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Résumé 

 
Ce travail de maîtrise s’inscrit dans le cadre du développement d’une technique 

d’imagerie médicale microscopique basée sur la Tomographie par Cohérence Optique (OCT) 

plein champ sensible à la polarisation dans le but de répondre à un problème de recherche en 

neuroanatomie. En effet, des études récentes suggèrent que la démence cognitive est associée à 

une perte d’intégrité de la matière blanche. Le problème qui se pose est que l’OCT 

conventionnelle est insensible à l’orientation des fibres nerveuses de la matière blanche, en 

particulier, celles qui se sont déplacées dans une direction perpendiculaire à l’axe optique. De 

plus, la résolution spatiale reste limitée pour visualiser les fibres de très petite taille (~1 μm). 

Alors, en exploitant d’autres propriétés optiques des fibres telles que la biréfringence, il sera 

possible de mieux caractériser la structure de la matière blanche.  

 L’OCT développée est un interféromètre de Michelson dans sa configuration Linnik, et 

avec une source halogène-quartz centré à λ0=750 nm. Le système produit des images 

tomographiques 2D en face (XY), et ceci sans recourt au balayage transverse du faisceau 

lumineux. L’image finale en face est obtenue par la combinaison différentielle de quatre images 

interférométriques acquises par deux caméras CMOS à 120 Hz. Une résolution axiale 

micrométrique (1.7 μm) a été obtenue à faible coût, grâce à l’utilisation d’une source à faible 

longueur de cohérence et à l’emploi de deux objectifs identiques dans les deux bras de 

l’interféromètre. Cette technique a été testée sur des cibles microscopiques biréfringentes telles 

qu’un cristal et sur un tissu biologique.  

 

 

Mots clés : OCT, polarisation, biréfringence, plein champ, modulation de phase sinusoïdale. 
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Abstract 

 

The aim of this work is to develop a polarization-sensitive full-field optical coherence 

tomography, able to answer to a problem in neuroanatomy research. Recent findings suggest an 

association between disturbances in white matter (WM) and cognitive impairment. White matter 

is composed mainly of myelinated nerve fibers that connect the various regions of the brain and 

are oriented from different angles. The problem is that the conventional OCT (Optical 

Coherence Tomograpghy) technique is insensitive to the orientation of fibers, especially 

displaced in a perpendicular direction to the optical axis. Furthermore, the spatial resolution is 

still too low to characterize very small fibers (~ 1μm). By exploring the intrinsic birefringence 

optical properties of nerve fibers, it will be possible to visualize the orientation of nerve fibers 

of the white matter.  

The system is based on a Linnik interferometric microscope, with a quartz halogen 

source centered at λ0=750 nm. The experimental setup produces en face (XY) a 2D image of the 

sample without the scanning of the incident beam transverse direction as in conventional OCT, 

owing to the use of a full-field illumination coupled to CMOS cameras. The final image is 

calculated with a differential linear combination of four interferometric images, recorded 

simultaneously by two CMOS cameras at a frame rate of 120 Hz. A micrometric resolution axial 

resolution is achieved at 1.7 μm at low cost, due to the use of a short coherence length of the 

source and the use of the same objective in the two arms. The setup is tested on a birefringent 

material such as a crystal and a biological tissue. 

 

Keywords: OCT, polarization, birefringence, optical coherence, full field, sinusoidal 

phase modulation. 
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Chapitre 1. Introduction et revue de littérature  

1.1 La démence cognitive et la matière blanche  

La matière blanche du système nerveux central est composée d’axones myélinisés (fibres 

nerveuses) [1] qui assurent la connexion entre de différentes régions du cerveau [2]. La myéline 

est formée par les oligodendrocytes et composée principalement par des lipides (80 %) et des 

protéines (20 %) qui entourent l’axone, assurant une isolation électrique [3]. Cette isolation 

augmente la vitesse de transmission du signal nerveux [2, 4]. Toute détérioration au niveau de 

la matière blanche a le potentiel d’entraîner non seulement des troubles de la fonction 

cognitive, mais aussi des troubles sensoriels et moteurs [2]. De nombreuses études en 

neuroscience ont démontré une association entre le déclin cognitif et la dégénérescence de la 

matière blanche [5, 6]. 

La maladie d’Alzheimer (MA) est la forme neurodégénérative la plus fréquente de la démence 

dans le monde entier [7, 8]. Elle est liée à une atrophie de la matière grise causée par une perte 

de synapses et des dendrites [9]. Par contre, plusieurs études in vivo montrent que l’Alzheimer 

n’est pas seulement liée à l’atrophie de la matière grise mais qu’elle est aussi associée à des 

changements microstructurels de l’intégrité de la matière blanche. Plusieurs régions du cerveau 

sont susceptibles d’être touchées. Une perte significative de volume de matière blanche a été 

enregistrée au niveau du lobe temporel médian chez les personnes souffrant d’Alzheimer, 

principalement associée à des pertes des fibres nerveuses par démyélinisation, ce qui entraîne 

la dégénérescence des neurones à leur tour [10]. L’étude de Barber et coll.  (1999) chez les 

personnes âgées montrent des lésions de la matière blanche au niveau de tous les lobes dont le 

lobe frontal (prévalence de 89 %) et pariétal (46 %) qui sont les plus touchés par un tel 

dommage, lorsque comparés aux lobes temporels (14 %) et occipitaux (11 %). Ce résultat est 

confirmé dans l’étude de Leeuw et coll. (2001) qui montre que le volume moyen des lésions 

est plus grand dans le lobe frontal [11]. L’IRM de diffusion montre une perte microstructurale 

de l’intégrité de la matière blanche quantifiée par l’index de réseau et associée à une atrophie 

des fibres nerveuses au niveau du splenium du corps calleux, du faisceau longitudinal supérieur 

et du cingulum gauche [12]. De plus, une réduction similaire a été observée dans les voies 
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d’association cortico-corticales comme le faisceau unciné du cerveau, le faisceau inférieur 

longitudinal, le faisceau supérieur longitudinal, les voies commissurales (ex.  splenium), les 

voies limbiques (ex. fornix, strie terminale, cingulum) [13]. De nombreuses études ont 

démontré plus de sévérité des lésions de la matière blanche dans les régions périventriculaires 

[14, 15] que dans les régions sous-corticales [5, 6].  

Les données histologiques chez la souris transgénique (APP) ont démontré un dépôt des 

plaques de β amyloïdes (peptides Aβ) chez des souris âgées, dans le néocortex et l’hippocampe 

[16, 17]. Ces dépôts sont entourés par des neurites dégénérées, de synaptophysines, et de 

protéines précurseures d’amyloïdes (APP). De plus, des données IRM de diffusion in vivo 

montrent un changement structurel de la matière blanche chez la souris transgénique (APP) à 

partir de l’âge de 8 mois, âge correspondant à l’apparition des dépôts des plaques -amyloïde 

dans le cerveau [16, 18, 19]. Les données histologiques, plus précises, montrent une 

accumulation des plaques d’amyloïdes à partir de l’âge de 6 mois dans des régions corticales 

ainsi que dans l’hippocampe, le corps calleux et stratum [20]. Par ailleurs, les données in vivo 

d’imagerie du tenseur de diffusion (DTI) de l’étude de Song et coll.  (2004) chez la souris 

transgénique PDAPP, montrent une élévation de la diffusivité radiale associée à une perte de 

myéline dans les régions sous-corticales suivantes : le pédoncule cérébral, le corps calleux, la 

capsule externe, le fornix. Une telle perte de myéline est peut-être expliquée par une réduction 

des lipides, qui en est un composant majeur, des plasmagènes ainsi qu’une réduction des 

cérébro-sulfamides qui sont produits principalement par les oligodendrocytes [16]. 

1.2 La maladie d’Alzheimer, l’hypertension et la matière blanche 

Plusieurs études ont démontré une forte corrélation entre la démence vasculaire cérébrale et la 

maladie d’Alzheimer qui a pour facteur de risque parmi d’autres l’hypertension [21-24]. En 

effet, les personnes ayant une hypertension à l’âge adulte (40-60 ans) ont une plus grande 

probabilité de développer l’Alzheimer [25]. De même, lors d’une étude longitudinale [26], 

l’évidence montre que les patients ayant une pression diastolique élevée à l’âge de 70 ans 

développent l’Alzheimer de 10 à 15 ans plus tard. Le mécanisme par lequel la démence 

vasculaire accélère la maladie d’Alzheimer n’est pas encore bien compris [21]. 

L’hypertension est un facteur de risque majeur de détérioration de la matière blanche.  En effet, 



 

3 

de nombreuses études ont démontré que l’hypertension peut entraîner une perturbation de 

l’autorégulation cérébrale [23, 27]. En particulier l’hypertrophie des artères piales, qui jouent 

un rôle crucial dans le couplage neurovasculaire par la régulation de débit sanguin cérébral 

[22] est à l’origine d’une hypoperfusion cérébrale [27]. Cette réduction de la perfusion peut 

entraîner des dommages de la matière blanche [23] résultant de la matrice métalloprotéase 2 

(MMP-2) [28]. En effet, MMP-2 peut digérer la membrane basale entrainant une perturbation 

de la BHE ou peut être impliquée directement dans les lésions de la matière blanche par une 

digestion de la myéline [28, 29]. 

L’hypertension entraîne également une augmentation de la rigidité des grosses artères [23] 

menant à une élévation de la pression sanguine systolique sans introduire des changements au 

niveau de la pression sanguine diastolique. Par conséquent, une élévation importante de la 

pression artérielle pulsée est observée et elle est associée à une diminution de la résistance des 

artérioles. Par ce mécanisme, la microcirculation cérébrale peut s’endommager entraînant une 

diminution de débit sanguin susceptible d’engendrer une ischémie cérébrale [22, 23, 30]. 

D’autres changements structurels sont associés à l’hypertension, notamment l’accumulation 

des plaques d’athérosclérose dans les artères cérébrales, la lipohyalinose et l’artériosclérose 

qui peut entraîner des lésions au niveau de la matière blanche [22, 23]. 

Du point de vue fonctionnel, l’hypertension peut engendrer un dysfonctionnement de 

l’endothélium [22, 23, 31-33] suite à une réduction de la synthèse de l’oxyde nitrique (NO), 

responsable du maintien de la fonction de l’endothélium vasculaire [31, 34]. Ce 

dysfonctionnement entraîne, une vasoconstriction, une réaction inflammatoire ainsi qu’un 

potentiel de thrombose [31, 34]. Chez la souris hypertensive, une augmentation des espèces 

réactives d’oxygène (ROS) a été observée [35], ainsi qu’une diminution de la densité vasculaire 

cérébrale, une réduction du débit sanguin cérébral et une augmentation de la perméabilité de 

BHE [22, 35, 36]. Le dysfonctionnement de BHE peut entraîner une accumulation des beta-

amyloïdes [15], engendrant à son tour une altération de la matière blanche. En effet, plusieurs 

études suggèrent aussi l’implication de dépôts de plaques de beta-amyloïdes dans la réduction 

de l’intégrité de la matière blanche, que ce soit par dégénérescence d’axone [20, 37] ou par 

perte de la myéline [16, 19]. Quant aux régions les plus vulnérables à l’hypertension, des études 

cliniques ont démontré que les lésions de la matière blanche sont plus sévères dans les régions 

périventriculaires que dans les régions sous-corticales [38-40]. Le mécanisme exact qui 
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contribue à la dégradation de la matière blanche reste mal connu. 

