocole de communication

sans changer son interface.

2. La taille des paquets ne doit pas étre limitée par le protocole de communi-
cation utilisé. Ainsi, avec une communication sur huit bits, on doit pouvoir

faire des envois de 24 ou encore de 32 bits.

3. La librairie doit gérer automatiquement la synchronisation des paquets, de
maniére a ce que les données soient bien alignées lors de la réception. De plus,
un systéme de détection et correction d’erreur doit étre mis en place, celui-ci

étant aussi invisible.

4. Finalement, la librairie doit étre indépendante de tout matériel, pour étre
implantée telle quelle dans 'ordinateur et dans le microcontroleur. Ainsi,

avec une seule version de la librairie & gérer, le débogage et ’amélioration
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sont beaucoup moins ardus.

a. Fonctionnement de la librairie CommSync

Afin de simplifier la synchronisation, le nombre d’octets par paquet est fixe. Pour
ce projet, il sera de trois, mais reste modifiable en changeant cette valeur dans un

fichier d’entéte.

La librairie CommSync consiste en deux modules indépendants : un module d’émis-
sion et un module de réception. La figure 3.16 montre comment s’interpose la
librairie entre la donnée a envoyer et le module de communication, ainsi qu’entre
le module de communication et la donnée regue. Pour ce projet, le module de

communication est simplement le port RS-232.

Emetteur
Donr\(%z%ietr;;/oyer Librairie CommSync Module de
Module d’émission communication
Octet, | Octet, | Octety | g g (Envoi)
4»-| Tampon Tampon | 2/ ! Entrée X
d’entrée de sortie
Envoyer
Envoyer Ent'ree '.FamponAde 1
valide sortie non vide
Récepteur
Module de Librarie CommSync Donxhegirttst ue
communication Module de récepfion
(Réception) g 8, [ Octet,
> RX Sortie { ~ .| Tampon Tampon | 8 | Octet,
d’entrée desortie [8 7
Donnée regue | Octet,
Entrée Donln‘e;e
: compléte
valide r]ej:g;ue —

F1G. 3.16 Schéma-bloc représentant 'utilisation de la librairie CommSync.

Cette figure donne une bonne idée du concept ; aussi, une explication des fonctions
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fournies par cette librairie est présentée a I'annexe B.1.

b. Détection et correction d’erreur

Pour adopter une méthode de détection et correction des erreurs, on doit tout
d’abord évaluer le débit de la communication, ce qui permet d’évaluer la bande
passante dont on dispose. Pour le prototype actuel, cinq canaux seront potentiel-
lement utilisés, lesquels utilisent chacun trois longueurs d’onde dont les intensités
regues sont codées sur trois octets (18 bits pour chaque longueur d’onde). Il y a
donc un total de 45 octets & envoyer pour un échantillonnage des cinq canaux. Or,
le protocole RS-232 posséde une vitesse maximale de 115200bps, soit environ 10000

octets par seconde incluant les bits de départ et d’arrét.

On constate donc que méme avec une technologie aussi 4gée que le port RS-232 la

bande passante n’est pas un probléme. Pour la détection et la correction d’erreur, on
, a1 , . .

peut donc se permettre d’utiliser la méthode par parité orthogonale, qui est assez

coliteuse en bande passante, mais est trés efficace en temps d’exécution sur un

microcontréleur. Ainsi, pour chaque octet transmis, un autre octet correspondant

aux différents bits de parité sera aussi transmis, cet octet étant formé selon la table

3.3.

TAB. 3.3 Calcul des octets de parité orthogonale

!

APADAT

11— i @ Octet source =

A DPA DA = a AAAAAAAA

4 3 2 I = 7 6 5 4 3 2 1 0

H——O—1—@ [ @

A DA DO =a Octet de parité€ =
il 2,3, 2,3, 3,3, 3 0

a da da=a

En utilisant cette technique, une erreur dans un octet sera toujours corrigée par

I’autre octet, a condition qu’il n’y ait qu'une seule erreur dans les deux octets pris
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ensemble. On assumera que cette condition est vérifiée pour une communication
avec fil. Evidemment, il faudra revoir cette affirmation dans le cas d’'une communi-
cation sans fil ; dans le cas contraire, il faudra modifier le mécanisme de détection

et de correction d’erreur ou en ajouter un autre de plus bas niveau.

On remarque qu’en procédant ainsi, 'octet de parité sera toujours pair, puisque
son bit le moins significatif est & 0. On se servira de ce bit comme un octet de

synchronisation, afin de différencier les octets de données des octets de parité.

c. Alignement des octets

~

La synchronisation entre les différents octets a l'intérieur d’'un méme paquet est
assurée par le bit le plus significatif du premier octet, qui devra toujours étre &
1 : le premier octet devra donc comporter seulement sept bits utiles, et devra se

trouver entre 128 et 255.

d. Résumé du principe de communication

Le réle du module d’émission se résume donc ainsi : pour chaque octet ajouté dans
son tampon d’entrée, un octet de parité est calculé. Le tampon de sortie se voit donc
ajouter 'octet original suivi de l'octet de parité. Ainsi, pour une communication
a 3 octets, 'envoi de A, B, et C dans le tampon d’entrée génére cette liste dans
le tampon de sortie : A, parité(A), B, parité(B), C, parité(C). Le MSB de A sera
toujours a 1, et les LSB de tous les octets de parité seront toujours & 0. Le role du
récepteur est donc premiérement de détecter et corriger les erreurs, et de s’assurer
que ces assignations sont respectées. Si ce n’est pas le cas, c’est que I’émetteur et
le récepteur ne sont pas synchronisés; le récepteur le signalera et tentera alors de

se resynchroniser.
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3.6 Reécapitulation

Dans ce chapitre, un systéme complet d’acquisition de signaux NIRS & un canal
et trois longueurs d’onde a été décrit, celui-ci étant extensible & cing canaux. Ce
systéme devant étre le plus concis possible, il utilise une modulation en sources al-
ternées oll chaque source est activée de maniére continue pendant un bref instant,
ce qui permet de limiter le nombre de composantes au strict minimum. La contri-
bution de la lumiére ambiante est réduite par I’ajout d'un échantillon oii aucune

source n’est allumée.

La communication entre le controleur et les convertisseurs analogiques-numériques
est réalisée grace & un bus SPI, alors que le transfert de données entre le contro-
leur et l'ordinateur est assuré par un lien RS-232. Ces données passent par une
librairie personnalisée, celle-ci permettant de corriger en temps réel les erreurs de

communication.

Ce circuit sera testé et ajusté en fonction de différentes expérimentations, dont les

résultats seront présentés dans le prochain chapitre.
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CHAPITRE 4

RESULTATS

Au chapitre précédent, les détails d’un systéme d’imagerie fonctionnelle par diffu-
sion optique 4 un canal ont été présentés. Or, bien que ce systéme soit théorique-
ment fonctionnel, une série d’expérimentation doit étre réalisée afin de valider ou
d’infirmer sa capacité & détecter I'activité cérébrale. Ces expérimentations, dont
les méthodes et les résultats sont présentées dans ce chapitre, sont divisées en trois
étapes. Premiérement, le fonctionnement du circuit sera vérifié a l’aide de tests
divers, évoluant de la base jusqu’a des acquisitions sur l'index et le cortex préfron-
tal. Ces essais permettront d’obtenir des résultats physiologiques qui pourront étre

comparés avec des courbes provenant de la littérature.

Le systéme sera par la suite caractérisé plus précisément & l’aide d’'un fantome,
afin de mesurer ses performances, d’identifier ses faiblesses et de le situer par rap-
ports aux systémes développés par d’autres laboratoires. Finalement, un test sur
le cortex moteur primaire sera réalisé, ce qui permettra de valider définitivement

le fonctionnement du systéme présenté.

4.1 Fonctionnement du circuit

La premiére étape lors de la vérification d’un circuit est de valider son fonction-
nement module par module, puis de vérifier la chaine compléte. Le bon fonction-
nement de I’émetteur sera donc vérifié; ensuite, la combinaison de ’émetteur et
du controéleur sera mise a ’épreuve grace a un test sur 'index. Finalement, le cap-

teur final sera ajouté, ce qui permettra d’acquérir des données provenant du cortex
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TAB. 4.1 Diodes utilisées pour tester le circuit de contréle du courant de I’émetteur.

Essai 1 2 3 4 5
1 NEAR AR A
NEAR AR A
Modle ¥ wy| ¥R ¥R ¥R ¥y
IR AR AN 4\
4 LED de Epitex :
IN914 | 1LED | 2LED | 4 LED | L4*730/4*805/4*850
730nm—7,6V
Vy 0,59V | 1,72V | 3,44V | 6,88V 805nm—6,4V
730nm—5,6V

préfrontal.

4.1.1 Vérification du fonctionnement de ’émetteur

a. Contrdle du courant de 'émetteur

Afin de vérifier que le circuit de contrdle du courant présenté a la figure 3.7 régule
bien la puissance émise par les LED, les diodes présentées a la table 4.1 ont été
testées avec différents courants allant de 0 & 72mA générés a 'aide de tension

d’entrée de 0 & 5V.

Les courants ont été mesurés en évaluant directement la tension a la borne supé-
rieure de la résistance de 1{2. Ces tests ont permis premiérement de confirmer le
bon fonctionnement, mais aussi de découvrir une lacune de ce circuit, qui est sa

tension d’alimentation assez élevée.

En effet, deux parties du circuit sont responsables de cette alimentation élevée. La
premiére est le suiveur, qui doit fournir des tensions jusqu’a 5V en sortie. Or, 'am-
plificateur opérationnel utilisé, soit un TL0O74, peut générer une tension maximale

jusqu’a 2,5V inférieure & la tension d’alimentation. Cet étage nécessite donc une
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alimentation de 7,5V.

De plus, 'étage de sortie peut poser probléme en fonction de la LED utilisée.
Dans le cas de la LED a 730nm, la tension de polarisation est de 7,6V, a laquelle
s'ajoute la tension Vgg pour laquelle le transistor est actif, qui est de 1,2V avec
un courant de collecteur 150mA. La tension de base est finalement fournie par un
amplificateur opérationnel qui opére & la tension d’alimentation moins 2,5V. Au
total, il faut donc alimenter le circuit avec un minimum de 11,3V pour allumer les
LED sur toute leur plage. Par mesure de sécurité, une tension de 15V sera utilisée

pour le reste des manipulations.

b. Linéarité de la lumiére émise

Le test précédent a permis de vérifier que le courant injecté dans les LED est bien
proportionnel & sa tension d’entrée, peu importe la LED utilisée. Par contre, il
est important de vérifier que l'intensité lumineuse émise est elle aussi linéaire par

rapport a la tension d’entrée de ’émetteur.