1.3 Imagerie de la matière blanche 

Parmi les défis permettant d’atteindre une meilleure compréhension de la pathogenèse, celui 

d’identifier et de mesurer dans le cerveau entier la matière blanche, et son intégralité en présence 

d’hypertension et d’Alzheimer est lié au développement de nouvelles techniques d’imagerie. 

1.3.1 Imagerie de la matière blanche par IRM 

L’imagerie par résonance magnétique du tenseur de diffusion, une technique d’imagerie 

cérébrale non invasive, est basée sur la mesure de la diffusion anisotrope des molécules d’eau 

le long des fibres nerveuses. Cette diffusion anisotrope est due aux composantes cellulaires des 

axones, à la gaine de myéline, ainsi qu’aux neurofilaments, qui freinent le mouvement des 

molécules d’eau dans la direction perpendiculaire à l’axone [41, 42]. L’IRM de diffusion a été 

utilisée afin de caractériser les changements structurels in vivo de l’architecture et de l’intégrité 

de la matière blanche en 2D et 3D [9, 42-44]. Par exemple, l’augmentation de la fraction 

d'anisotropie (FA) correspond à une élévation de la diffusion dans une direction parallèle aux 

axones ce qui reflète leur dégénérescence [9, 41], tandis qu’une élévation de la valeur de la 

diffusivité radiale indique une démyélinisation. 

Toutefois, cette technique est limitée par une faible résolution spatiale de l’ordre du millimètre 

[45] qui ne permet pas de visualiser les fibres individuelles. Quoiqu’utilisée pour mesurer la 

connectivité des fibres nerveuses, des ambiguïtés émergent en présence d’une couche de 

fibres entremêlées [46, 47], de différentes orientations et de très faibles diamètres de l’ordre de 

quelques micromètres [43, 48, 49]. Chez l’humain, le diamètre des fibres nerveuses myélinisées 

du corps calleux varie entre 0.2 et 10 μm et de 1 à 10 μm pour les fibres non myélinisées. 87,9 % 

des fibres du faisceau pyramidal sont de diamètre inférieur à 4 μm, alors que la résolution en 

IRM in vivo est de l’ordre du millimètre. Plusieurs régions restent plus difficiles à caractériser 

telles que les régions sous-corticales où les fibres nerveuses ne sont pas arrangées en paquets et 

sont beaucoup plus entremêlées [48]. À l’échelle microscopique, chez la souris la taille des 

fibres nerveuses varie généralement de 1 à 5 μm [1] alors que la résolution spatiale de l’IRM est 

de l’ordre de 50 μm [50]. 
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1.3.2 Imagerie de la matière blanche à l’aide de la tomographie par 

cohérence optique 

La Tomographie par Cohérence Optique est une technique microscopique ayant la capacité de 

différencier entre la matière grise et la matière blanche en raison de leurs propriétés optiques 

distinctes telles que la diffusion, l’atténuation et l’indice de réfraction. La matière blanche est 

caractérisée par un coefficient de diffusion plus élevé que celui de la matière grise, ce qui peut 

être dû à la myélinisation. Par contre, l’OCT conventionnel est insensible à l’orientation des 

fibres. Notamment, il ne permet pas la visualisation de la biréfringence des fibres nerveuses 

myélinisées dans la direction perpendiculaire à l’axe optique [51]. La biréfringence est une 

propriété optique de la matière blanche qui est due à l’arrangement des macromolécules de 

phospholipides, cholestérol et protéines de la gaine de myéline, des composantes cellulaires des 

axones (microtubules et neurofilaments), mais surtout de la disposition radiale des lipides [47, 

52]. Par définition, elle change l’état de polarisation de la lumière. En effet, lors de l’interaction 

d’une lumière incidente avec un matériel biréfringent, ses composantes orthogonales sont 

modulées différemment [47].  

1.3.3 Imagerie sérielle 

En microscopie, l’approche usuelle vise à imager des tranches de tissu ex vivo. Cette technique 

présente toutefois de nombreuses limites telles que la distorsion des coupes, l’effet de coupe en 

soit qui entraîne des pertes de tissu [3, 53] et finalement l’acquisition d’un grand nombre de 

coupes placées manuellement sur une lamelle de verre, ce qui demande un temps considérable 

[54]. Au cours des dernières années, une technique automatique d’imagerie sérielle a été 

développée où on forme des images d’un tissu tranche par tranche en le coupant. En combinant 

un système de coupe à l’imagerie en bloc,  cette technique permet de réduire le temps 

d’acquisition et l’étude à grande échelle des tissus biologiques en combinant des systèmes 

d’imagerie microscopique permettant d’imager en profondeur tels l’imagerie à deux photons 

[55] et l’OCT [45, 56]. 

Dans le cadre de ce projet, un système d’imagerie OCT sensible à la polarisation est développé 

en utilisant une technique plein champ. À terme ce système pourrait être combiné à un vibratome 

dans le but d’étudier la matière blanche chez la souris Alzheimer hypertensive. 
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1.4 Objectifs du travail de Maitrise  

Ce travail visait à développer un système d’imagerie microscopique qui par design, pourra être 

intégré à un vibratome automatisé. Les objectifs de la maîtrise sont : 

Objectif 1 : Construire un système d’imagerie microscopique combiné à l’OCT sensible à la 

polarisation à plein champ 

Objectif 2 : Caractériser le système pour sa résolution spatiale latérale et axiale, le rapport 

signal à bruit et sa capacité à imager des cibles microscopiques. 

Objectif 3 : Caractériser la capacité du système à imager un tissu biologique. 
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Chapitre 2. Tomographie par cohérence optique : 

théorie 

2.1 Introduction 

La Tomographie par cohérence optique, initialement développée par Huang et coll. du 

Massachusetts Institute of Technology en 1991 [57], a connu un grand essor dans le domaine de 

l’imagerie médicale. Cette technique est similaire à celle de l’imagerie acoustique [58], qui est 

basée sur la mesure de la réflectivité des ultrasons par les tissus biologiques ayant différentes 

impédances acoustiques [59], sauf que l’OCT  utilise la lumière au lieu du son [57, 60]. L’OCT 

permet de fournir des images tomographiques en temps réel des tissus biologiques à très haute 

résolution spatiale [57, 58, 61],  de l’ordre de 1-15 μm [60]. Plusieurs champs d’applications 

ont été développés, notamment la cardiologie où elle a été utilisée pour faire l’imagerie des 

plaques de l’athérosclérose [57, 62], la dermatologie, la neurologie et la neurochirurgie [51], 

l’imagerie gastro-intestinale [62, 63], l’urologie [64], la caractérisation des changements du 

néoplasme, le guidage chirurgical, etc. [62]. L’application clinique la plus répandue de cette 

modalité d’imagerie reste en ophtalmologie [63], par exemple pour diagnostiquer la glaucome 

[60], la dégénérescence maculaire [60, 63] ou même pour la détection précoce de la perte de vue 

[62]. Elle peut aussi servir comme moyen de surveillance de l’évolution de la maladie ou de 

l’efficacité de traitement [62]. 

2.2 Les différents modes d’acquisition de l’OCT 

L’acquisition d’une image OCT peut se faire selon différents modes, chacun exploitant le même 

principe physique sous-jacent, mais de différente manière. 

2.2.1 OCT dans le domaine temporel 

Dans son implémentation la plus simple, l’OCT utilise un dispositif expérimental illustré dans 

la Figure 2.1, et consiste en une source de lumière de faible cohérence optique [60] éclairant un 

interféromètre de Michelson [65]. Une lame séparatrice ou un coupleur est employé afin de 

séparer le faisceau lumineux issu de la source en deux parties qui ensuite traversent une distance 
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 .௦ respectivement dans les bras de référence et de l’échantillon de l’interféromètreܮ ோ etܮ

L’interférence entre la lumière réfléchie par l’objet et celle du miroir de référence, n’aura lieu 

que si la différence de marche (ߜ = 2݈ோ − 2݈௦ = 2∆݈) [66] entre les deux bras de 

l’interféromètre est inférieure à la longueur de cohérence temporelle de la source [67, 68].  

Un balayage en profondeur de l’échantillon peut être réalisé par un déplacement du miroir de 

référence, ce qui permettra d’accéder aux différentes interfaces réfléchissantes de l’objet [68] . 

L’acquisition du signal se fait généralement par une photodiode [69] afin d’enregistrer un profil 

de réflectivité de l’échantillon. Un balayage de faisceau sur l’échantillon latéralement permettra 

quant à lui de former une image. La reconstruction d’une image tomographique en 2D est 

possible par la combinaison de lignes A successives [60]. Cette configuration est appelée 

Tomographie par Cohérence Optique Temporelle. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.1. Diagramme de l’OCT dans le domaine temporel, adaptée de [70]. 

L’intensité globale réfléchie mesurée à l’entrée du détecteur en négligeant la polarisation de la 

lumière est donnée par l’expression suivante [70]: 

(ݐ)ܫ  = ோܧ| +  ௌ|ଶܧ

où ܧோ et ܧௌ  désignent respectivement les champs électriques réfléchis par les bras de référence 

et d’échantillon : 

 

(2.1) 

Échantillon 

Translation du miroir de 

référence (balayage axial) 

Détecteur 

Source 

∆݈ 
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ோܧ = ோ଴   exp(݅(2݇ோ ݈ோܧ − ௌܧ ((ݐ߱ = ௌ଴   exp(݅(2݇ௌ ݈ௌܧ −  ((ݐ߱

 

et ݇ோ et ݇௦ décrivent la constante de propagation de la lumière respectivement dans le bras de 

référence et d’échantillon, ω est la fréquence angulaire optique. En replaçant l’équation (2.2) et 

(2.3) dans l’équation (2.1), on obtient : 

(ݐ)ܫ  = ோ଴ଶܧ + ௌ଴ଶܧ + ݏ݋ܿ ௌ଴ܧ ோ଴ܧ2 ∆߶ 

 ∆߶ = 2݇ௌ݈ௌ − 2݇ோ݈ோ 

 

Ainsi, le signal d’interférence est représenté par un terme en cosinus qui voit une différence de 

phase générée entre les deux bras de l’interféromètre variant selon le déplacement du miroir de 

référence, ce qui engendre une variation périodique du signal.  

Dans le cas où ݇ = ݇ௌ = ݇ோ = ଶగ௡ఒబ  avec n l’indice de réfraction du milieu et λ0 la longueur 

d’onde centrale, l’équation 2.5 devient :  

 ∆߶ = 2݇∆݈ = ߨ2 ଴ߣ݈∆2݊  

 où                                                               ∆ܮ = ݈ௌ − ݈ோ 

2.2.2 OCT dans le domaine fréquentiel  

L’OCT dans le domaine de Fourier (FD-OCT, Fourier Domain Optical Coherence 

Tomography) est développé par Fercher et coll. en 1995 [61, 71]. Cette technique a permis 

l’accès à l’information en profondeur de l’échantillon par un calcul de la transformée de Fourier 

du spectre du signal interférométrique acquis, sans recours à un déplacement du miroir de 

référence [61].  

Dans l’OCT fréquentielle, deux configurations possibles sont distinguées : la première  consiste 

en une source de spectre large [72] et un spectromètre [61, 73, 74]. Lorsque le faisceau combiné 

en sortie des bras d’échantillon et de référence est couplé à un réseau de diffraction, il est 

(2.2)

(2.3)

(2.4)

(2.5)

(2.6)

(2.7)
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possible de décomposer le signal résultant en des composantes spectrales (݇ = ଶగ௡ఒ   avec λ la 

longueur d’onde et ݊  l’indice de réfraction du milieu [75]). Le signal ensuite enregistré par un 

photodétecteur linéaire permet de lire tout le spectre d’un coup et qui pourrait être un dispositif 

à transfert de charge (barrette CCD) [61, 73, 75, 76] ou un semi-conducteur à oxyde de métal 

complémentaire (CMOS) [73]. La deuxième configuration est similaire à celle de l’OCT 

temporelle, mais réalisée cette fois à l’aide d’une source à balayage spectral (SS-OCT, Swept 

Source Optical Coherence Tomography) qui balaie les longueurs d’ondes [73, 75]. Ce balayage 

peut être très rapide menant à des temps d’acquisition plus courts dans l’OCT fréquentielle par 

rapport à la configuration dans le domaine temporel [69].  

L’analyse du signal provenant de l’OCT fréquentielle est similaire [70]. En notant les signaux 

réfléchis par les deux bras de l’interféromètre par : 

(߱)ோܧ  = ோ exp൫݅(2݇(߱)݈ோݎ(߱) ଴ܧ − (߱)ௌܧ ൯(ݐ߱ = (߱) ଴ܧ න ௌ   (݈ௌାஶ′ݎ
ିஶ ) exp൫݅(2݇(߱)݈ௌ − ൯(ݐ߱ ݈݀ௌ 

où ܧ଴ (߱) est le champ électrique incident sur le bras de référence ou d’échantillon, ݎோ est 

l’amplitude du signal réfléchi par le miroir de référence,  ݎ′ௌ (݈ௌ ) représente la densité de 

réflectivité apparente des diffuseurs dans l’échantillon, ݈ௌ et ݈ோ désignent respectivement les 

longueurs des bras de référence et des diffuseurs dans le bras d’échantillon. 

En négligeant la dispersion spectrale, la constante de propagation s’écrit encore : 

 ݇ோ ݊ோ = ݇ௌ݊ௌ = ݇ = ߱ܿ  
où ߱  est la fréquence angulaire optique, ݊ௌ et ݊ ோ désignent l’indice de réfraction respectivement 

dans le milieu du bras de référence et de l’échantillon. 

Comme dans l’OCT temporelle, l’intensité du signal d’interférence est déterminée en fonction 

du train d’ondes réfléchi dans les deux bras de l’interféromètre : 

(݇)ܫ  = (ܿ݇)ோܧ| +  ௌ (݇ܿ)|ଶܧ

 

(2.8)

(2.9)

(2.10) 

(2.11) 
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En remplaçant les équations 2.8 et 2.9 dans l’équation 2.11 on obtient :  

(݇)ܫ  = ோଶݎ(݇)ܵ + ோ නݎ(݇)2ܵ ᇱௌ (݈ௌାஶݎ
ିஶ ) cos  (2݇(݊ௌ ݈ௌ − ݈ோ))݈݀௦

+ ܵ(݇) ቤන ᇱௌାஶݎ
ିஶ (݈ௌ) exp(݅൫݅2݇(݊ௌ ݈ௌ)൯݈݀ௌቤଶ

 

 

où ܵ(݇) =  ଴ (݇ܿ)| est la distribution de la densité spectrale de la source. Le premier termeܧ|

correspond à l’intensité du signal réfléchi par le bras de référence, le deuxième terme réfère au 

signal d’interférence entre l’intensité issue du bras de référence et celle de l’échantillon. Le 

dernier terme désigne l’intensité de la lumière réfléchie par les différentes structures 

réfléchissantes de l’échantillon et possède une fréquence 2(݊ௌ݈ௌ − ݈ோ ). 

2.2.3 OCT Doppler  

L’imagerie OCT fonctionnelle est devenue possible avec l’introduction du mode 

Doppler, qui permettra non seulement l’imagerie anatomique, mais aussi l’imagerie 

fonctionnelle, notamment l’imagerie in vivo du flux sanguin [77-79] avec plusieurs 

démonstrations notamment dans l’œil i.e. dans la rétine, les fibres nerveuses et choroïdiennes 

sous-fovéale [78] ou dans la peau [80].  Ce concept est basé sur la combinaison l’effet Doppler 

et l’OCT [69, 71, 80].  

 La fréquence Doppler varie en fonction de la vitesse entre l’émetteur et le récepteur, celle-ci 

sera plus grande s’ils se rapprochent et vice versa [69]. En mesurant la fréquence Doppler, il est 

donc possible de retrouver la vitesse de déplacement d’une particule en mouvement d’après 

l’équation suivante [81]: 

 

஽݂ = 2݊௧ ௦ܸ cos (ߠ)ߣ଴  

Où ߣ଴ est la longueur d’onde centrale de la source, ஽݂ est la fréquence Doppler, ௦ܸ la vélocité 

d’un diffuseur en mouvement, ݊௧ est l’indice de réfraction du milieu, θ est l’angle entre la 

direction du flux et l’axe de propagation du faisceau lumineux.  

(2.12) 

(2.14) 

(2.13) 



 

12 

Le décalage Doppler peut être extrait à partir de la phase de signal interférométrique, qui est 

engendrée lors la combinaison entre l’onde réfléchie par le miroir de référence et celle 

rétrodiffusée par les différentes interfaces de l’échantillon. L’extraction de la phase peut aussi 

se faire dans le domaine temporel à partir de l’autocorrélation du signal interférométrique [82, 

83]. 

2.2.4 OCT plein champ  

2.2.4.1 Principe 

Bien que les techniques conventionnelles d’OCT sont basées sur un balayage transversal de 

l’échantillon par un faisceau lumineux [69], la configuration plein champ a permis l’acquisition 

de coupes tomographiques en face (dans le plan XY) sans recours au balayage [84-86] et ceci 

en exploitant une détection parallèle à l’aide d’une caméra CCD [87]. 

2.2.4.2 Les différentes configurations de l’OCT plein champ 

De nombreuses configurations d’OCT plein champ ont été conçues et sont liées au type 

d’interféromètre utilisé : les configurations de Linnik, Michelson et Mirau. Dans la première 

configuration représentée dans la figure 2.2, un objectif de microscope est installé dans les deux 

bras d’un interféromètre de Michelson [69, 84, 86, 88, 89]. L’utilisation d’objectifs de grande 

ouverture numérique est possible afin d’avoir une haute résolution latérale [86]. Les deux 

objectifs sont réglés l’un par rapport à l’autre afin d’optimiser la distance focale et la différence 

de marche dans chaque bras  de l’interféromètre [69, 86]. Dans cette configuration, chaque point 

mesuré traverse la même quantité de verre.  

La configuration Michelson dispose d’un seul objectif placé avant un cube séparateur divisant 

la lumière incidente en deux parties égales et se propageant dans le bras de référence et le bras 

d’échantillon [69, 85, 87, 90]. Le miroir de référence et l’objectif sont réglés de telle façon que 

la surface de référence et celle de la mise au point coïncident [69, 87].  

Dans la configuration de Type Mirau, une lame séparatrice est placée entre un miroir de 

référence intégré à l’objectif et l’échantillon [91-93]. Cette configuration possède l’avantage 

d’être plus stable et plus résistante aux vibrations par rapport à la configuration Linnik [91, 93] 

en raison de la courte distance parcourue par le faisceau lumineux [93]. L’utilisation de grandes 
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distances de travail [91, 93] permet une distance frontale suffisante pour focaliser le faisceau à 

l’extérieur de la lame séparatrice. Par contre, ceci diminue l’ouverture numérique de l’objectif, 

d’où la détérioration de la résolution transversale [69].  

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.2. Les configurations d’OCT plein champ : a) configuration Linnik, b) 

configuration de Mirau, c) configuration de Michelson, adaptée de [69]. 

2.2.4.3 Technique de détection : Méthode de modulation de phase sinusoïdale   

La méthode de modulation de phase est une technique est qui a été largement utilisée dans la 

plupart des techniques d’interférométrie. Elle permet d’extraire la phase du signal par la mesure 

de l’intensité. De nombreux algorithmes ont été conçus, dont la technique basée sur l’oscillation 

sinusoïdale d’un miroir à une fréquence f attaché à un piézoélectrique. Cette oscillation entraîne 

une modulation de phase du signal interférométrique [94]. 

En absence de modulation de phase, l’intensité du signal pour chaque pixel (x, y) est représentée 

par [86, 94]:  

,ݔ)ܫ  ,ݕ (ݐ = ,ݔ)̅ ܫ (ݕ + ,ݔ) ܣ (ݕ ݏ݋ܿ ,ݔ) ߶  (ݕ

 

Cube séparateur 

(a) (b) (c) 

Échantillon 

LS Cube 
séparateur 

C B A 

Miroir de 
Référence 

Source 

Miroir de 
Référence 

Source 
Source 

Miroir de 
Référence 

(2.15) 
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où  ܫ ̅ est l’intensité moyenne du signal, A l’amplitude du signal interférométrique ߶ est sa phase 

optique.  

En faisant une modulation de phase, l’intensité du signal pour chaque pixel (x, y) est définie 

par [86]:   

,ݔ)ܫ    ,ݕ (ݐ = ,ݔ)̅ ܫ (ݕ + ,ݔ) ܣ (ݕ ,ݔ) ߶]ݏ݋ܿ (ݕ + ߰ ݐ߱)݊݅ݏ +  [(ߠ
  

où ߰ et θ sont respectivement l’amplitude et la phase de modulation. L’oscillation du miroir est 

synchronisée avec une caméra, qui enregistre N images interférométriques décalées entre eux 

par période de modulation ܶ = ଶగఠ , par exemple N = 4.  

Le signal pour chaque image en tout pixel (x, y) est donnée par l’équation suivante [94] :   

,ݔ)௣ܧ  (ݕ =  ∫ ,ݔ)ܫ ,ݕ ௣்/ସ(௉ିଵ)்/ସݐ݀(ݐ                p = 1, 2, 3, 4. 