Pour ce faire, un capteur OPT-101 de la compagnie Burr-Brown a été utilisé pour
détecter la lumiére émise par les LED; un capteur équivalent a été utilisé par
d’autres équipes pour les lectures de variations hémodynamiques dans le cortex
préfrontal (Siegel et al., 1999; Chance et al., 2007; Onaral et Pourrezaei, 2005;
Bozkurt et al., 2005). En fait, il intégre une photodiode et un amplificateur de
courant, sa sortie est donc une tension directement proportionnelle & I'intensité de

la lumiére détectée. Une photographie de ce capteur est montrée a la figure 4.1.

Comme les LED utilisées sont assez puissantes, il est nécessaire d’insérer un médium
atténuant la lumiére entre les LED et le capteur, pour éviter de faire saturer la sortie

du capteur. A cet effet, le médium utilisé est un récipient de verre contenant une
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FiG. 4.1 Photographie du capteur OPT-101 de Burr-Brown.

solution d’encre de chine sur une largeur d’environ 4cm. L’émetteur et le capteur

ont été installés d’un coté et de 'autre du récipient.

Le récipient a d’abord été empli d’eau, puis une solution d’encre de chine a 0, 5%vol.
a été ajoutée jusqu'a ce que la sortie du capteur ne soit plus en saturation pour
chacune des longueurs d’onde allumées & 72mA (entrée & 5V). L'entrée a ensuite
été variée de 0 & 5V, puis la sortie du capteur a été relevée manuellement pour

chaque longueur d’onde. Le résultat est présenté a la figure 4.2.

Ce test est concluant, avec des coeflicients de corrélation de 0,9994, 0,9996 et
0, 9999 pour 730, 805 et 850nm respectivement. Il est donc démontré que l'intensité
lumineuse dégagée par I’émetteur est linéaire par rapport & la tension d’entrée, pour

une plage d’entrée de 0 a4 5V.

Par contre, la lumiére émise n’est pas seulement fonction du courant dans les LED,
mais aussi de la température. Comme les LED chauffent un peu avant d’atteindre
le régime permanent, la lumiére émise pendant la premiére dizaine de minutes varie
légérement. Les données acquises durant cette période transitoire devront donc étre

traitées avec prudence.
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F1G. 4.2 Test de la linéarité du circuit avec le fantéme.

4.2 Essais sur ’index

Comme un des défis de ce projet provient du bruit causé par une forte atténuation
lumineuse, il s’avére judicieux de commencer par tester le systéme non pas sur la
téte, mais plutdt sur une partie du corps qui absorbe moins la lumiére. L’'index
a donc été choisi comme milieu de propagation, puisque la longueur du trajet de
la lumiére est trés court (I’épaisseur du doigt, soit environ 1, 5cm) et parce que la

littérature abonde en ce sens.

Comme pour le test de linéarité de la lumiére émise effectué précédemment sur le
fantéme, le capteur OPT-101 a été choisi, sa sortie étant connectée directement &
I’entrée du convertisseur analogique-numeérique. Tout le reste du circuit est exacte-

ment comme & la figure 3.12.
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F1G. 4.3 Photo du prototype appliqué & l'index.

Un support a tout d’abord été construit, lequel est montré a la figure 4.3. Celui-ci
a été réalisé & l'aide de piéces du jeu Meccano, et a été congu de maniere & bien
fixer ’émetteur et le détecteur sans toutefois écraser le doigt, ce qui aurait pour
effet de modifier la circulation du sang dans le doigt. Finalement, un courant de

72mA a été choisi pour l'activation des LED.

La figure 4.4 montre une acquisition effectuée & ’aide de ce systéme. La forme spé-
cifique de ces courbes est bien documentée dans la littérature (Klabunde, 2007) :
en A, la systole ventriculaire commence et son effet se fait ressentir dans l'index.
L’arrivée d’un grand volume sanguin dilate les artéres, ce qui augmente la lon-
gueur du trajet de la lumiére et se traduit par une baisse soudaine de l'intensité
lumineuse transmise par le doigt. En B, le coeur est maintenant en diastole et la
pression artérielle commence & tomber, les veines ramenant & leur rythme le sang
vers le coeur. Finalement, en C, on observe une nouvelle augmentation du volume
sanguin, qui est due & la fermeture des valves du cceur; il s’agit de la relaxation

isovolumétrique.

Ces résultats sont trés encourageants, puisqu’il s’agit de la premiére mesure de
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FIG. 4.4 Données provenant d’une acquisition dans l'index (5V = 2 unités de

I'ADC)

phénomeénes physiologiques effectuée dans le cadre de ce projet. Il reste maintenant
a vérifier si la sensibilité du détecteur décrit au chapitre 3 sera assez bonne pour

capter de tels phénoménes a travers un milieu plus opaque comme la téte.

4.3 Essais sur le cortex préfrontal

Pour ne pas sauter d’étapes, le systéme sera testé sur le cortex préfrontal avant
tout. En fait, I’atténuation est moins grande dans le front, surtout parce que la

lumiére ne doit pas passer a travers les follicules pileux.

La premiére étape de ces essais a été de calibrer un fantéme afin que son atté-
nuation représente le plus fidélement possible celle du front d'un humain adulte.

A partir de cette calibration, il a été possible d’améliorer le rapport signal/bruit
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et de caractériser le systéme entier, ce qui permettra d’avoir un regard critique
sur les résultats. Finalement, des acquisitions dans le cortex préfrontal ont pu étre

réalisées.

4.3.1 Calibration de ’absorption du fantome

Tout d’abord, afin d’obtenir un fantome dont la concentration d’encre représente
assez fidélement 'atténuation dans le cortex préfrontal, le systéme utilisé pour des
mesures sur l'index a été placé directement sur le front d’un sujet, avec une distance
source-détecteur de 3, 5cm et un courant dans les LED de 72mA. Le signal n’étant
pas assez fort pour étre capté sans ajouter un second étage de gain, le capteur OPT-
101 a donc été remplacé par la photodiode FFD-200 et 'amplificateur ICF0401
concu par Hervé Achigui, avec une résistance de gain de 560k).! Une acquisition
a donné les résultats de la figure 4.5(a). On remarque qu’il y a énormément de
bruit dans ce signal, d’oit 'intérét d’utiliser un fantéme qui permettra d’obtenir un
signal stable et facilitera I’étape de la réduction du bruit. Aprés cette acquisition,
loptode a été installée sur le fantéme décrit précédemment, tel que montré a la
figure 4.6. La concentration d’encre de la solution a ensuite été ajustée pour obtenir
un résultat semblable & la figure 4.5(a). Le résultat de cet ajustement est montré

a la figure 4.5(b).

On constate qu’il n’est pas possible, avec une solution d’encre de chine seulement,
de reproduire 'absorption de la téte pour les trois longueurs d’onde, puisque les
spectres d’absorption de I’encre et des composantes de la téte sont différents. Ainsi,
le fantéme obtenu n’est qu’une approximation simpliste de ’absorption dans la

téte. Par contre, le méme ordre de grandeur est atteint, ce qui est suffisant vues les

1A partir de cette étape, tous les tests ont été effectués selon le circuit décrit au chapitre
3, sans modification de composantes. La seule composante variable est la résistance de gain de
I'étage d’entrée, dont la valeur sera donnée pour chaque expérimentation.
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F1G. 4.5 Calibration du fantéme pour I'atténuation du cortex préfrontal. (a) Ré-

sultats obtenus a partir du front d’un sujet. (b) Adaptation de la concentration
d’encre pour approcher l'atténuation mesurée en (a).

F1G. 4.6 Fantome utilisé pour évaluer les caractéristiques du circuit.
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variations d’absorption d’une personne a une autre.

4.3.2 Amélioration du rapport signal/bruit

Comime on le voit a la figure 4.5, le bruit est plus grand que la précision requise pour
détecter les changements hémodynamiques, soit 1% de la composante continue du

signal. Il est donc important de réduire ce bruit avant de continuer les autres tests.

La premiére solution a la réduction du bruit a été de rapprocher les condensateurs
de découplage du convertisseur analogique-numérique de fagon a ce qu’ils soient le
plus prés possible. A cet effet, comme le convertisseur est monté sur un adaptateur
DIP, les condensateurs ont été placés sous le convertisseur, soit de 'autre coté de
Padaptateur. De plus, le filtre passe-bas a 'entrée de PADC a aussi été approché.
Ce filtre sert a éliminer les trés hautes fréquences générées entre autres par les

circuits numériques.

L’ameélioration du rapport signal-bruit a été immeédiate, mais une technique supplé-
mentaire de réduction du bruit a été utilisée, soit le suréchantillonnage. Ainsi, pour
chaque échantillon de lumiére détectée, huit conversions analogiques-numériques
sont exécutées successivement, la valeur moyenne des conversions étant ensuite

envoyée a l'ordinateur.

De plus, la puissance des sources a été doublée, en utilisant un courant de 145mA
au lieu de 72mA. Ceci implique qu’il faut aussi doubler le délai de refroidissement

des LED, afin de conserver leur température 4 un niveau sécuritaire pour le sujet.

La nouvelle opération du contréleur est montrée a la figure 4.7, et sera utilisé
pour le reste des expérimentations. Un diagramme temporel réel des conversions

de ’ADC est montré en annexe a la figure B.1. Finalement, une moyenne mobile a
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Pour chacune des longueurs d’onde :
730, 805, 850nm ou aucune, allumer
et éteindre les LED appropriées.

Attendre lms pour laisser le temps
au circuit de se stabiliser

_Prendre huit échantillons a 150us
d’intervalle, et sauvegarder la moyenne

- Les quatre cas ont été traités >
non

oul

Envoyer les valeurs moyennes a
I’ordinateur et attendre 70ms pour
laisser refroidir les LED

F1G. 4.7 Organigramme représentant le comportement du contréleur, avec sur-
échantillonnage et 70ms de délai de refroidissement.

été ajoutée aux fonctions de traitement de Matlab.

Le résultat de ces modifications est montré a la figure 4.8. Au premier regard,
le bruit semble étre réduit considérablement. Pour vérifier cette constatation de
maniére plus approfondie, une quantification de ce bruit sera réalisée lors de la

caractérisation du systéme a la section 4.4.