 

Le calcul de l’intégrale de l’équation 2.17 se fait d’abord en décomposant l’intensité en série de 

Fourier en utilisant les fonctions de Bessel, on obtient [94]:  

௣ܧ  = ൫ܶ 4ൗ ൯ (ܫ ̅ + ଴߰ܬ ܣ ݏ݋ܿ ߶) + ൫ܶ ൗߨ ൯ܣ ݏ݋ܿ ߶ ∑ ௃మ೙ (ట)ଶ௡ ାஶ௡ୀଵ ߨ݌݊]݊݅ݏ}  + [ߠ2݊ ݌)݊]݊݅ݏ         − − ߨ(1 + {[ߠ2݊ − ൫ܶ ൗߨ ൯ ܣ ݊݅ݏ ߶ ∑ ௃మ೙శభ (ట)ଶ௡ାଵ  x ቄܿ2݊)ൣݏ݋ + ݌)(1 − 1) ߨ 2ൗ +ାஶ௡ୀ଴         (2݊ + ൧ߠ(1 − ݏ݋ܿ ቂ(ଶ௡ାଵ)௣గଶ + (2݊ +     ቃቅߠ(1
 

En remplaçant p par sa valeur dans l’équation 2.18, on obtient : 

 

 

 

(2.16) 

(2.17) 

(2.18) 
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ଵܧ = ൫ܶ 4ൗ ൯(ܫ ̅ + (߶ݏ݋ܿ(߰)଴ܬܣ + ൫ܶ ൗߨ ൯ݏ݋ܿ ܣ߶ ෍ ଶ(ଶ௡ାଵ)(ట)ଶ௡ାଵܬ  {(ିଵ)ୱ୧୬(ଶ(ଶ௡ାଵ)ఏ)}
ାஶ
௡ୀଵ− ൫ܶ ൗ ߨ ൯݊݅ݏ ܣ߶ ෍ ଶ௡ାଵ(ట)(ଶ௡ାଵ)ܬ  ൛ୡ୭ୱ൫(ଶ௡ାଵ)ఏ൯ି(ିଵ)೙ୱ୧୬ (ଶ௡ାଵ)ఏ)ൟ.

ାஶ
௡ୀ଴  

 

ଶܧ = ൫ܶ 4ൗ ൯(ܫ ̅ + (߶ݏ݋ܿ(߰)଴ܬܣ + ൫ܶ ൗߨ ൯ݏ݋ܿ ܣ߶ ෍ ଶ(ଶ௡ାଵ)(ట)ଶ௡ାଵܬ  {ୱ୧୬(ଶ(ଶ௡ାଵ)ఏ)}
ାஶ
௡ୀଵ        

− ൫ܶ ൗ ߨ ൯݊݅ݏ ܣ߶ ෍ ଶ(ଶ௡ାଵ)(ట)ଶ௡ାଵܬ  ൛ୡ୭ୱ൫(ଶ௡ାଵ)ఏ൯ା(ିଵ)೙ୱ୧୬ (ଶ௡ାଵ)ఏൟ.
ାஶ
௡ୀ଴  

 

ଷܧ = ൫ܶ 4ൗ ൯(ܫ ̅ + (߶ݏ݋ܿ(߰)଴ܬܣ + ൫ܶ ൗߨ ൯ݏ݋ܿ ܣ߶ ෍ ଶ(ଶ௡ାଵ)(ట)ଶ௡ାଵܬ  {ୱ୧୬(ଶ(ଶ௡ାଵ)ఏ)}
ାஶ
௡ୀଵ        

− ൫ܶ ൗ ߨ ൯݊݅ݏ ܣ߶ ෍ ଶ௡ାଵ(ట)(ଶ௡ାଵ)ܬ  ൛ିୡ୭ୱ൫(ଶ௡ାଵ)ఏ൯ା(ିଵ)೙ୱ୧୬ (ଶ௡ାଵ)ఏൟ.
ାஶ
௡ୀ଴  

 

ସܧ = ൫ܶ 4ൗ ൯(ܫ ̅ + (߶ݏ݋ܿ(߰)଴ܬܣ + ൫ܶ ൗߨ ൯ݏ݋ܿ ܣ߶ ෍ ଶ(ଶ௡ାଵ)(ట)ଶ௡ାଵܬ  {ୱ୧୬(ଶ(ଶ௡ାଵ)ఏ)}
ାஶ
௡ୀଵ        

− ൫ܶ ൗ ߨ ൯݊݅ݏ ܣ߶ ෍ ଶ௡ାଵ(ట)(ଶ௡ାଵ)ܬ  ൛ିୡ୭ୱ൫(ଶ௡ାଵ)ఏ൯ି(ିଵ)೙ୱ୧୬ (ଶ௡ାଵ)ఏൟ.
ାஶ
௡ୀ଴  

 

L’image résultante obtenue par est la combinaison différentielle des quatre images 

interférométriques : 

ܧ  = ଵܧ) − ଶ)ଶܧ + ଷܧ) −  ସ)ଶܧ

 

(2.19)

(2.20)

(2.21)

(2.22)

(2.23)
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1ܧ) − (2ܧ = ܣ2ܶ)− ൗߨ  ) ൥ܿݏ݋߶ ෍ 1+2݊(߰)(1+2݊)2ܬ  sin ∞+ߠ(2݊+1)2
݊=1   

− ෍ ߶݊݅ݏ 1+2݊(߰)(1+2݊)ܬ  (−1)݊ sin(2݊+1)ߠ+∞
݊=0  ൩ 

ଵܧ)   − (ଶܧ   = ܣ2ܶ) ൗߨ Γܿ߶ݏ݋ܿ] (  −   [ ݏΓ ߶݊݅ݏ
 

où          Γ௖ = ∑ మ(మ೙శభ)మ೙శభܬ ୱ୧୬(ଶ(ଶ௡ାଵ)ఏ)ାஶ௡ୀଵ  

 

                 Γ௦ = ∑ (−1)௡ାஶ௡ୀ଴ మ(మ೙శభ)మ೙శభܬ   ୱ୧୬ (ଶ௡ାଵ)ఏ 

1ܧ)  − ଶ(2ܧ = 2ܣ4ܶ2) 2൘ߨ  ) [Γܿ ܿݏ݋߶ + Γ2[߶݊݅ݏ ݏ 

3ܧ)  − (4ܧ = ܣ2ܶ)− ൗߨ  ) ൥ܿݏ݋߶ ෍ 1+2݊(߰)(1+2݊)2ܬ  sin ∞+ߠ(2݊+1)2
݊=1  

+ ෍ ߶݊݅ݏ  1+2݊(߰)(1+2݊)ܬ  (−1)݊ sin(2݊+1)ߠ+∞
݊=0  ൩ 

3ܧ)  − ଶ(4ܧ = 2ܣ4ܶ2) 2൘ߨ  ) [Γܿ ܿݏ݋߶ + Γ2[߶݊݅ݏ ݏ  
 
En remplaçant les équations 2.27 et 2.29 dans l’équation 2.23 :  

ܧ  = ቀ4ܶଶܣଶ ଶൗߨ ቁ ([ܿݏ݋߶Γܿ − ଶ[ ݏΓ ߶݊݅ݏ +  [Γܿ ܿݏ݋߶ + Γ݊݅ݏ ݏ߶]ଶ) 

 

Afin de simplifier l’équation 2.27, on pose : 

௖߁  = ௦߁  ߜ ݏ݋ܿ ܤ =  Telle que B ߳ ℛ         ߜ ݊݅ݏ ܤ
(2.31)

(2.24)

(2.25)

(2.26)

(2.27)

(2.28)

(2.30)

(2.32)

(2.33)

(2.29)
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En remplaçant 2.31 et 2.32 dans l’équation 2.30 : 

ܧ   = ቀ4ܶଶܣଶ ଶൗߨ ቁ ଶܤ  ቀܿݏ݋ଶ(߶ − ଶ(ߜ + ߶)ଶݏ݋ܿ −  ଶቁ(ߜ

 

2.3 Polarisation de la lumière  

2.3.1 Description de l’onde de lumière 

Depuis les années 1800, J. Clerk et Maxwell ont décrit la lumière comme une onde 

électromagnétique. Celle-ci est composée d’un champ magnétique ܤሬ⃗  et d’un champ électrique ܧሬ⃗  se propageant chacun dans la direction du changement de l’autre. Par exemple, un champ 

magnétique B est généré par la variation de E en fonction du temps. L’onde est représentée 

généralement par son champ électrique ܧሬ⃗  et sa direction de propagation. 

Soit une onde lumineuse propageant selon la direction z, celle-ci oscille dans le plan transverse 

x-y. Le champ électrique résultant représenté dans la figure 2.3 est décrit par l’expression 

suivante : ܧሬ⃗ (௭,௧) = ሬ⃗ܧ ௫(ݖ, (ݐ + ሬ⃗ܧ ௬ (ݖ,  (ݐ

 Eሬሬ⃗ ୶ (z, t) = ı̂ E଴୶ cos(kz − ωt), Eሬሬ⃗ ୷ (z, t) = ȷ̂ E଴୷ cos(kz − ωt + ε), ε est la différence de phase 

entre les deux ondes propageant selon la direction z, E଴୶ et E଴୷ sont les amplitudes des ondes 

orthogonales qui oscillent respectivement selon l’axe x et y et ω est la fréquence angulaire. La 

lumière est dite polarisée linéaire horizontale ou verticale si l’amplitude du champ dans l’une 

des deux directions x ou y est nulle [95]. Une onde est polarisée linéaire dans le plan xy et 

orientée selon un angle qui dépend du rapport entre les deux amplitudes [96] dans le cas où la 

différence de phase est un multiple entier de ±nπ. Dans ce cas on distingue deux 

possibilités [95]: 

Si ε est un multiple entier pair de  ±nπ avec (n = 0, 2, 4…) alors les deux ondes sont en phases, 

le champ électrique résultant devient : 

 

(2.35) 

(2.34)
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ሬ⃗ܧ = ൫ଓ̂ ܧ଴௫ + ଔ̂ ܧ଴௬൯ cos(݇ݖ −  (ݐݓ

 

Si ε est un entier multiple impair de ±nπ alors les deux ondes sont déphasées de 180°, le champ 

électrique s’écrit sous la forme de :  

ሬ⃗ܧ  = ൫ଓ̂ ܧ଴௫ − ଔ̂ ܧ଴௬൯ cos(݇ݖ −  (ݐݓ

 

 

 

 

 

 

  

 

 

Figure 2.3. Lumière polarisée linéairement, adaptée de [95]. 

2.3.2 Onde polarisée circulairement 

Dans le cas où les deux amplitudes E଴୶ et E଴୷ sont égales, et que la valeur de différence de 

phase ߝ = − ஠ଶ + 2mπ, avec m = (±0,1,2,3 … ), la polarisation est dite circulaire. En effet, la 

direction d’oscillation du champ électrique Eሬሬ⃗  varie au cours du temps, par conséquent, il n’existe 

pas un plan privilégié d’oscillation. Les composantes du champ électrique s’expriment alors 

par [95]:  

ሬ⃗ܧ  ௫(ݖ, (ݐ = ଓ̂ ܧ଴ cos(݇ݖ − ሬ⃗ܧ (ݐ߱ ௬(ݖ, (ݐ = ଔ̂ ܧ଴ sin(݇ݖ −  (ݐ߱

 

Le champ électrique résultant tourne dans le sens horaire (figure 2.4) avec une fréquence 

angulaire  ω:  

 

ሬ⃗ܧ ௫ 

ሬ⃗ܧ ௬ ܧሬ⃗  

x 

y 

z  

(2.36) 

(2.37) 

(2.38) 

(2.39) 
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Eሬሬ⃗ = E଴ [ı̂  cos(kz − ωt) + ȷ̂  sin(kz − ωt)] 
 

Pour une différence de phase ߝ = ஠ଶ + 2mπ, avec m = (±0,1,2,3 … ), la lumière garde son état 

de polarisation circulaire mais dans un sens anti-horaire et son champ électrique dans ce 

devient : 

 Eሬሬ⃗ = E଴ [ı̂  cos(kz − ωt) − ȷ̂  sin(kz − ωt)] 
 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.4. Rotation du champ électrique dans le sens horaire, adaptée de [95]. 

2.3.3 Représentation de la lumière polarisée 

2.3.3.1 Polarimétrie de Stokes 

Une première représentation de l’état de polarisation d’un faisceau lumineux a été introduite par 

Georges Gabriel Stokes en 1852 [95, 97, 98]. Dans ce formalisme, l’état de polarisation de la 

lumière est déterminé par quatre quantités mesurables I, Q, U et V  appelés paramètres de Stokes 

[97-100], parfois aussi désignés par  ܵ଴, ܵଵ, ܵଶ et ܵଷ [95]. La représentation de stokes peut être 

déterminée expérimentalement en mesurant l’intensité de la lumière de différents états de 

polarisation à l’aide d’un détecteur et de deux polariseurs dont le premier permettra l’obtention 

d’une polarisation rectiligne et l’autre d’une polarisation circulaire [99]. Le vecteur de Stokes 

décrivant l’état de polarisation est un vecteur colonne donné par l’expression suivante :  

 

ܵ = ൮ܵ଴ܵଵܵଶܵଷ൲ = ൮ ܫܷܳ
ܸ൲ 

(2.40) 

(2.41) 

ωt x 

y Eሬሬ⃗

(2.42) 
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Les paramètres de Stokes sont représentés en fonction des composants du champ électrique 

comme suit [98] : 

  ܵ଴ = ଴௫ଶܧ + ଴௬ଶܧ , ܵଵ = ଴௫ଶܧ − ଴௬ଶܧ , ܵଶ = ଴௬ܧ ଴௫ܧ2 cos ଷܵ ,ߝ = ଴௬ sinܧ ଴௫ܧ2  ,ߝ
 

où ܵ଴ est l’intensité totale de la lumière, ܵଵ décrit l’intensité de la polarisation rectiligne 

transmise par un polariseur orienté respectivement à 0° et 90°, ܵଶ désigne l’état de polarisation 

de la lumière à ±45° mesuré par une orientation de l’angle du polariseur à +45° et -45°, ܵଷ est 

l’intensité de la  polarisation circulaire gauche ou droite.  

Pour une polarisation linéaire horizontale, la composante verticale est nulle ܧ଴௬ଶ = 0 et ܧ଴௫ଶ   : ଴ alors le vecteur de Stokes estܫ=

ܵ = ଴ܫ  ൮1100൲ 

De la même manière, le vecteur de Stokes pour une polarisation linéaire verticale est défini par :  

ܵ = ଴ܫ  ൮ 1−100 ൲ 

où ܧ଴௬ଶ = ଴௫ଶܧ ଴ etܫ = 0. 

Dans le cas où les deux composantes verticale et horizontale sont en phase (ߝ = 0) et possèdent 

la même amplitude (ܧ଴௫ଶ = ଴௬ଶܧ = ଴)ଶܧ , alors on peut écrire :  

ܵ = ଴ܫ  ൮1010൲ 

où ܫ଴ =  ଴ଶܧ2

(2.43) 

(2.44) 

(2.45) 

 

(2.47) 

(2.48) 

(2.49) 

(2.46) 
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Pour une polarisation rectliligne à -45°, la différence de phase ߝ = 180°, par contre les valeurs 

d’mplitudes pour les deux composantes verticale et horizontale restent égaux, le vecteur de 

Stokes est défini par :  

ܵ = ଴ܫ  ൮ 10−10 ൲ 

où ܫ଴ =  ଴ଶܧ2

Prenons le cas d’une polarisation circulaire droite, ܧ଴௫ଶ = ଴௬ଶܧ = ߝ ଴ଶ etܧ = 90° alors : 

ܵ = ଴ܫ  ൮1001൲ 

où ܫ଴ =  ଴ଶܧ2

Ces deux conditions ܧ଴௫ଶ = ଴௬ଶܧ = ߝ ଴ଶ et une différence de phaseܧ = −90° définissent une 

polarisation circulaire gauche, alors on peut écrire : 

ܵ = ଴ܫ  ൮ 100−1൲ 

où ܫ଴ =  ଴ଶܧ2

La normalisation des paramètres de Stokes peut être effectuée en les divisant par la valeur de 

l’intensité totale ܵ଴[95, 99], ce qui donne les vecteurs suivants : (1,1,0,0), (1,-1,0,0,), (1,0,1,0), 

(1,0,-1,0),(1,0,0,1), (1,0,0,-1) qui correspondent respectivement à l’état de polarisation 

horizontal, vertical, rectiligne à +45° et -45°, circulaire droit et gauche [95, 100, 101]. La lumière 

totalement polarisée vérifie la condition suivante ܵ଴ଶ = ܵଵଶ + ܵଶଶ + ܵଷଶ, tandis que pour une onde 

partiellement polarisée ܵ଴ଶ ≥ ܵଵଶ + ܵଶଶ + ܵଷଶ [98]. 

2.3.3.2 La matrice de Mueller 

En 1943, Hans Mueller a proposé dans le papier de Perrin puis de Soleillet que les paramètres 

de Stokes peuvent être calculés lors de leur passage à travers les éléments optiques à l’aide d’une 

matrice 4 x 4. La matrice décrit un élément optique capable d’introduire des changements à 

l’état de polarisation de la lumière comme les polariseurs, les lames à retards, les dépolariseurs 

et les rotateurs [98].  

(2.50) 

(2.51) 

(2.52) 
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Soit S le vecteur de Stokes d’une onde lumineuse polarisée et M la matrice de transformation 

d’un matériau polarisant, le vecteur de Stokes ܵ′ décrivant l’état de polarisation de la lumière 

transmise est défini par la relation suivante [98] : 

 ܵᇱ = .ܯ  ܵ 

⎝⎜⎜
⎛ܵ଴ᇱܵଵᇱܵଶᇱܵଷᇱ ⎠⎟⎟

⎞ = ⎝⎜
⎛݉଴଴  ݉଴ଵ   ݉଴ଶ   ݉଴ଷ݉ଵ଴  ݉ଵଵ   ݉ଵଶ   ݉ଵଷ݉ଶ଴  ݉ଶଵ   ݉ଶଶ   ݉ଶଷ݉ଷ଴  ݉ଷଵ   ݉ଷଶ   ݉ଷଷ⎠⎟

⎞
⎝⎜
⎛ܵ଴ܵଵܵଶܵଷ⎠⎟

⎞
 

 

2.3.3.2.1 Matrice de Mueller pour un polariseur 

La matrice de Mueller d’un polariseur peut être présentée en fonction de l’amplitude des 

coefficients d’atténuation des axes de transmission orthogonaux par p୶ et p୷ : 
 

ܯ = ⎣⎢⎢⎢
௫ଶ݌    ⎡ + ௬ ଶ݌ ௫  ଶ݌                      − ௫ଶ݌                ௬ଶ            0               0݌ − ௫ଶ݌             ௬ଶ݌  + ௬݌௫݌௬           0              0                       0                    0              2݌ ௫݌௬ଶ               0             0            0                       0            2݌  ⎦⎥⎥⎥

⎤
 

 

La matrice de Mueller est représentée sous la forme trigonométrique par : 

ܯ = ଶ2݌ ⎝⎜
⎛ 1        cos 0cos 2γ           0      ߛ2 ⎟⎠         ߛ2݊݅ݏ          0            0            0                          0        ߛ2݊݅ݏ       0             0                0           0            1        

⎞
 

 

Où pଶ = p୶ଶ + p୷ଶ et p୶ = p cos γ ,p୷ = p sin γ, γ est la différence de phase comprise entre 0° 

et 90°.  Le polariseur linéaire permettra d’avoir une lumière polarisée dans une direction 

parallèle à son axe de transmission. Prenons l’exemple d’un faisceau lumineux naturel L 

traversant un polariseur (P) parfait, linéaire horizontal représenté dans la figure 2.5, seules les 

composantes du champ qui sont dans la direction de l’axe de transmission seront sélectionnées 

et la lumière transmise sera polarisée dans une direction transversale  [95] : 

(2.53) 

(2.54) 

(2.55) 

(2.56) 
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Figure 2.5. Action d’un polariseur linéaire sur un faisceau lumineux, adaptée de [95, 
98] 

 

Le vecteur de Stokes décrivant l’état de polarisation de la lumière résultante peut être calculé 

comme suit [100] :  

 ܵ′ = .(ܲ)ܯ  ܵ௅, 
ܵ′ = 12 ⎝⎜

⎛1         1      0         01         1      0         00         0      0         00         0      0         0⎠⎟
⎞ ⎝⎜

⎛1000⎠⎟
⎞ = 12 ⎝⎜

⎛1000⎠⎟
⎞

 

 

2.3.3.2.2 Matrice de Mueller pour une lame à retard 

Les lames à retard sont des matériaux biréfringents (voir la section suivante) [95] capables 

d’introduire un changement de l’état de polarisation de la lumière incidente, en créant une 

différence de phase entre les deux composantes orthogonales du faisceau [98]. On distingue la 

lame à demi-onde et à quart d’onde. Le premier type de lame permettra d’introduire une 

différence de phase de ఒబଶ  entre les deux composantes de la (en radians et 180 en degré ߨ) ,

lumière, par contre la lame à quart d’onde crée une différence de phase = 90° [98]. La matrice 

de Mueller représentant l’action d’une lame à retard est exprimée par [98]: 

ܯ = ⎝⎜
⎛ − 0     0                ߶݊݅ݏ     ߶ݏ݋ܿ  0     0         0         0      1      00         0      1      1 ⎟⎠     ߶ݏ݋ܿ   ߶݊݅ݏ

⎞
 

 

 ௛ܮ

L ݌௫ 

௬݌݌ ௬݌

(2.57) 

(2.58) 

(2.59) 
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La matrice de Mueller d’une lame à retard à demi-onde dont son axe rapide est orienté selon 

x est déterminée à partir de l’équation 2.59 par : 

ܯ ൬2ߣ൰ = ⎝⎜
⎛ 1         0      0         00         1      0         0    0         0     − 1     0        0        0       0        − 1⎠⎟