4.3.3 Reésultats sur le cortex préfrontal

Le test suivant a été exécuté sur cing sujets adultes : quatre hommes et une femme.
Le sujet était assis confortablement alors que 'optode était placée au milieu de son
front, avec un espacement de 3, 5cm entre 'émetteur et le détecteur. Le tout était
bien serré & ’aide de bandes Velcro, comme montré a la figure 4.9. Afin de négliger
la lumiére ambiante, un revétement opaque était placé sur toute la téte du sujet. Il
était aussi demandé au sujet de ne pas bouger et d’éviter de parler, afin de limiter
les artefacts de mouvement. Les résultats d’une de ces acquisitions, qui ont fait

I'objet d'un article de conférence (Chénier et Sawan, 2007), sont montrés pour une
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F1G. 4.8 Amélioration du rapport signal/bruit. (a) Avant I'amélioration du SNR.
(b) Aprés 'amélioration du SNR. Une moyenne mobile sur quatre échantillons est
exécutée aprés l'acquisition. Pour fin de comparaison, la sortie de 'ADC a été
normalisée puis ramenée aux mémes valeurs moyennes qu’en (a).
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F1G. 4.9 Installation du prototype pour une acquisition du cortex préfrontal.
longueur d’onde & la figure 4.10, o1 la variation de la densité optique (OD Change)

est, calculée selon cette formule :

AOD = log Valeur moyenne du signal

Valeur instantannée du signal (4.1)
Parmi les composantes de la courbe de la figure 4.10(a), deux sont plus faciles a
isoler. La composante de haute fréquence est la battement cardiaque, alors que la
basse fréquence est principalement I'onde de Mayer. La transformée de Fourier de
ce signal est présentée a la figure 4.10(b), ce qui permet d’isoler une composante
supplémentaire, qui est due & la respiration. Ces résultats sont fidéles a ceux de
la figure 4.10(c), obtenue & partir d’un instrument plus complexe mais plus précis,

soit le CW4 du laboratoire PMI de 'université Harvard (Siegel, 2004).

Il est & noter que chaque expérimentation ne donne pas toujours les résultats es-
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F1G. 4.10 Données provenant d’une acquisition dans le cortex préfrontal. (a) Courbe
temporelle de la variation de la densité optique. (b) Analyse fréquentielle des don-

nées en (a). (¢) Courbe provenant de la littérature : (Strangman et al., 2002).
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comptés. Parfois, 'optode est mal couplée avec la peau; ceci est réglé en serrant
davantage la bande Velcro sur laquelle reposent I’émetteur et le récepteur. En fait,
plus la bande Velcro est serrée, moins la lumiére est modulée par les variations
physiologiques en surface, puisque le sang circule plus difficilement dans le scalp
sous I’émetteur et le détecteur : les résultats reflétent alors davantage les variations
a lintérieur du cortex. Ceci a par contre l'inconvénient de générer un inconfort

(Chance et al., 2007).

Il est toutefois facile de déterminer si une acquisition a été fructueuse ou non,
seulement en observant la courbe résultante : l'absence de battement cardiaque

indique qu’il faut recommencer ’acquisition.

4.4 Caractérisation du systéme

Dans la section précédente, des données ont été acquises & partir du cortex préfron-
tal. Il s’agit d’une étape importante; toutefois, il est encore impossible de déduire
les variations de concentrations d’oxy- et de désoxyhémoglobine & partir de ces
acquisitions. Pour ce faire, il est nécessaire de caractériser précisément le prototype
afin de vérifier sa linéarité, sa stabilité dans le temps et le niveau d’erreur qu’il

induit. Les résultats de cette caractérisation sont montrés dans cette section.

4.4.1 Linéarité par rapport a l'intensité des sources

Un test de linéarité avait été réalisé pour vérifier le circuit de contréle de courant
des émetteurs; par contre, il reste a vérifier si la boucle compléte est linéaire. A
cet effet, la méme procédure qu’a la section 4.1.1 a été réalisée, a cette différence

que le circuit a été utilisé tel quel et la sortie du systéme a été enregistrée par
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Pordi 2 ir des données d i logi éri
ordinateur, & partir des données du convertisseur analogique-numérique.

La figure 4.11 montre la sortie de ’ADC pour les trois longueurs d’onde en fonction
du courant dans les LED, avec une résistance de gain de 820k() (résistance variable
de la figure 3.12). On remarque deux phénoménes intéressants sur cette courbe.
Premiérement, le circuit est bien linéaire pour chacune des longueurs d’onde, mais
il existe un décalage de la courbe vers le bas d’une valeur d’environ 2000 unités. Ce
décalage provient de deux imperfections des amplificateurs opérationnels opérant
avec des tensions continues, soient la tension de décalage (V,) et le courant de fuite
a Pentrée de 'amplificateur (/7). De plus, il faut compter le courant d’obscurité
de la photodiode (Igark), qui génére aussi un décalage de la courbe. La tension
de décalage (Vi) a la sortie de 'amplificateur est donc donnée selon 1’équation

suivante :

V=V, + Rg(.[f + Idark) (42)

ou R, est la résistance de gain de 'amplificateur.

Afin de corriger ce décalage, il faut caractériser Ve et (Iy + Igark), ce qui peut étre
fait & ’aide d’une autre acquisition utilisant une résistance de gain différente. A cet
effet, la méme expérience avec une résistance de 3, 3MS) a donné un décalage de la
courbe de 5000 unités plutot que de 2000. Le résultat de ces deux acquisitions est

traité avec le systéme & deux inconnues suivant :

2000

W X BV = ‘/;3 + 820k x (If + Idark) (43)
000

0 x 8V =V, + 3,3MQ x (If + Idark) (44)

218
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F1G. 4.11 Test de la linéarité du circuit en variant 'intensité des sources.
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En résolvant ce systéme, on obtient Ve = 19,2mV et (I; + Iqark) = 23, InA. Ainsi,
pour chaque acquisition, on devra tenir compte de ces imperfections en ajoutant

une constante (K.) aux courbes, selon cette équation :

218

K o=“
=5y %

19,2mV + R x 23,1nA) (4.5)
Mis & part ce probléme, on observe aussi une limite inférieure au signal, qui est cau-
sée par la saturation de la sortie de 'amplificateur. Malheureusement, cet imprévu
cause un probléme important au niveau du rejet de la lumiére ambiante. En effet,
lors d’une acquisition normale, la lumiére ambiante est trés faible par rapport a la
lumiére détectée des sources; or, comme le gain est le méme pour chaque échan-
tillon, la lumiére détectée lors du dernier échantillon (lumiére ambiante) n’est pas
assez puissante pour générer une tension supérieure a ce palier. Ainsi, cet échan-

tillon ne peut pas étre soustrait des autres puisqu’il n’est pas valide.
b p q p

Finalement, il est montré a Pannexe B.2 qu’a cause de la fréquence d’échantillon-
nage choisie pour ce prototype, l’échantillon de noir est beaucoup trop déphasé
par rapport aux trois autres échantillons pour pouvoir éliminer la contribution de
la lumiére & 60Hz. Ainsi, dans le prochain chapitre, un prototype blindé contre
ces trois problémes est proposé. Pour l'instant par contre, il faudra contourner
les problémes de lumiére ambiante, en continuant d’utiliser un couvre-chef opaque

pour couvrir la téte du sujet.
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4.4.2 Linéarité par rapport i la concentration du milieu

Selon l’équation de Beer-Lambert, 'intensité lumineuse transmise par un milieu
varie de fagon exponentielle inverse par rapport a sa concentration. Comme le
systéme présenté se base sur cette équation, il est important de vérifier s’il se

comporte de la sorte.

Pour vérifier ce comportement, une solution d’encre a 0, 01% volumique a été utili-
sée dans le fantdéme (cette solution a été obtenue en diluant 1,8ml d’une solution
de 0,5% dans 90ml d’eau). Ensuite, la concentration d’encre a été augmentée par
incréments de 0,1ml de la solution a 0,5%. Pour chaque incrément, une mesure
d’intensité détectée pour chaque longueur d’onde a été relevée, jusqu'a ce que la
sortie du convertisseur analogique-numérique reste~ stable lors de Paugmentation de

la concentration.

La résistance de gain utilisée était de 820k{2. Afin de compenser pour le décalage
des courbes observé & la figure 4.11, la valeur de 2000 a donc été ajoutée aux
lecture de ’ADC, puis les courbes résultantes ont été tracées logarithmiquement

par rapport & la variation de concentration du milieu. Ces courbes sont présentées

a la figure 4.12.

On observe que les valeurs de sortie aprés la compensation décroissent logarithmi-
quement en fonction de la concentration du milieu, comme prévu par ’équation de

Beer-Lambert sous forme différentielle (équation 1.4).

4.4.3 Précision du systéme

La précision du systéme s’évalue sur deux aspects, soient son rapport signal /bruit

et la déviation du signal a long terme. Pour calculer ces deux aspects, le fantéme
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F1G. 4.12 Test de la linéarité du circuit en variant la concentration du milieu.

a été calibré selon l'absorption de la téte lorsque 1’optode est située vis-a-vis le
cortex moteur primaire (4.13). Cette zone a été choisie plutot que le front puisque

son absorption est plus grande.

La calibration du fantéme s’est exécutée comme précédemment pour le cortex fron-
tal : le systéme a été installé sur la téte d'une personne, et ’absorption du fantome

a été ajustée pour rejoindre le plus possible celle de la téte.

a. Rapport signal/bruit

Le rapport signal /bruit dépend du niveau de filtrage qui est appliqué sur les courbes

ainsi obtenues, donc des composantes fréquentielles qu’on veut observer.
?

En premier lieu, il est important de vérifier que les acquisitions sont valides, en
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F1G. 4.13 Cortex moteur primaire (M1) : ce modéle provient de (Bomb, 2006).

vérifiant si le battement cardiaque est bien visible sur les courbes. Or, pour une
fréquence cardiaque & 1, 5Hz et un échantillonnage a 12Hz, un cycle cardiaque sera
constitué de huit échantillons. Il est donc possible d’effectuer une moyenne mobile
ayant une longueur de quatre échantillons, sans perdre le battement cardiaque. A

cet effet, une moyenne mobile simple de forme rectangulaire centrée a été choisie.

En second temps, il n’est plus nécessaire de distinguer les battements cardiaques
puisque la validité de I'acquisition a été démontrée. Comme les changements hé-
modynamiques se produisent sur un ordre de 5 4 20 secondes, il est possible de
réaliser une moyenne mobile sur 200 échantillons au lieu de quatre. On gagne ainsi

en précision sans sacrifier trop de bande passante.

Afin d’obtenir des valeurs numériques de rapports signal/bruit, le calcul suivant

est utilisé :

SNR (dB) = 20log Amoy (4.6)

Tbruit
ol Aoy €t AZpryt sont lues & partir des acquisitions sur le fantome, selon le gra-

phique de la figure 4.14.
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F1G. 4.14 Lecture de la valeur moyenne du signal et de la variation due au bruit
pour le calcul du SNR.

Les variations du signal sont prises sur une période d’'une minute, et les résultats

sont présentés a la table 4.2.

b. Déviation maximale a long terme

Comme le systéme est congu pour étre porté pendant de trés longues périodes
de temps, il va sans dire que son fonctionnement doit étre stable. C’est-a-dire
qu’avec le temps, la lumiére émise doit rester constante et le circuit de détection
doit posséder le méme gain. La déviation maximale du systéme a donc été calculée

selon I'équation suivante :

A:Ebruit
Amoy

Dinax = 100% X (4.7)

ol Apoy €t AZpyie sont lues & partir des acquisitions sur le fantome selon le gra-
phique de la figure 4.14, sur une période d’une heure trente. La déviation maximale

a long terme est aussi présentée a la table 4.2.

11 est toutefois important de se rappeler que ces valeurs sont prises sur un fantéme
dont 'absorption est du méme ordre de grandeur que la téte, mais sans toute-
fois étre exactement la méme. De plus, comme chaque téte a une composition et

une géométrie quelque peu différente, il est difficile de généraliser ces valeurs. Ces



83

TAB. 4.2 Précision du systéme pour une lecture sur le cortex moteur primaire

Déviation

Rapport signal /bruit maximale & long
terme

Moyennage 4 échantillons 200 échantillons 200 échantillons
Période 1 minute 1 minute 1h30
730nm 24dB 54dB 0,8%
805nm 27dB 55dB 0,5%
850nm 31dB 55dB 0,5%

mesures donnent donc une bonne indication sur la précision du systéme, sans ca-

ractériser rigoureusement celle-ci.

Finalement, les variations d’intensités qu’on veut isoler sont de ’ordre de 1% de la
composante continue, donc de -40dB. Il est ainsi possible de les détecter avec un
SNR de plus de 40dB, ce qui est le cas avec le systéme présenté, qui atteint plus
de 50dB.

4.4.4 Energie consommeée par ce prototype

La table 4.3 montre ’énergie consommée par chacune des trois parties du pro-
totype, soit le circuit de contréle, ’émetteur et le récepteur. On constate que le
contréleur consomme le plus de courant ; par contre, il est important de noter qu’a
ce stade du projet, la puissance consommée n’a pas vraiment été considérée. Par
exemple, on sauverait beaucoup d’énergie en désactivant le MAX232 entre deux
communications, car celui-ci consomme 50mW, soit les deux tiers de tout le circuit

de controle.
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TAB. 4.3 Energie consommeée par le prototype

[ Composante ‘ Courant | Tension l Puissance —|
Circuit de controle | 17mA . 5V 85mW
Emetteur 1,3mA 15V 18, 5mW
Récepteur - 5V; 1,8V | négligeable (= 10uW)

4.4.5 Comparaison avec d’autres prototypes

Les tables 2.1 et 2.2 du chapitre 2 ont été utilisées pour comparer entre eux les
systémes existants avant la conception de ce prototype. Ainsi, afin de bien situer
les performances du prototype présenté par rapport aux autres systémes, la table

4.4 montre le méme résumé pour le systéme qui vient d’étre testé.

4.5 Essai sur le cortex moteur primaire

Il a déja été montré que le systéme présenté est adéquat pour identifier les chan-
gement hémodynamiques dans le cortex. Par contre, il serait trés intéressant de
montrer ce systéme en action, et obtenir directement des mesures d’activité céré-

brale & partir de sujets humains.

Cet essal a été réalisé en utilisant le protocole du Finger-Tapping décrit dans la
littérature (Strangman et al., 2002; Franceschini et al., 2006; Everdell et al., 2005).
Le sujet était assis confortablement, avec I'optode installée sur la téte, vis-a-vis le
cortex moteur primaire droit (M1). Afin d’obtenir le meilleur rapport signal/bruit
possible, ses cheveux étaient rasés et 'optode était placée directement sur la peau.
De plus, un couvre-chef opaque était utilisé pour recouvrir sa téte et ainsi réduire
I'interférence lumineuse. Tout le long de I'expérimentation, aucune contrainte phy-

sique n’était appliquée sur le sujet.



TAB. 4.4 Résumé des caractéristiques du prototype présenté

Nombre 1
d’émetteurs
Type d’émetteur | LED : 730nm, 805nm et 850nm
Nombre de 1
détecteurs
Type de Photodiode DIN au silicium avec
détecteur ampli personnalisé
Usage Toute la téte, adultes
Alimentation Secteur, £215VDC*
Rapport
signal/bruit ~50dB
Déviation a long <0,8% en 1h30
terme
Diaphonie Théoriquement aucune

Bande passante

12Hz

Puissance émise

2,5mW par longueur d’onde
(7,5mW au total)

Transmission
des données

Avec fil*

*Les différents choix de design du prototype font en sorte que ces caractéristiques

pourront étre améliorées dans un avenir rapproché.
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Il était demandé a la personne de continuellement taper I'index de sa main gauche
contre son pouce, puis de relacher, pendant 20 secondes. Ces 20 secondes étaient
suivies de 20 secondes de repos. Le tout était repris en boucle pour un total de six
minutes. Finalement, le sujet ne devait rien bouger d’autre que sa main gauche,

incluant parler.

Nous nous attendions & percevoir une augmentation de I'oxygénation et du volume
sanguin dans M1 lorsque le sujet commencait & taper son index contre son pouce,
puis & une baisse lorsqu’il arrétait ce mouvement. A cet effet, une hausse d’oxy-
génation se traduit par une hausse de HbO, et une baisse de HbR, alors qu’une
augmentation du volume sanguin se traduit par une hausse de la somme des deux

concentrations (Hbygtar)

Une fois 'acquisition terminée et validée, les données obtenues ont premiérement
été lissées grace 4 une moyenne mobile rectangulaire centrée d’une longueur de
200 échantillons. Ensuite, six calculs de concentrations d’oxy- et de désoxyhémo-
globine ont été réalisés, selon différentes combinaisons de longueur d’onde et selon

différentes variations de DPF (Eq. 1.8) :

1. 730nm et 850nm, avec une erreur sur DPF de +20%
2. 730nm et 850nm, avec une erreur sur DPF de —20%
3. 730nm et 805nm, avec une erreur sur DPF de +20%
4. 730nm et 805nm, avec une erreur sur DPF de —20%
5. 805nm et 850nm, avec une erreur sur DPF de +20%

6. 805nm et 850nm, avec une erreur sur DPF de —20%

Ensuite, pour obtenir deux courbes (Acupo, et Acupr) représentant le mieux ces

calculs, la méthode du moindre carré a été utilisée. Or, comme les combinaisons 5
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et 6 ne respectent pas le critére de la table 1.2 et représentent par conséquent moins
bien les variations recherchées, un poids de 1/2 a été assigné au carré de l'erreur

pour ces combinaisons.

Les résultats de cette expérimentation sont donnés & la figure 4.15 et s’avérent
concluants : on observe bien les variations de HbO,, HbR et Hbyya souhaitées dans
le cortex moteur primaire, ce qui permet de croire qu'un systéme similaire pourrait
étre utilisé pour détecter I’activité cérébrale sur tout le cortex. On note que dans
certains cas, les courbes ne sont pas complétement synchronisées avec l'activité
du sujet, ceci étant d & d’autres comportement physiologiques. Toutefois, ceux-ci

n’affectent pas la validité de la solution.

4.6 Reécapitulation

Dans ce chapitre, différents tests effectués sur le prototype présenté au chapitre 3
ainsi que les résultats de ces tests ont été présentés. Voici donc un résumé de ces

résultats :

1. L’émetteur contréle adéquatement le courant dans les LED, linéairement en
fonction de sa tension d’entrée, et ce indépendamment du type de diode
utilisé.

2. L’utilisation du prototype sur le cortex préfrontal permet de bien identifier

le rythme cardiaque et ’onde de Mayer.

3. Lorsqu’il est appliqué sur la téte (et non seulement sur le front), le rapport
signal /bruit du prototype est de plus de 25dB pour visualiser une composante
rapide comme le rythme cardiaque, et atteint plus de 54dB pour l'enregistre-

ment des variations hémodynamiques.



88

A[HbO2]

0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220
Temps (s)

(a)

o1 HbR

Al

011

A ¢ (moles/cm)

20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220
Temps (s)

(b)

0.1
0.05
i
i)
D
g 0
<
~0.05
-0.1

0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220
Temps (s)

(¢)

F1G. 4.15 Résultats de U'expérimentation sur le cortex moteur primaire : les zones
blanches correspondent aux moments oil les doigts du sujet étaient immobiles. (a)
Courbes d’oxygénation selon les six combinaisons de longueurs d’onde et d’erreur
sur DPF. (b) Variation des concentrations d’oxyhémoglobine et de désoxyhémo-
globine (aprés application des moindres carrés). (¢) Variation de la concentration
totale d’hémoglobine (aprés 1'application des moindres carrés).
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4. La stabilité a long terme du systéme est excellente, sa déviation maximale

étant de moins de 0,8% pendant une heure trente.

5. Lorsqu’il est appliqué sur le cortex moteur primaire, le prototype permet
d’identifier les variations hémodynamiques causées par le mouvement ou non

des doigts de la main.

Au niveau de la consommation énergétique, les émetteurs dissipent raisonnable-
ment. Par exemple, une trentaine d’émetteurs dissipera environ 550mW. Ceci se-
rait donc la plus grande dépense énergétique du systéme, ce qui permet d’estimer
qu’avec une batterie a 7,2V au Ni-MH & 1000mAh, il serait possible au systéme
d’étre actif pendant dix heures, moyennant d’excellents convertisseurs DC/DC et

un systéme de communication sans fil économe.

Les différents tests ont aussi permis de constater un probléme au niveau du rejet
de la lumiére ambiante, ce qui a nécessité le port d’un couvre-chef opaque pour les

expérimentations.

Ainsi, bien que le prototype présenté fonctionne bien, ses lacunes devront étre
corrigées avant 'intégration du récepteur sur un dé de silicium. A cet effet, 'amé-
lioration du circuit et la miniaturisation du récepteur sont le sujet du prochain

chapitre.
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CHAPITRE 5

AMELIORATION ET MINIATURARISATION

Au dernier chapitre, il a été montré que le prototype présenté est adéquat pour
isoler les variations hémodynamiques dans le cortex d’un adulte. Par contre, celui-

ci comportait quelques lacunes, comme le rejet inefficace de la lumiére ambiante.

A cet effet, une amélioration corrigeant cette lacune sera présentée dans ce chapitre ;
cecl sera suivi d’une proposition de mise en ceuvre du récepteur de maniére intégrée.
Finalement, des résultats de simulation seront présentés afin de valider les circuits

utilisés.