⎞
 

 

Prenons l’exemple d’une polarisation circulaire droite ܵ ௗ qui interagit avec une lame demi-onde, 

celle-ci inverse le sens de rotation de la polarisation, le vecteur de Stokes S′ de la polarisation 

résultante est déterminé comme suit : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.6. Action d’une lame demi-onde de la lumière polarisée circulairement 

 ܵᇱ = ܯ  ൬ߣ଴2 ൰ . ܵௗ, 

⎝⎜
⎛ 10−10 ⎠⎟

⎞ = ⎝⎜
⎛ 1         0      0         00         1      0         0    0         0     − 1     0        0        0       0        − 1⎠⎟

⎞
⎝⎜
⎛ 1 0 10 ⎠⎟

⎞
 

 

Pour une lame quart d’onde dont l’axe rapide est orienté selon la direction horizontale, la matrice 

de Mueller est : 

   Lame demi-onde 

Polarisation 
circulaire gauche 

Polarisation 
circulaire droite 

(2.60) 

(2.61) 

(2.62) 
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ܯ ൬4ߣ൰ = ⎝⎜
⎛ 1         0      0         00         1      0         00         0      0         0     0         0     − 1    0     ⎠⎟

⎞  
 

Une lame à retard est capable d’engendrer un faisceau lumineux polarisé circulairement (gauche 

ou droit), si la lumière incidente polarisée linéairement est orientée à ±45°  par rapport à l’axe 

rapide de la lame [98] : ܵ′ = ܯ  ൬ߣ଴4 ൰ . ܵ±ସହ°, 

⎝⎜
⎛ 10±10 ⎠⎟

⎞ = ⎝⎜
⎛ 1         0      0         00         1      0         00         0      0         0     0         0     − 1     0     ⎠⎟

⎞
⎝⎜
⎛ 1 0 ±10 ⎠⎟

⎞
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.7. Création d’un faisceau lumineux polarisé circulairement lors de 

l’interaction d’une lumière orientée à +45° par rapport à l’axe rapide d’une lame quart 

d’onde. 

2.3.3.3 Formalisme de Jones  

Dans les années 1940, R. Clark Jones a développé un formalisme permettant de déterminer l’état 

de polarisation de la lumière en utilisant des vecteurs complexes. En utilisant un vecteur 2x1 

appelé vecteur de Jones, la polarisation elliptique de la lumière est représentée par [98] : 

45° 

(2.63) 

(2.64) 

(2.65) 
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ܧ = ቆܧ௫ܧ௬ቇ = ቆ  ௢௬ ݁௜ఝ೤   ቇܧ     ଴௫ ݁௜ఝೣܧ

 

La normalisation de vecteur de Jones est donnée par [70] : ܧ = 1ටܧ௫଴ଶ + ௬଴ଶܧ  ቆ  ௬଴ ݁௜∆ఝቇܧ௫଴ܧ

Pour une polarisation horizontale, en remplaçant  E୭୷ dans l’équation de normalisation on 

obtient : ܧ = ൬10൰ 

Pour une polarisation verticale,  E଴୶ = 0 le vecteur de Jones est donné par :  ܧ = ൬01൰ 

De la même façon, pour une polarisation rectiligne à 45°,  E୭୷ = E୭୶ et φ୶ = φ୷ alors : ܧ = 1√2 ൬11൰ 

Pour une lumière polarisée circulaire droite,  E୭୷ = E୭୶ et φ୷−φ୶ = + ஠ଶ donc on obtient : ܧ = 1√2 ൬ 1−݅൰ 

Pour une lumière polarisée circulaire gauche,  E୭୷ = E୭୶ et φ୶−φ୷ = − ஠ଶ donc on obtient : ܧ = 1√2 ൬ 1+݅൰ 

 

2.4 La biréfringence 

Certains matériaux cristallins comme la calcite et le quartz présentent un arrangement 

géométrique asymétrique des molécules qui les constituent, les rendant anisotropes [95]. Cette 

anisotropie permettra la double réfraction appelée également ‘’Biréfringence’’ (Figure 2.8 (a)). 

Cette propriété optique fut découverte par Christian Huygens en 1690 [102].  

Lors de l’interaction d’une lumière non polarisée avec un matériau biréfringent (ex. le calcite) 

dans une direction normale à la surface principale (Figure 2.8 (b)), ceci se divise en deux rayons 

(2.66) 

(2.67) 

(2.68) 

(2.69) 

(2.70) 

(2.71) 

(2.72) 



 

27 

polarisés linéaires orthogonaux appelés rayons ordinaire (o) et extraordinaire (e) [95, 102]. Le 

champ électrique du rayon ordinaire est normal à l’axe optique et se propage avec un indice de 

réfraction ݊௢ et une vitesse ݒ˔. Par contre, dans une direction normale à l’axe optique, le champ 

électrique du rayon e est parallèle à l’axe optique, traversant la calcite avec une vitesse ݒꞋꞋ et un 

indice de réfraction ݊௘ avec ݊௢ ≠ ݊௘ [95].  

La vitesse de propagation du rayon est calculée à partir de l’indice de réfraction [66] selon 

l’expression suivante [95] :  ݊௘ = ꞋꞋ , ݊௢ݒܿ =   ˔ݒܿ
Les deux indices de réfraction définissent la biréfringence d’un matériau ∆௡= ݊௘ − ݊௢, qui 

peut  être  négative ou positive. Si nୣ > n୭, le matériau possède une biréfringence positive, c’est 

le cas du quartz (à ߣ଴ = 589,3 nm, nୣ = 1,5534 et  n୭ = 1,15443, ∆௡= −0,0091) [95], 

autrement le matériau est dit négatif comme le calcite (ߣ଴ = 394 nm, nୣ = 1,49810 et n୭ =1,68374, ∆௡= −0,1856 ) [102]. 

 

     
  

 

Figure 2.8. La biréfringence : a) la double réfraction d’un cristal de calcite (photo 

prise par G. Jerbi), b) Division d’une lumière incidente lors de l’interaction avec 

un cristal de calcite en deux rayons ordinaire (o) et extraordinaire (e), adaptée de 

[95]. 

Axe optique 

   Rayon o 

Rayon e 

i 

(a) (b) 

(2.73) 

(2.74) 
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On trouve également d’autres matériaux biréfringents dits biaxes, comme ceux qui 

appartiennent à la famille des cristaux monocliniques, orthorhombiques et tétragonaux. Ceux-

ci possèdent deux axes optiques et trois indices de réfraction. Leur biréfringence peut-être 

calculée à partir de la valeur maximum et minimum des indices de réfraction principaux [95].  

2.5 Évaluation des performances d’un système OCT 

2.5.1 Résolution d’un système d’imagerie  

Le pouvoir de résolution d’un système de microscopie est le plus souvent identifié par le critère 

de Rayleigh. Considérons l’image de deux points lumineux proches d’un objet qui se recouvrent 

partiellement, ceux-ci sont résolus par le système si le minimum du premier lobe central de 

l’image du premier point coïncide avec le maximum du lobe central de l’image de second point 

lumineux (figure 2.9). D’autres critères sont également admis au début du XXe siècle tels que 

le critère de Schuster,  qui considère que deux objets ponctuels sont séparés s’il n’y a aucun 

chevauchement entre les lobes centraux des deux points lumineux d’un objet [103]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2.9. Critère de Rayleigh adaptée de [103]. 

 

Pour un système OCT, l’image est tri-dimensionelle et la résolution est distincte dans les 

directions axiales et latérales.   

t 
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2.5.2 Résolution axiale (RA) 

La résolution axiale est déterminée à partir de la largeur à mi-hauteur (FWHM pour Full Width 

at Half Maximum) de l’enveloppe gaussienne de l’interférogramme. Elle est également 

proportionnelle à la longueur de cohérence temporelle de la source lumineuse [69]. Pour une 

source possédant une forme gaussienne, la résolution axiale (RA) dans l’air  est définie par [70] :  

ܣܴ  = 2൫√2݈݊2൯ ߪ௟ 
௟ߪ  = ୡ஢ಜଶ  , 
 
 où σத est l’écart type de l’enveloppe gaussienne temporelle définie par : 
ఛߪ  =  ఠߪ1

ఠߪ  = ଴ଶߣܿߨ2 ఒߪ = ଴ଶߣܿߨ  2݈݊2√ߣ∆

ఒߪ  =  2݈݊2√2ߣ∆

 
 
 
En remplacant 2.78 et 2.79 dans 2.76, on obtient : 
௟ߪ  = ߣ∆ ଴ଶ √2݈݊22ߣ  
 
L’expression de la résolution axiale est alors donnée par :  ܴܣ = ߨ2݈݊2  ߣ∆଴ଶߣ 
 

où  ߣ଴. et ∆λ sont respectivement la longueur d’onde centrale de la source lumineuse et sa largeur 

spectrale à mi-hauteur. 

(2.75) 

(2.76) 

(2.78) 

(2.77) 

(2.81) 

(2.79) 

(2.80) 
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2.5.3 Résolution latérale (RL)  

Une caractéristique particulière de l’OCT vient du fait que les résolutions latérales et axiales 

sont mesurées à partir de paramètres indépendants. Bien que la première dépend principalement 

des caractéristiques de la source lumineuse, la deuxième est définie par l’ouverture numérique 

de l’objectif utilisé pour imager l’échantillon [69, 104]. Pour une source lumineuse de 

distribution gaussienne, la résolution latérale dans l’air est déterminée par  [70]: 

 ܴ௅ = ߨ଴ଶߣ2 1ܱܰ
 

 
où ߣ଴ est la longueur d’onde centrale du faisceau incident illuminant l’objet, et l’ouverture 

numérique est ܱܰ ≈ ஽ଶ ௗ೑ (D est le diamètre du faisceau incident, df est la focale de la lentille de 

l’objectif).  

2.5.4 Profondeur de champ 

Au cours de la propagation de la lumière au sein d’un tissu biologique hétérogène, celle-ci subit 

une dégradation à cause des phénomènes de diffusion et d’absorption. Cette dégradation rend la 

visualisation de tissu au-delà d’une certaine profondeur impossible. Cette profondeur est 

appelée profondeur de champ (ou profondeur de pénétration). Il est important de noter que 

l’OCT est caratérisée par une profondeur d’imagerie moins étendue que celle de la pénétration 

de la lumière. Pour un faisceau gaussien, la profondeur de champ, ݖ௠௔௫, est définie comme le 

double de la zone de Rayleigh [105]: 

௠௔௫ݖ  = ଴ߣ௅ଶ2ܴ ߨ  

 

Plus l’ouverture numérique est grande, plus la résolution transversale est grande, par contre, cela 

diminue la profondeur de pénétration de la lumière au sein de tissu. Un compromis entre une 

haute résolution spatiale et une grande profondeur de pénétration doit être pris en considération 

lors de la conception d’un système d’imagerie OCT. 