5.1 Améliorations du prototype

Rappelons tout d’abord que la lacune principale du systéme présenté au chapitre
3, qui était le rejet de la lumiere ambiante, était causée par deux problémes. Le
premier était di au fait que I’échantillon de lumiére ambiante était trop faible pour
dépasser la tension de saturation négative de 'amplificateur. Le deuxiéme était la

vitesse trop lente a laquelle les échantillons étaient enregistrés.

Une autre lacune de ce systéme était la nécessité de faire une translation des courbes
obtenues afin de tenir compte des imperfections en courant continu de 'amplifica-

teur opérationnel.

Ces problémes peuvent étre réglés en introduisant un concept supplémentaire, qui

consiste en une modulation des longueurs d’onde émises & une fréquence beaucoup



91

plus haute que 60Hz. De cette maniére, le récepteur peut filter toute la lumiére
captée sauf une petite bande autour de la fréquence de modulation. En démodulant
le résultat, on retrouve ainsi une mesure de l'atténuation de la lumiére par la téte,

tout en ayant rejeté efficacement toute la lumiére ambiante.

De plus, on élimine le décalage de la courbe qui était observé a la figure 4.11 puisque
ce décalage est causé par des imperfection de 'amplificateur en mode continu : ces
imperfections seront en effet retenues par le filtre passe-bande et ne seront pas

échantillonnées.

Finalement, il devient plus facile d’étendre un tel systéme pour plusieurs canaux,

en choisissant une fréquence de modulation différente pour chaque canal.

Le nouveau comportement de ’émetteur est illustré a la figure 5.1, alors que le

schéma-bloc de haut niveau de la figure 3.1 est développé & la figure 5.2.

730nm W

805nm -m

850nm m
Amplitude

Temps

F1G. 5.1 Forme du signal lumineux émis par le nouveau prototype

5.2 Modules ajoutés

En comparant les figures 3.3 et 5.2, on remarque que trois blocs fonctionnels sont
ajoutés, soient un oscillateur, un démodulateur et un filtre. Cette section abordera

ces différentes blocs.
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FiG. 5.2 Schéma-bloc du nouveau prototype : les blocs ajoutés par rapport au
premier prototype sont ombragés.

5.2.1 Oscillateur

Le circuit de contréle du courant dans les LED présenté a la figure 3.7 a été testé de
maniére approfondi : I'intensité générée par les LED est directement proportionnelle
a la tension d’entrée du circuit. Ainsi, pour générer une onde sinusoidale, il suffit
de connecter un oscillateur de tension & cette entrée. Quelques aspects doivent
toutefois étre considérés, comme la plage d’amplitude de I’émission et la fréquence

3 utiliser.

a. Plage d’amplitude de ’émetteur

Tout d’abord, il faut spécifier que la sortie de 'oscillateur doit posséder une certaine
tension de décalage, de maniére & ce que les LED ne soient jamais complétement
éteintes durant un cycle. La figure 5.3 montre pourquoi : si les LED oscillent sur

toute leur plage dynamique, comme a la figure 5.3(a), il y aura une partie de la
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période ou la lumiére réfléchie sera trop faible pour étre détectable.

Or, en ajoutant une composante continue & la lumiére émise, la lumiére sera détec-
tée sur toute sa période, comme & la figure 5.3(b). Par contre, il ne faut pas oublier
que plus cette partie constante est grande, plus le circuit sera énergivore. De plus,
moins la lumiére émise pourra osciller sur une grande plage, ce qui se traduirait

par une baisse du rapport signal /bruit.

3 . 8
2o08{/ Py £ 08} \ , \
E I‘ ' ,/ | E \ : \
2 b ! ’ . g . ! v
8 0.6} \ | g % 0.6 _ »/ '\ ,
3 . \ =3 AN o
g ! ! [ | 2 :
E 04 ! ! | 1 EoO04r |- Lumiére émise
o v P B — — — Lumiere détectée
‘@ ' ! . : @ ini 4
€ 0.2 b L 202 Minimum détectable
E v E P
....... \\_/_/\\_\_/_/ \\“/\\_’/
0 0
0 0.5 1 1.5 2 0 0.5 1 1.5 2
Temps (s) X107 Temps (s) <10
(a) (b)

F1G. 5.3 Illustration du compromis nécessaire entre les parties alternative et
constante de la lumiére émise. (a) Toute la plage d’émission est utilisée. (b) Seule-
ment la partie supérieure de la plage d’émission est utilisée.

b. Fréquence de modulation

Un autre point a discuter est le temps de réaction du filtre passe-bande. Comme les
trois longueurs d’onde sont multiplexées temporellement, il est important d’activer
chacune des LED pendant plusieurs périodes de la fréquence de modulation, ceci
afin de laisser le temps au filtre passe-bande d’atteindre le régime permanent (figure

5.4).

Pour augmenter la vitesse d’échantillonnage du systéme complet, il est donc avan-
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F1G. 5.4 Illustration du temps de réaction du filtre.

tageux de moduler I'intensité des LED & une fréquence élevée, de maniére a réduire
le temps passé en régime transitoire. Ceci dit, la limite supérieure de fréquence est

déterminée par la bande passante de la photodiode et de 'amplificateur.

5.2.2 Démodulateur

Les changements hémodynamiques qu’on veut capter modulent ’amplitude du si-
gnal sinusoidal émis. Ainsi, I'information qu’on cherche & isoler est obtenue en
effectuant une démodulation AM. Afin de démoduler ce signal, nous aborderons
premiérement la multiplication par la porteuse. En second lieu, il sera question

d’une technique originale développée pour cette application particuliére.

a. Multiplication par la porteuse

L’option la plus commune pour démoduler un signal AM est d’utiliser un mélangeur
pour multiplier le signal avec sa porteuse, le tout étant suivi d’un filtre passe-bas

qui sert & enlever la fréquence image. Par contre, comme mentionné dans le cha-
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pitre 1, Pabsorption moyenne peut varier sur plusieurs ordres de grandeur, ce qui
implique que la plage dynamique du convertisseur analogique/numérique doit étre
trés grande pour que le systéme puisse s’adapter a ces variations. Or, comme le
systéme final sera réalisé de maniére intégrée, il serait sage de limiter la précision re-
quise par le convertisseur analogique-numérique. Nous allons donc nous concentrer

sur une méthode qui serait compatible avec un ADC & plus faible résolution.

b. Translation, amplification et échantillonnage synchronisé sur la por-

teuse

Afin de réduire la résolution minimale de ’ADC, 'idée est de laisser tomber la
composante continue et de n’échantillonner que la composante alternative. La partie

continue serait régénérée une fois le signal acheminé a l'ordinateur.

Pour éliminer la composante continue, une premiére idée serait de faire passer le
signal déja démodulé dans un filtre passe-haut. Par contre, ceci n’est pas envi-
sageable, car le systéme doit pouvoir s’adapter aux artefacts de mouvement, qui
ont comme particularité de changer rapidement la composante continue du signal
capté. Un filtre passe-haut devant couper & partir d'une période de 20 secondes

sera beaucoup trop lent pour s’adapter a un soudain changement du niveau DC.

Ainsi, la solution consiste a effectuer un zoom sur le signal non démodulé, centré
sur le sommet du sinus. Ensuite, en ne conservant que l'enveloppe du résultat,
on obtient un signal démodulé qui est uniquement constitué de la composante

alternative de l'atténuation.

Afin de simplifier cette solution, on sépare le tout en trois étapes. On conditionne
tout d’abord le signal, en le ramenant & une amplitude moyenne normalisée de 0,4V

autour une tension en mode commun de 900mV (figure 5.5(a)). On applique en-
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suite une translation au signal de 0,4V vers le haut, de maniére & ne conserver que
I'entourage d’un sommet du sinus * (figure 5.5(b)). Finalement, on amplifie de nou-
veau le signal : le résultat est bien un zoom centré sur 'amplitude du signal original
(figure 5.5(c)). Ainsi, on n’a plus besoin d’un convertisseur analogique-numérique
de haute précision, puisque la plage dynamique nécessaire est maintenant diminuée

du méme facteur que la derniére amplification.

Il ne reste donc plus qu’a extraire ’enveloppe de ce signal. Pour ce faire, il suffit
2

d’échantillonner le signal exactement au sommet du sinus. A cet effet, comme la
)

porteuse est générée par le circuit d’émission, on se sert d’un signal provenant de

Poscillateur pour contrdler les instants d’échantillonnage.

En finale, on obtient alors une sortie qui est indirectement proportionnelle aux chan-
gements hémodynamiques. Une fois le signal recueilli par l'ordinateur, la courbe
doit &tre décalée de nouveau : les mémes fonctions de calcul qu’au chapitre précé-

dent peuvent alors étre utilisées.

5.3 Intégration du récepteur

A la section précédente, il a été montré comment il est possible d’améliorer les
performances du systéme en modulant 'intensité des sources au lieu de les activer
de maniére continue. Un récepteur intégré utilisant cette méthode sera maintenant
présenté. Ce circuit, une fois complété, sera en mesure d’acheminer les variations
d’intensité lumineuses au contréleur principal 4 ’aide d’une interface complétement

numeérique.

ci, on a choisi arbitrairement le minimum du sinus. Notons qu’on doit choisir la partie ot le
rapport signal/bruit est le meilleur, ¢’est-a-dire la moitié du cycle ou la lumiére captée est la plus
intense.
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FiGc. 5.5 Conditionnement, translation et gain du signal pour obtenir un zoom
localisé. (a) Exemple d’un signal capté : la porteuse est trés faiblement modulée
par les variations d’absorption de la lumiére par la téte. Le signal est conditionné
pour avoir une amplitude moyenne de 0,4V autour de la tension en mode commun
(900mV, ligne pointillée). (b) Translation du signal en (a) de 0,4V vers le haut. (c)
Gain de 50dB appliqué sur le signal en (b), autour de la tension en mode commun.
On retrouve la faible modulation due aux variations d’absorption.
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De plus, comme la méthode utilisée pour le prototype du chapitre 3 aura été testée
de maniére plus approfondie et qu’il est certain qu’elle fonctionne bien, le récepteur

intégré sera congu de maniére & fonctionner avec la lumiére émise modulée ou non.

5.3.1 Fonctionnement global

Le schéma-bloc de la figure 5.6 montre un récepteur qui serait capable de traiter
les deux cas présentés, soient la lumiére émise étant modulée ou non. L’étage d’en-
trée a déja été testé : il s’agit d’'une photodiode et de I'amplificateur opérationnel

développé par Achigui (Achigui et al., 2005b).