 

(2.82) 

(2.83) 
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Chapitre 3.  Instrumentation 

3.1 Introduction  

Après avoir décrit les concepts théoriques de base de l’OCT, ce chapitre aborde une description 

de la conception d’un système OCT sensible à la polarisation, l’ensemble des caractéristiques 

optiques, électromécaniques et électriques sont décrites.  

3.2 Description du montage  

Tel que mentionné précédemment, le système développé dans le cadre de ce mémoire est un 

OCT plein champ sensible à la polarisation [106] (voir figure 3.2). Le montage a été conçu 

suivant une configuration de type Linnik ayant une optique identique dans les deux bras de 

l’interféromètre. Deux objectifs à immersion d’eau (Olympus UMPlanFLN 10X, ON = 0,3) sont 

utilisés dans chacun des bras (pour l’imagerie et la référence), ce qui limite la profondeur de 

champ du système, un requis dans un système plein champ. La source d’illumination utilisée 

sur ce montage est une lampe halogène-quartz (Fiber-Lite, modèle DC-950) d’une puissance de 

150 watts. Le principe de fonctionnement de cet OCT repose sur l’utilisation d’une source à 

large spectre, ce qui a pour effet de réduire la longueur de cohérence temporelle.  

La source blanche est reliée au système par un réseau de fibres optiques qui agit comme guide 

de lumière. Ce dernier permet d’éloigner la source du montage et de réduire les artéfacts causés 

par les vibrations provenant de la lampe (elle est munie d’un ventilateur pour refroidir qui génère 

ces vibrations). Par contre, le patron de distribution des fibres dans le guide laisse une empreinte 

substantielle sur le profil d’illumination. Pour corriger ce problème, un système optique de 

transmission afocal (de type Köhler) a été ajouté entre la sortie du faisceau de fibres et le 

montage (illustrée à la figure 3.1) [107]. Une lentille est alors utilisée pour imager la source 

directement sur l’objectif de microscope. Puisque le diamètre du faisceau de fibre est du même 

ordre que le diamètre d’ouverture de l’objectif, une lentille de 75 mm de focale a été placée de 

manière à transmettre l’image de la source avec un facteur de grandissement de 1:2 (à 106,25 

mm de la source et à 255 mm de l’objectif).  
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Figure 3.1. Principe d’illumination Köhler. 

 

où : ds est le diamètre de la source ; d1 est la distance entre la source et la lentille L1 ; d2 est la 

distance entre la lentille L1 et L2. 

 

Deux filtres optiques sont utilisés pour limiter la largeur de bande de la source. Un premier filtre 

de type passe-haut (Thorlabs, FEL0600) bloque la lumière ayant une longueur d’onde inférieure 

à 600 nm. Suivant ce dernier, un second filtre de type passe-bas (Thorlabs, FES0900) bloque à 

son tour toute lumière supérieure à 900 nm. Le spectre d’illumination résultant couvre donc la 

plage de 600 à 900 nm, centré sur 750 nm.  
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Figure 3.2. Schéma expérimental de l’OCT plein champ sensible à la polarisation. F, 

filtre ; L1, lentille (df = 75mm) ; P, polariseur ; LS, lame séparatrice ; MO, Microscope 

objective Olympus UMPlanFLN 10X, ON = 0,3 ; L’ (df = 300 mm) ; LPS, lame 

séparatrice polarisée ; Miroir de référence de 98% de réflectivité [106]. 
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Figure 3.3. Schéma du dispositif expérimental réalisé avec Inventor 

Ce système OCT reposant sur la lecture de la polarisation de la lumière réfléchie par 

l’échantillon, la source doit donc être elle-même polarisée. Ceci est fait par l’utilisation d’un 

polariseur Glan-Thompson (Calcite Polarizer) orienté à 0° (//). Une fois la lumière polarisée, un 

cube séparateur de ratio 50:50 redirige en deux parts égales l’intensité lumineuse vers les bras 

d’échantillon et de référence. Une lame quart-d’onde (AQWP) à 45° permet d’obtenir une 

polarisation circulaire dans le bras d’échantillon. À son retour, la lumière réfléchie par 

l’échantillon repasse par cette lame et une polarisation elliptique est alors obtenue, modulée par 

la biréfringence de l’objet imagé.  

Ce même type de lame est utilisé pour le bras de référence, mais avec une orientation de 22,5° 

par rapport à l’axe du polariseur de l’illumination. Au bout de ce bras se trouve un miroir, 

réfléchissant la majorité de la lumière qui est collé sur un actuateur piézoélectrique (section 3.4) 

permettant de le déplacer précisément. À son deuxième passage à travers la lame quart d’onde, 

la polarisation obtenue est rectiligne à un angle de 45°.  

La lumière est combinée à la sortie de la lame séparatrice, puis est divisée en deux composantes 

orthogonales à 0°(ǁ) et 90°(⊥) par un second cube polarisé. Les images interférométriques sont 

reconstruites sur deux capteurs CMOS (MV1-D1024E, Photon focus) (section 3.3) par une 

lentille L’ (df =300 mm). L’oscillation du miroir est synchronisée avec les caméras à une 
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fréquence 4f= 120 Hz qui enregistre quatre images interférométriques par période de modulation 

dont l’image résultante est la combinaison des images interférométriques différentielles.  

L’intensité de la lumière réfléchie par le bras d’échantillon est atténuée par un filtre de densité 

neutre F’ (Thorlabs NE06A-B, OD= 0,6) pour la ramener à un ordre de grandeur comparable à 

celle réfléchie par l’échantillon. Un verre de même épaisseur que le filtre (≈ 1mm) est placé 

dans l’autre bras de l’interféromètre afin de réduire l’effet de la dispersion. À la sortie de 

l’interféromètre, le même cube séparateur polarisé (Thorlabs, CM1-PBS252) sépare les deux 

composantes orthogonales du signal, qui sont redirigées vers les deux caméras CMOS (voir 

détails techniques dans la section 3.3). 

3.3 Caméras CMOS : caractéristiques spectrales et temporelles 

La caméra PhotonFocus, MV1-D1024E-160-CL-12 est basée sur un capteur de technologie 

CMOS. La transmission des images se fait par une interface Camera Link, ce qui permet une 

acquisition d’images à haut débit. Les images obtenues ont une résolution de 1024 x 1024 pixels 

(1 Mpixel), et une plage dynamique de 12 bits. Le profil spectral de la caméra est présenté à la 

figure 3.4. L’efficacité quantique (QE) maximale est d’environ 45% à 550 nm. Sur la plage 

d’intérêt, entre 600 et 900 nm, le QE de la caméra se situe entre 40% et 10%.    

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.4. Variation de l’efficacité quantique en fonction de la longueur d’onde de 

la caméra MV1-D1024E-160-CL, tirée du manuel d’utilisation de PhotonFocus. 
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3.4 Le piézoélectrique 

L’élément piézoélectrique (PA3JEW, Thorlabs) permettant de bouger le miroir de référence est 

fait d’une superposition de plusieurs couches de céramique. Ce composant possède une 

fréquence de résonance de 450 Hz. De plus, une tension sinusoïdale d’amplitude maximale de 

100 V est requise pour le contrôle de son déplacement. L’amplitude de déplacement maximale 

de ce piézoélectrique est de 2 μm (figure 3.5).   

 

 

 
Figure 3.5. Le déplacement de PA3JEW en fonction de la tension générée par le 

contrôleur déterminé expérimentalement à 20°, tirée de www.thorlabs.com. 

L’alimentation du piézoélectrique est faite par un contrôleur externe (MDT694B, Thorlabs). Ce 

contrôleur peut être relié à l’interface d’acquisition soit par un lien USB, soit par une sortie 

analogique qui permet de contrôler le déplacement en temps réel. 

3.5 Conception mécanique 

Cette section décrit la conception mécanique du système, une étape cruciale assurant un 

alignement adéquat et une stabilité à long terme du montage optique. 
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3.5.1 Système de cages et supports 

Un système de rails (Thorlabs) est le principal support utilisé dans la conception du montage 

optique. L’utilisation de ce type de cages permet effectivement de mieux aligner le faisceau 

lumineux sur des axes optiques colinéaires.  

3.5.2 Conception du bras de référence 

Un miroir de référence en argent de diamètre 7 mm, et est attaché à l’élément piézoélectrique. 

L’ensemble est collé sur une rondelle métallique compatible avec les pièces Thorlabs et placé 

dans un support permettant un ajustement fin d’angles. De plus, une seconde pièce permet la 

translation dans l’axe optique. Il est vraiment important de pouvoir ajuster finement la position 

du miroir de référence afin de bien le placer dans le plan optique de l’objectif de microscope. 

Tous les composants doivent être sur le même axe optique afin de fournir un alignement adéquat 

tel qu’illustré dans la figure (3.6). L’objectif est monté dans une autre pièce de réglage en z, qui 

permet de le déplacer afin de réajuster la longueur du bras de référence (par rapport à celle du 

bras d’échantillon) et d’obtenir le signal d’interférence. 

Puisque l’objectif de microscope doit être utilisé dans l’eau, et parce que le bras de référence est 

horizontal, un petit bac en plastique a été collé autour du miroir de référence afin de maintenir 

l’objectif dans l’eau.  

 

 
Figure 3.6. Bras de référence d’OCT polarisé à plein champ. 
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3.6 Logiciel de contrôle et d’acquisition 

3.6.1 Contrôle des composants  

Un premier logiciel, développé en langage Python, assure la synchronisation de l’oscillation du 

miroir avec le déclenchement de l’intégration des caméras CMOS. La communication entre ces 

différents éléments et l’ordinateur se fait via une carte d’interfaçage analogique – digitale USB-

6356 (National Instrument). Le programme permet de : 

1. Générer une onde sinusoïdale d’une amplitude d’environ 1V et d’une fréquence de 30 

Hz (ces paramètres sont configurables via l’interface usager associée au programme). Cette onde 

contrôle l’oscillation du miroir de référence par un contrôleur piézoélectrique. 

2. Générer un signal digital (TTL 5V), sur la même horloge que l’onde sinusoïdale, pour 

le déclenchement de l’intégration des caméras, à une fréquence quatre fois plus grande que celle 

du sinus. Aussi, le temps d’intégration et le délai de déclenchement sont contrôlés par la largeur 

et la phase de cette onde (figure 3.7).  

3. Générer une seconde impulsion rectangulaire à f=30 Hz afin d’initialiser/lancer 

l’acquisition des images OCT, une fois que l’acquisition en cours est terminée. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3.7. Synchronisation des caméras avec l’oscillation du miroir de la référence 

en se basant sur la méthode de modulation de phase, adaptée du manuel d’utilisation 

PhotonFocus et [86]. 
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3.6.2 Affichage et sauvegarde des images en temps réel  

L’affichage des images durant l’acquisition est géré par un second logiciel développé en C++. 

La première étape, lors du démarrage, est l’initialisation de la carte d’acquisition et de son pilote. 

Ensuite, les voies de communication (CameraLink) avec les caméras sont ouvertes et les 

paramètres d’acquisition sont envoyés à celles-ci (par exemple : la taille de l’image, le nombre 

de bits par pixel, etc.). De plus, une zone mémoire est réservée pour la création de tampons 

d’accumulation d’images.  