1
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F1G. 5.6 Schéma de haut niveau du circuit intégré du récepteur

Le signal, qui est transporté de maniére différentielle, passe ensuite ou non a travers
un filtre passe-bande, selon le cas ot la lumiére émise est sinusoidale ou continue.
Le signal est ensuite acheminé dans un étage de conditionnement et démodulation
tel que décrit & la section précédente. La sortie des échantillonneurs-bloqueurs,
dont la synchronisation est assurée par un signal externe provenant de 'oscillateur,

correspond alors au signal démodulé.
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Cette tension différentielle est ensuite convertie en une donnée numérique, laquelle
est envoyée au registre a décalage utilisé pour la communication SPI. Notons que
ce méme registre & décalage est utilisé en entrée pour déterminer les différents
gains du systéme, ainsi que la configuration du multiplexeur & la sortie du filtre

passe-bande.

La conception du filtre passe-bande, du convertisseur analogique-numérique et du
module de communication SPI débordant du cadre de cette maitrise, une proposi-
tion d’architecture pour le bloc de conditionnement et démodulation du signal sera

présentée.

5.3.2 Conditionnement et démodulation du signal

La figure 5.7 montre le schéma global de ce module, dont l'entrée (Ventree) posséde
une amplitude pouvant varier sur une grande plage, et dont la fréquence est de

quelques kilohertz.

Postampli
Préampli Légende
Veniréo + _Courant
Ventrée - Tension
_—
Gain
N N’\l: Bloqueur—> Vi +
el PN
P
Bloqueur[” ™ Ve -
Synchro f

FiG. 5.7 Schéma-bloc du module de conditionnement et démodulation du signal

Afin de pouvoir s’adapter le plus possible a la variation d’absorption de la lumiére,
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une plage dynamique de 50dB a été choisie. Pour atteindre cette plage, on fait
passer ou non le signal dans un amplificateur ayant un gain de 25dB (A1), puis
dans un autre amplificateur dont le gain est ajustable linéairement en dB sur une

plage de plus de 25dB (zone ombragée).

Cet amplificateur est basé sur un miroir de courant & gain variable; il est donc
nécessaire de transformer la tension différentielle d’entrée en courant, a 1’aide d’un
convertisseur V' — I. Or, pour que le miroir de courant fonctionne bien, son cou-
rant d’entrée doit toujours étre positif, ce qui est réalisé en appliquant un courant
supplémentaire Ijscalage atl courant de sortie du convertisseur V' — I. La sortie du

miroir VGAL1 correspond donc 4 :

Isorie vaar = Gvgar X (Jv—r1 + Tdscatage) (5.1)

Par contre, le signal souhaité ne devrait pas contenir de décalage (seulement Gygaj X
Iy_r). Pour retirer ce décalage, un miroir de courant identique (VGA2) est utilisé
pour appliquer le méme gain sur /gscalage Seulement ; sa sortie est alors soustraite a
la sortie de VGAL. A cette étape du circuit, amplitude du signal est maintenant

normalisée, grace au gain qu’on a assigné au miroir de courant.

Pour effectuer une translation de ce signal normalisé, un courant (Liansiation) €St
ajouté a la sortie des miroirs. Le courant résultant est alors transformé en tension

a aide d’un convertisseur I — V.

Une derniére chaine d’amplificateurs a 25dB (A2 et A3) permet de réamplifier
ce signal par rapport a la tension en mode commun, sur 25 ou 50dB (au choix).
Finalement, le résultat est échantillonné au moment ou le signal instantané est a

son minimum.
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Les entrées Préampli, Postampli et Gain proviennent du module de communication
SPI, alors que le signal de synchronisation de I’échantillonnage provient d’une entrée

externe.

Comme ce systéme devrait pouvoir étre utilisé dans des conditions variables, sa
contrainte principale provient du changement de comportement des différentes
composantes par rapport & la température. Afin de nous éclairer sur les étages
nécessitant une attention particuliére au niveau de la température, les équations
5.2 et 5.3 expriment le traitement effectué sur le signal & partir des gains G de

chaque étage.

Isortie vaa = Lum. émise X Giete X Geotage drentrée X Gitere X G a1 X Gy X Gyga (5.2)

VSortie A3 = (ISOrtie VGA + Itranslation) X GI——»V X GAQ X GAS (53)

Pour les blocs fonctionnels de 1’équation 5.2, le gain n’a pas & étre indépendant
de la température, en assumant que la température varie beaucoup plus lentement
que les changements hémodynamiques que 1’'on veut détecter. En effet, ’absorption
de la téte varie a long terme, et 'amplificateur & gain variable est 14 pour corriger

ces variations. Il servira donc aussi a corriger les variations dues & la température.

Notons qu’il faut garder en considération que 'information importante est consti-
tuée du rapport entre la variation du signal et sa composante continue; le gain de

la chaine n’a donc aucun effet sur cette information.

Les termes de ’équation 5.3, par contre, doivent étre le plus indépendant possible
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de la température, car a partir de cette étape, la composante continue du signal
est perdue. Ainsi, le convertisseur I — V et les amplificateurs A2 et A3 devront

étre le moins sensible possible aux variations de température.

La prochaine section montre comment les différents blocs du circuit de la figure 5.7

peuvent étre réalisés en tenant compte de ces contraintes.

5.3.3 Conception des différents blocs
a. Amplificateurs de tension (Al, A2 et A3)

Pour contréler le gain des amplificateurs, il est possible d’utiliser des résistances
de type HRI P-Poly lors de I'implémentation des masques du circuit intégré. Cette
couche a I'avantage d’étre trés résistive, avec environ 1k§) par carré, mais les résis-
tances ainsi formées possédent des coeflicients de température élevés. Par contre,
comme le gain est controlé par des rapports de résistance, ces coefficients de tem-

pératures sont presque annulés.

L’amplificateur différentiel utilisé a été congu par Normandin (Normandin et al.,
2005), et est utilisé avec les résistances nécessaires pour obtenir un gain de 25dB,

tel que montré a la figure 5.8.

Pour Al et A3, un multiplexeur et un démultiplexeur analogique sont ajoutés pour

faire passer ou non le signal dans 'amplificateur ou pour le contourner.

b. Miroirs de courant i gain variable (VGA1l, VGA2)

Tout au long de son parcours, la lumiére est atténuée de fagon exponentielle selon

la distance et la concentration du milieu. Ainsi, pour normaliser I’amplitude du
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356k
VW

20k
Ventrc'e +  ———AAN + > Vsortie +
Ventrée - -——\/\/\/‘ - Vsortie +

20k

A
356k

F1G. 5.8 Schéma électrique de 'amplificateur a 25dB

signal capté, ce miroir de courant doit étre construit de maniére a ce que son gain

soit linéaire en dB, selon I'équation (5.4) :

log GVGA X a (5.4)

ol Gyaa est la gain de lamplificateur et a est un nombre binaire & n bits qui

commande le gain. A cet effet, la topologie proposée par Elwan (Elwan et al
1998) est utilisée (fig. 5.9).

emree L

<Iscnic
——1 MO [ =

MO — 2

F1G. 5.9 Miroir de courant & gain variable

Il s’agit d’un miroir de courant dont les transistors d’entrée et de sortie sont for-
més d’une combinaison de plusieurs transistors avec des grandeurs pondérés. En

combinant ces transistors selon un nombre binaire a, on change dynamiquement
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les rapports de grandeur entre le transistor équivalent a I'entrée et celui a la sortie.

Ainsi, 'équivalent de ce circuit correspond a 1’équation :

(W/L)sortie 2" —a
Isor ie = —‘—_Ien rée — ——"—Ien rée i)
‘ (VV/L>enhée * a ¢ (5 )

En fixant le milieu de la plage de gain & la valeur de a = 2", on a :

21— Aq
=— 5.6
Gvea 27t 4+ Aag (56)
Or, en utilisant 'approximation :
14z
10° ~ 5.7
T (5.7)
on obtient :
Aa
Gvga ~ 10 27! (5.8)

On a donc un gain qui varie de fagon logarithmique, donc en dB, en fonction d’une

entrée numérique a, selon ’équation :

Aa
2n—1

log Gyvga =~ — (5'9)

[’approximation de I’équation (5.7) est valide sur une plage d’un peu plus de 25dB.

De plus, en utilisant n = 6, chaque incrément de a induit une différence de gain de
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0,6dB.

c¢. Convertisseur V — [

Pour générer 'entrée du miroir de courant & gain variable, on doit obtenir un
courant proportionnel & la tension différentielle provenant de ’amplificateur Al.
Aussi, pour conserver le courant généré dans un ordre raisonnable (quelques mi-
croampéres) et pour ne pas faire saturer la sortie du miroir, la transconductance

du convertisseur V' — I doit étre aussi faible qu'un ordre de 100u.S.

vdd Vdd
R M2 M2
Vcntrée +
Ml M1
Isonie
R = T
Vemrée -

F1G. 5.10 Circuit du convertisseur V — I

Le circuit de la figure 5.10 montre comment une telle transconductance peut étre
atteinte. On fait passer chacune des deux tensions d’entrée dans une résistance
de Tordre de 10k(2; le courant généré est ensuite reflété dans un soustracteur de
courant. Pour minimiser la non-linéarité, il est important d’utiliser un gros rapport
W/ pour les transistors M1, de maniére & négliger leur résistance par rapport a R.
Comme ce bloc n’a pas besoin d’étre blindé contre les variations de température,

des résistances de type HRI P-Poly sont utilisées.

Le courant de sortie est alors exprimé par :
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V;en rée - V;en rée -
Isortie - : +R ! (510)

d. Convertisseur [ — V

Pour obtenir l'inverse de la transconductance du convertisseur V' — I, une trans-
résistance d’environ 10k§2 est choisie. Cet ordre de résistance pourrait étre atteint
a ’aide de la couche HRI P-Poly, mais sa valeur serait alors hautement dépendante

de la température, ce qui est inacceptable pour ce bloc.

Pour pallier 4 ce probléme, on applique le modéle de transrésistance linéaire proposé
par Wang (Wang, 1990), qui utilise la technique de différence de carrés pour obtenir
une transrésistance directement proportionnelle & la géométrie des transistors :

figure 5.11.

vdd

M1

entrée

Vv

sortie

M1

Vss

F1a. 5.11 Schéma électrique du convertisseur [ — V
Le principe de fonctionnement est le suivant :

Si les deux transistors sont polarisés en saturation, leurs courants de drain sont

exprimés par :

K
Idl = ?(Vdd - V;‘.ortie - ‘/;:)2 (511)
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K
Id2 - ?(‘/sortie - ‘/ss - ‘/t)Q / (‘512)
Considérons l'identité suivante :
(a+b)* = (a—b)* = 4ab (5.13)
En assignant Vi, = —Vgq, a = Vg — V; et b = Vioriie, ON obtient :
Lo — It = 2K (Vag — Vi) Viortie (5.14)
En assumant qu’il n’y a pas de courant de sortie, cette équation se résume a :
Ien rée
‘/sortie - e (515)

2K(Vaa — V3)

La tension de sortie est donc proportionnelle au courant d’entrée. De plus, la trans-
résistance s’ajuste simplement en variant K, qui est déterminé par la géométrie des
transistors. La seule modification qui a été apportée a ce circuit a été de connecter
Vis & la masse plutét qu’a —Vyq. La tension de sortie est donc référée a Vyq/2 au

lieu de OV.

Pour une technologie CMOS 180nm, un rapport W/r de 4#m/oum a été trouvé a
I’aide d’un balayage des dimensions. On obtient alors ’équivalent d’une résistance

de 11k dont une des bornes est connectée a Vyqa/2.
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e. Echantillonneur-bloqueur

Vc‘ntrée r—‘ Vsonie
cl c2|
Synchro — I

Syncﬁro ——___I_

Synchro — E

F1G. 5.12 Schéma de I’échantillonneur-bloqueur

L’échantillonneur-bloqueur présenté a la figure 5.12 est basé sur 1’échantillonneur
a capacités Miller décrit par Johns (Johns et Martin, 1997b). La justification de
l'utilisation de ce circuit réside dans la vitesse a laquelle I'échantillon doit étre
pris : comme on doit échantillonner le signal au moment précis ot le sinus est & son
minimum, le temps d’échantillonnage doit étre court. Or, avec ce circuit, la capacité
équivalente & charger est beaucoup plus petite que la capacité de stockage, d’oll un

temps d’échantillonnage réduit :

Cé charger = Cl + CQ (516)

(5.17)

C,\C
Cstockage = (1 + A) ( e )

Ci+ Cs
ol A est le gain en tension de I'amplificateur opérationnel. Cet amplificateur est

développé en annexe 4 la figure A.7.
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5.4 Reésultats de simmulation

Dans cette section, le fonctionnement des différents circuits sera vérifié, puis le

module de conditionnement et démodulation du signal sera testé au complet.

5.4.1 Simulations de blocs séparés

a. Amplificateur de tension

Le circuit de la figure 5.8 a été simulé avec un modeéle de résistance possédant les
bons coefficients de températures, sur une plage de 50°C. D’aprés le résultat a la
figure 5.13, on observe une variation négligeable de 0,03dB sur cette plage.

i

94.3gg ¢ Gain

R

24290 |

)

m 24280 |

Gain ( d

24270

24.260

P ] T T TR S N S S N L
0.0 19 2@ 30 40 50
Température( C )

AT (0 Z4.266) JeltaT (50 Z9.3468m)
B: i50 24.2953) slope: 586.936u

Fi1G. 5.13 Simulation du gain des amplificateurs Al, A2 et A3 : variation de la
température de 0 & 50°C.
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b. Miroir de courant a gain variable

Afin de tester le miroir de courant, celui-ci a été connecté a un compteur binaire
s’incrémentant & chaque microseconde, avec une entrée de 1A et une résistance
de 1k2 vers 'alimentation positive en sortie. Le résultat, présenté a la figure 5.14,
indique que la courbe est presque linéaire en dB entre les entrées 9 et 53 (sur
une plage d’entrée de 0 & 63). Les artefacts entre chaque changement de gain sont
causés par les changements d’état des bits du compteur. Ceci n’affecte pas le bon
fonctionnement du circuit puisque le gain ne change que lorsque le niveau DC du

signal s’est déplacé.

Gain (dB)
=
g
A |

0.0 194 200 30u 400 500 600 70u
Temps (s)

A: (9.11042u 28.1502) delta: {43,955%u —28.875)
B: (53.9664u —7.92478} siope: —638,707K

FIG. 5.14 Simulation du gain variable du miroir de courant.

c. Convertisseur V — 1

Pour vérifier le bon fonctionnement du convertisseur V' — I, la tension Veygee + @
été variée sur toute sa plage. La figure 5.15 montre ce résultat pour 5 différentes

tensions Veuiree .- On observe une transconductance de 85uS valide lorsque chacune
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des entrées se situe entre 700mV et 1,8V. La limite inférieure est causée par la

tension de grille minimale pour conserver les transistors NMOS en saturation.

200u _
<
hod
t
2 100u L .
t B -l
- e
2.90 P PN PR . Ly i
.60 .99 1.2 1.5 1.8
V_entrée (+) (V)
A7(T1.7928 150.865u]) delta: (—1.1628 -59.07T764U)
B: %GSZm 51.95330) slope: 85.1493u

F1G. 5.15 Linéarité du convertisseur V' — [ : Simulation du courant de sortie en
fonction de la tension d’entrée +, pour 5 tensions d’entrée - de 700mV, 975mV,
1,25V, 1,525V et 1,8V.

Notons qu’il convient de modifier quelque peu les connexions entre la photodiode,
la résistance de gain et ’amplificateur opérationnel, comme montré & la figure 5.16.
De cette fagon, la sortie sera toujours supérieure ou égale 4 900mV, méme quand
le filtre passe-bande sera désactiveé.

gain

\Y

% - sortie

0,9V

F1G. 5.16 Ajout d’une tension de décalage 4 ’étage d’entrée

d. Convertisseur [ — V

Afin de vérifier sa linéarité et sa faible dépendance aux changements de tempéra-

ture, un balayage du courant d’entrée a été effectué pour trois températures. Le



112

résultat, présenté a la figure 5.17, est fidéle aux attentes, avec une transrésistance

de 11, 38k(2.

Cette transrésistance monte & 11, 7kQ) pour 50°C et descend & 11, 06kS2 pour 0°C,
ce qui correspond & une variation de 1,4%. Or, selon les spécifications de la couche
HRI P-Poly, cette différence serait plutot de 5,28% en utilisant une résistance de
ce type.

1.50

1.40

Tension de sortie (V)

1.00

900m |

0.9 1ou 20U 300 400 50u
Courant d'entrée (A)

AT(0980m) defta: (520 569.187m)
B: (50u 1.46919) slope: 11.3837K

F1G. 5.17 Vérification du comportement du convertisseur I — V : Simulation de

sa tension de sortie en fonction de son courant d’entrée pour des températures de
0, 25 et 50°C.

5.4.2 Simulations de blocs combinés
a. Conditionnement et translation

Pour vérifier le bon fonctionnement des deux premiers étages du circuit, soient le
gain variable et I’étage de translation, une tension sinusoidale d’amplitude de 4mV &
1kHz, centrée sur 900mV a été appliquée a I’entrée du module de conditionnement
et démodulation. Le premier amplificateur a 25dB était désactivé et le gain du

miroir de courant a été réduit a chaque 10ms, ce gain étant maximal au démarrage
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de la simulation.

La figure 5.18(a) montre la sortie du convertisseur I — V en fonction du temps.
Par analogie avec la figure 5.5, on pourrait dire que cette tension correspond & la
figure 5.5(b). De plus, la figure 5.18(b) montre la sortie du dernier amplificateur
(A3), ce qui correspond & la figure 5.5(c).

On observe qu’entre 230 et 240ms, le gain du miroir est adéquat pour amener le
minimum du sinus prés de la tension de mode commun. Le dernier étage d’ampli-

fication peut alors amplifier ce sommet sans saturer.

b. Module complet

A partir de la méme simulation, I’entrée et la sortie d’un des deux échantillonneurs-
bloqueurs sont montrées a la figure 5.19. La période choisie pour le signal de syn-
chronisation de ’échantillonneur est de 5us. On constate que I’échantillonneur-
bloqueur conserve adéquatement ’enveloppe du signal : il agit donc comme un

démodulateur.

5.5 Reécapitulation

Dans ce chapitre, il a été suggéré d’améliorer le prototype présenté au chapitre
3 en modulant la lumiére émise avant de la multiplexer. De plus, une technique
permettant de démoduler le signal requ sans nécessiter un convertisseur analogique-
numérique a haute résolution a été proposée, cette technique consistant a exécuter

un zoom local sur la partie alternative du signal.

Des simulations schématiques d’un circuit intégré réalisant cette technique ont
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Sortie du convertisseur [-V

Tension de mode commun

0.9 : ‘
200m 210m 220m 230m

1.8,
1.6
1.41
1.2
1.0

800m

Tension (V)
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400m

208@m

240m  250m  26@m  278m  288m
Temps (s)

(a)

Sortie de 'amplificateur A3

Tension de mode commun

0.9 ' ' S
200m 210m 220m 230m

240m  25@m  26@8m  278m  280m

Temps (s)

(b)

FiG. 5.18 Vérification du fonctionnement des étages de conditionnement et de
translation, alors que le gain du miroir de courant est progressivement diminué.
(a) Simulation de la sortie du convertisseur I — V. (b) Simulation de la sortie de

Pamplificateur A3.
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F1G. 5.19 Vérification du fonctionnement du module complet : Simulation de la
sortie de ’échantillonneur-bloqueur et de son entrée (sortie de A3).

montré qu’il est possible, avec les connaissances actuelles, d’intégrer un récepteur

complet de signaux NIRS réfléchis de la téte, dont 'interface serait entiérement

numérique.
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CONCLUSION

Cette maitrise traite d’un systéme de spectrométrie en proche infrarouge pour la
détection des variations d’activité cérébrale. L'optique du projet présenté dans ce
mémoire était de réaliser un systéme complet & un canal, de maniére a créer une
nouvelle base pour les projets futurs. A cet effet, les composantes et le traitement

du signal ont été réduits au strict minimum.

Meéme s’il est suffisant d’utiliser seulement deux sources, il a été convenu d’utiliser
trois longueurs d’onde, de maniére a faire des calculs sur deux combinaisons (730
et 850nm; 730 et 805nm) et ensuite faire une moyenne de ces deux résultats. Ce

faisant, la précision s’en trouve améliorée.

Toujours dans une optique de simplicité, et aussi pour maximiser la plage dyna-
mique du systéme, la modulation des trois longueurs d’onde est basée sur une
modulation par sources alternées. Les trois sources sont activées a tour de role de
fagon continue, le tout étant suivi d’un long délai de 68ms o1l le systéme est inactif,

pour une période totale de 77, 6ms. Ceci permet de :

1. Emettre une plus grande intensité lumineuse sans trop augmenter la tempé-

rature et sans endommager les LED.

2. Suspendre lactivité du systéme 87% du temps, de maniére & multiplexer un

électroencéphalographe sans induire d’interférence électromagnétique.

3. Consommer moins d’énergie.

Du cété du récepteur, le signal est détecté par une photodiode au silicium FFD-
200 de Perkin-Elmer et par un amplificateur opérationnel développé par le labo-

ratoire Polystim. La sortie de cet amplificateur est échantillonnée sur 18 bits par
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un AD7691 de Analog Devices. La transmission des données s’effectue par un lien
série vers un logiciel congu spécialement pour ce prototype et le traitement de ces

données est réalisé par Matlab.

Afin de quantifier les performances du prototype et ainsi le comparer avec ceux
développés dans les autres laboratoires, un fantéme a été fabriqué. Il s’agit d’une
solution d’encre dont la concentration est ajustée pour représenter ’absorption
de la lumiére par la téte. Un rapport signal/bruit de plus de 50dB & 12Hz a été
obtenu & partir de ce fantéme, avec une dérivation maximale de moins de 0,5% en

30 minutes.

Une série d’expérimentations sur des humains a permis de renforcer les conclusions
des tests sur le fantome. Premiérement, des acquisitions sur le cortex préfrontal
ont donné des résultats comparables avec les courbes trouvées dans la littérature :
le battement cardiaque et 'onde de Mayer ont été détectées, et la respiration est
parfois apparente. Une acquisition sur le cortex moteur primaire a aussi été ten-
tée, en suivant le protocole du Finger- Tapping utilisé par plusieurs universités. Le

résultat montre une relation entre ’'activité cérébrale induite et I'activité détectée.

Finalement, une approche intégrée d’un récepteur a été abordée. Cette approche
utilise une technique de modulation des sources modifiée afin de mieux rejeter la
lumiére ambiante : les sources sont toujours activées une aprés l’autre, mais sont
préalablement modulées & une fréquence bien au-dessus de 60Hz. Le signal détecté

peut alors étre filtré avant d’étre démodulé.

Bien que le systéme ait montré des résultats encourageants dans son état actuel,
les recommandations suivantes risquent d’étre utiles aux travaux de recherche ul-

térieurs :

Premiérement, en addition aux raisons de sécurité, il est important de vérifier que
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la température du semi-conducteur ne s’éléve pas trop, puisque la longueur d’onde
principale d’une diode monte avec la température. Or, le spectre d’absorption de
la désoxyhémoglobine varie sensiblement dans ’entourage de 730 & 770nm. Une
trop grande augmentation de la température de la LED de 730nm risque donc de

compromettre les calculs de variations de concentration d’hémoglobine.

De plus, une meilleure évaluation de la capacitance de la photodiode devrait étre
envisagée. En effet, si la méthode proposée au dernier chapitre est utilisée, il est
important de vérifier que la fréquence de modulation des LED soit bien en-deca de

la fréquence de coupure du détecteur.

Pour les travaux futurs, plusieurs voies peuvent étre empruntées en parallele. En
premier lieu, il serait intéressant d’utiliser plusieurs combinaisons d’émetteurs et
de récepteurs afin de vérifier si leur utilisation simultanée ne crée pas de problémes
de diaphonie entre les canaux. Pour ce faire, il s’agit d’évaluer le niveau de lumiére

22 b) .
regue par un capteur en provenance de I’émetteur d’une autre optode. De plus, il
serait aussi possible de déployer ces différents canaux sur plusieurs parties de la
téte afin de faire des tests plus élaborés : par exemple, tester les cortex moteurs

primaires gauche et droit en méme temps.

La réalisation du circuit intégré complet est une autre avenue & considérer. A cet
effet, au moment de la rédaction de ce mémoire, 1’équipe Polystim travaille déja
vtz . , . . , . . , .
sur 'intégration d’un convertisseur analogique-numérique qui sera adapté au design
proposé au chapitre 5. D’autres travaux importants doivent aussi étre envisagés,
comme l'aspect sans fil du projet. Finalement, la conception du casque et son
intégration avec un électroencéphalographe portable constitue un autre grand défi

qui, & lui seul, impliquera plusieurs domaines de l'ingénierie.

Avec les progrés croissants dans le domaine de 'imagerie fonctionnelle cérébrale,
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le traitement de plusieurs maladies est maintenant moins dangereux et devient de
plus en plus concluant. C’est cette motivation qui aura poussé ’équipe Polystim
a travailler sans compter, petit a petit, vers un dispositif qui contribuera a guérir

des personnes épileptiques.
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ANNEXE A

DETAILS DES CIRCUITS FABRIQUES

Dans le mémoire, plusieurs circuits sont décrits, mais certains ne sont pas montrés,
faute d’espace. Cette annexe contient donc les schéma et les dessins de masque

pour ces circuits.
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F1G. A.6 Circuit imprimé du contréleur. (a) Composantes, dessus. (b) Compo-
santes, dessous. (c) Traces, dessus. (d) Traces, dessous.
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FiGc. A.7 Schéma électrique de 'amplificateur opérationnel utilisé dans le circuit

intégré.
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ANNEXE B

PRECISIONS SUR LE FONCTIONNEMENT DE CERTAINS
MODULES

B.1 Détail du fonctionnement de la librairie CommSync

B.1.1 Fonctionnement du module d’émission

1. On utilise la fonction CommSyncAddByteToSend pour ajouter un octet dans le
module d’émission. Cette fonction prend l'octet & envoyer en argument. Pour

une communication sur trois octets, on 'appelle donc trois fois.

2. Une fois que le module d’émission a regu les octets & envoyer, les octets a
transférer sur le bus de communication sont ajoutés dans un tampon de sortie.
Pour assurer la détection et la correction d’erreurs, il y a plus d’octets sortant
que d’octets entrant. Pour interroger le module afin de savoir si des octets sont
préts & étre envoyés, on utilise la fonction CommSyncBytesToSendLeft, qui
ne prend aucun argument. Tant que cette fonction retourne une valeur non
nulle, on utilise CommSyncGetByteToSend pour retirer un octet du tampon

de sortie. Cette fonction ne prend pas d’argument.

3. Comme la librairie CommSync est indépendante du matériel, il est du devoir
du programme principal d’envoyer les octets sortants vers le module de com-

munication, comme 'UART.

On montre ici un exemple de code exécutant les deux étapes & réaliser lors de

I’émission avec la librairie CommSync :
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CommSyncAddByteToSend (Octetl) ;
ConunSyncAddByteToSend(Oct et2);
CommSyncAddByteToSend (Octet3) ;

while (CommSyncBytesToSendLeft()) {

WriteSerialPort(CommSyncGetByteToSend());

La fonction WriteSerialPort ne fait pas partie de la librairie, et deit étre codée

en fonction du matériel utilisé.

B.1.2 Fonctionnement du module de réception

1. Pour chaque octet re¢u par le module de communication, on doit ajouter celui-
ci dans le tampon d’entrée du module de réception de la librairie CommSync
-4 I'aide de la fonction CommSyncAddReceivedByte, qui prend l'octet recu en

argument. Cette fonction peut retourner trois valeurs :

(a) Valeur retournée = 0 : La donnée a été ajoutée au tampon d’entrée,
mais la transaction n’est toujours pas compléte. On doit donc ajouter

d’autres octets.

(b) Valeur retournée = 1 : La donnée a été ajoutée au tampon d’entrée,
et la transaction est terminée. On peut donc vider le tampon de sortie,
qui contient maintenant chacun des trois octets originaux envoyés par

I’émetteur.

(¢) Valeur retournée = 2 : Il y a eu une erreur de communication qui n’a
pas pu étre corrigée. Le tampon d’entrée et le tampon de sortie sont
maintenant vides et il est suggéré de forcer une resynchronisation des

modules d’émission et de réception.
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2. Lorsqu’une transaction est terminée, on peut accéder directement aux octets
transigés par la fonction CommSyncGetData, qui prend l'index de l'octet en
paramétre. Par exemple, pour savoir quel est le deuxiéme octet du paquet,
ona:

deuxiemeoctet = CommSyncGetData(l) ;

B.1.3 Synchronisation des deux périphériques

Si les deux périphériques ne sont pas synchronisés au début, ils devraient finir trés
vite par 1'étre, car la librairie s’occupe de bien gérer l'ordre des octets. Il peut par
contre étre bénéfique de définir une commande sans effet (par exemple 255), pour
étre certain que les deux périphériques sont synchronisés avant de commencer la

communication.

Par exemple, pour une communication & 3 octets, on pourrait envoyer 255 1 1. Ceci
permet & la librairie de se synchroniser premiérement sur les octets de parités (qui
sont toujours pairs). Ensuite, on permet de se synchroniser sur le premier octet
du message, qui est le seul & étre plus grand que 127. Il est donc avantageux, au

démarrage du systéme, de transmettre quelques fois cette série d’octets.
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d’environ 70ms.
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B.2 Rejet de la lumiére ambiante du prototype décrit au chapitre 3

Afin de vérifier la robustesse du systéme contre la lumiére ambiante, le capteur du
prototype a été placé sur une table, sa photodiode pointant vers le haut de la piéce.
La piéce ne posséde pas de fenétre, la lumiére dominante provient de 1'éclairage
aux fluorescents et oscille & 60Hz. Nous croyons que cette piéce représente le pire
environnement possible au niveau de 1’élimination de la lumiére ambiante, puisque

pratiquement toute la lumiére est oscillante.

Le gain de 'amplificateur a été ajusté pour obtenir une sortie dans la moitié de la
plage dynamique du systéme, puis un enregistrement a été effectué. Les résultats
sont présentés & la figure B.2, ol les courbes ont été reconstruites a 1’aide d’'un

filtre passe-bas & 6,445Hz (soit la moitié de la fréquence d’échantillonnage).

Selon ces résultats, on constate que la méthode de soustraction de la lumiére am-
biante ne fonctionne pas si elle est utilisée & si faible fréquence. En fait, selon la
figure B.1(a), un échantillon pour une longueur d’onde est réalisé sur une période
de 2,29ms. Les quatre échantillon seront donc pris sur une période de 9, 16ms,
soit plus de la moitié d’une période de I’éclairage ambiant (16, 67ms). Pour qu’on
puisse soustraire le quatriéme échantillon des trois autres, il faudrait que ces quatre
échantillons soit pris beaucoup plus en méme temps. Une autre approche intéres-
sante serait de prendre ces échantillons sur des périodes d’exactement 16, 67ms; ils

seraient ainsi synchronisés avec le secteur.

Toujours sur la figure B.2, on observe que la composante échantillonnée a une
période d’environ 4Hz ; il s’agit simplement d’une fréquence image, conséquence du

sous-échantillonnage de la fréquence du secteur.
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