L’acquisition des images interférométriques est faite à travers une boucle itérative selon le 

nombre d’images désirées. Pour chaque image OCT reconstituée, quatre images séquentielles 

sont prises avant d’être démodulées (équation 3.1) : 

ܧ  = ଵܧ) − ଶ)ଶܧ + ଷܧ) −  ସ)ଶܧ

 

Les images brutes et les images OCT peuvent être visualisées séparément par l’interface de 

contrôle. De plus, une option permet d’afficher selon une échelle log afin de réduire l’étendue 

de la plage d’intensité et ainsi, pouvoir observer les détails sur toute la plage disponible pour 

l’affichage (sur 8 bits au lieu des 12 bits de la caméra). 

L’affichage et l’acquisition se fait séparément c’est à dire lorsque l’image est affichée, il n’y 

aura plus d’acquisition des images et vice versa. En fait, au cours d’affichage, les images sont 

placées dans la queue d’affichage et pendant le sauvegarde, les images sont placées de même 

dans la queue d’enregistrement afin d’éviter l’encombrement des images et accélérer chaque 

processus. 

 

 

 

 

 

 

 

 

(3.1) 
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Figure 3.8. Diagramme de fonctionnement des logiciels du système.
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Chapitre 4.  Caractérisation du système 

Dans cette section, une validation des performances du système est effectuée en termes de 

résolution spatiale, de rapport signal sur bruit, du contraste, sa capacité à imager des matériaux 

biréfringents ainsi que des échantillons biologiques, etc. 

4.1 Alignement du faisceau lumineux : procédure expérimentale 

La conception mécanique du système est conçue de telle façon à assurer un alignement adéquat 

du faisceau. Par contre, il faudrait bien s’assurer de l’alignement des deux faisceaux provenant 

du bras de l’interféromètre avant de commencer les expériences. Pour ce faire, nous avons 

procédé comme suit : d’abord, l’alignement du bras de référence se fait en supprimant le signal 

provenant du bras d’échantillon. Puis, le diamètre de faisceau est diminué en réduisant 

l’ouverture de l’iris placé dans le bras d’illumination. Ensuite l’image du faisceau lumineux est 

centrée sur l’écran en faisant un réglage d’angle du miroir de référence tel qu’illustré dans la 

figure 4.1. De la même façon, l’alignement de l’autre bras est effectué en plaçant un miroir à la 

place d’échantillon et en éliminant le signal provenant du bras de référence. 

Afin d’atteindre un alignement adéquat, il est important que les deux miroirs soient 

perpendiculaires à l’axe optique, autrement dit aux objectifs dans les deux bras. 

L’étape suivante consiste à trouver l’interférence. La première étape consiste à optimiser la 

distance entre les deux bras. D’abord, il faut mettre les deux bras à la même longueur d, qui 

correspond à la distance entre le centre du cube séparateur et la lentille de sortie de l’objectif. 

Ensuite, les deux miroirs sont placés au plan focal de l’objectif correspondant, dans ce cas à 3 

mm. Après avoir optimisé la longueur des deux bras, un réglage fin de la distance entre les bras 

doit être apporté afin de trouver le signal, puisque la différence de marche ne dépasse pas 

quelques micromètres. Pour cela, nous avons utilisé deux techniques : 

La première consiste à garder la longueur du bras d’échantillon fixe, et de moduler la différence 

de marche entre les deux bras en faisant un ajustement de la longueur du bras de référence 

jusqu’à ce que la distance parcourue par la lumière soit égale entre les deux bras. L’ajustement 

se fait essentiellement par une translation de l’objectif dans un sens ou l’autre, tout en gardant 

la même distance focale par rapport au miroir. Il faut donc bouger l’objectif et le miroir en même 

temps et dans le même sens. La translation maximale de l’objectif est de 2 mm, ce qui impose 
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de conserver une différence de longueur entre les deux bras inférieurs à ±2mm. L’autre méthode 

consiste à faire varier la longueur du bras d’échantillon par rapport à l’autre bras, jusqu’à avoir 

le signal d’interférence. Lorsque le signal trouvé n’est pas au point focal du bras d’échantillon, 

il est ensuite remis au point focal et la différence de longueur entre les deux bras est compensée 

en modulant la distance du bras de référence par la méthode citée ci-dessus. 

Lors d’une acquisition typique du signal suite à cette procédure, un désalignement est observé 

en examinant l’image de l’interférogramme telle qu’illustré dans la figure 4.1 (a). Supposant 

que le bras d’échantillon est parfaitement haute résolution spatiale et une grande perpendiculaire 

au plan de l’objectif correspondant, l’autre bras est incliné d’un angle α par rapport à l’axe 

optique. La solution retenue pour un réalignement adéquat est d’ajuster l’angle du miroir de 

référence par rapport à l’objectif correspondant tout en gardant l’angle de l’autre miroir fixe, 

jusqu’à avoir un interférogramme couvrant toute l’image. Le choix de la direction d’ajustement 

est basé sur l’observation de la direction permettant d’obtenir des franges sur toute l’image.  

Le nombre des franges, ainsi que l’interfrange i augmente au fur et à mesure que l’angle θ entre 

les deux bras diminue telle qu’illustré dans la figure 4.1 de (a) à (f). Ceci indique que l’angle 

entre les deux miroirs diminue et tend un alignement parallèle. 

 

 

        
  

(a) (b) 
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Figure 4.1. Réalignement du faisceau par un réglage d’angle du miroir de référence : 

Augmentation du nombre des franges et élargissement des interfranges jusqu’à ce que 

l’interférogramme soit sur toute l’image. 

4.2 Calcul de l’état de polarisation dans les deux bras de 

l’interféromètre  

Afin de s’assurer que les deux lames à retard sont bien orientées, un calcul d’état de polarisation 

de la lumière issue des deux bras de l’interféromètre en présence du miroir comme échantillon 

a été effectué. En effet, le miroir est un matériau non biréfringent, alors d’après la théorie, on 

est censé d’apercevoir l’interférogramme sur un seul canal de détection.  

(c) (d) 

(e) (f) 
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4.2.1 État de polarisation de la lumière incidente 

Admettant que la lumière est polarisée verticalement après avoir traversé le polariseur Glan-

Thompson orienté à 0° (//), alors son état de polarisation peut être représenté par la matrice de 

Jones comme suit [95]: 

 

ሬ⃗ܧ ௜ = ൮ 1−100 ൲ 

 

4.2.2 État de polarisation de la lumière dans le bras de référence 

La matrice de Muller représentant la lame à retard quart d’onde dont son axe rapide est orienté 

sous un angle θ par rapport à la polarisation incidente est [98]: 

 

,߮)ܯ (ߠ2 = ⎝⎜
⎛ (ߠ2)ଶݏ݋ܿ         0         0                                                       0                                                     0                              1     + cos߮ ݊݅ݏଶ2߮      (1 − −             ߠ2ݏ݋ܿߠ2݊݅ݏ(߮ݏ݋ܿ 1)              0        ߠ2݊݅ݏߠ݊݅ݏ − ߠଶ 2݊݅ݏ          sin2θcos2θ(߮ݏ݋ܿ + −                          ߠ2݊݅ݏ߮݊݅ݏ                                 0    ߠ2ݏ݋ܿ߮݊݅ݏ            ߠଶ 2ݏ݋ܿ߮ݏ݋ܿ ⎟⎠       ߮ݏ݋ܿ                         ߠ2ݏ݋ܿ߮݊݅ݏ
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Pour le bras de référence, la matrice de Mueller du faisceau lumineux traversant la lame quart 

d’onde orientée sous un angle θ = 22,5° par rapport à l’axe du polariseur, et après avoir réfléchie 

par le miroir de référence, est déterminée par la multiplication de la matrice représentant le 

faisceau incident Eıሬሬሬ⃗  par la matrice de l’élément correspond tel que : 

ሬ⃗ܧ  ௧ = ,°90)ܯ  ,°90)ܯ ௠௜௥ܯ (ߠ2 ሬ⃗ܧ (ߠ2 ௜ 
 

où Mmir est la matrice de Mueller du miroir définit par [108]: 

 

௠௜௥ܯ = 12 ൮ 1       0     0     00       1      0     0 0      0       1    0 0      0      0     1 ൲ 

(4.2) 

(4.1) 

(4.3) 
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En remplaçant l’équation 4.2 par leur matrice correspond, on obtient une polarisation oblique à 

+45° : 

 

ሬ⃗ܧ ௧ = 12 ൮1010൲ 

 

4.2.3 État de polarisation de la lumière dans le bras d’échantillon 

De la même façon, l’état de polarisation de la lumière dans le bras d’échantillon après double 

passage par une lame quart d’onde dont son axe rapide est orienté à 45° par rapport à la 

polarisation incidente, est donnée par : 

ሬ⃗ܧ  ௧ = ,°90)ܯ  ,°90)ܯ ௠௜௥ܯ (ߠ2 ଓሬሬሬ⃗ܧ (ߠ2  

 

Le calcul de l’équation 4.5 donne une lumière polarisée selon une direction horizontale : 

 

ሬ⃗ܧ ௧ = 12 ൮1100൲  
 

À la sortie de l’interféromètre, la composante horizontale de la lumière issue du bras de 

référence s’interfère avec celle du bras d’échantillon et la composante verticale s’annule. On 

aura une image d’interférence perçue sur CMOS1. 

4.3 Résolution axiale 

La résolution axiale théorique dans l’air est obtenue en remplaçant les paramètres du spectre de 

la source ߣ଴ = 750 ݊݉ et ∆ߣ = 300 ݊݉ dans l’équation 2.81, la valeur obtenue est 0,82 μm. 

La résolution axiale dans un milieu est déterminée par [70, 109]: 

 

(4.6) 

(4.5) 

(4.4) 
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௠௜௟௜௘௨ܣܴ = ߨ2݈݊2   ߣ∆ ଴ଶ݊ߣ 

 

où n est l’indice de réfraction du milieu. À partir de l’équation 4.7, la résolution axiale dans 

l’eau (indice de réfraction 1,33) est 0,41 μm. 

Afin de mesurer la résolution axiale réelle du système : 

1. Placer un miroir sous l’objective comme échantillon.  

2. Une fois que l’interférence est produite, déplacer le miroir en z par un pas de 1μm et 

rapporter les valeurs d’intensité maximale des franges d’interférence sur un 

histogramme de chaque image obtenue jusqu’à l’annulation du signal d’interférence.  

3. La résolution axiale réelle est déterminée à partir de la largeur à mi-hauteur (ou FWHM, 

full width at half maximum) de la courbe de profil de réflectivité (figure 4.2). Suite à 

cette procédure, la résolution axiale du système mesurée est de 1,7 μm. 

 
Figure 4.2. Mesure de la résolution axiale : la largeur à mi-hauteur du profil de 

réflectivité. 

4.4 Résolution latérale  

Afin de calculer la résolution latérale dans l’eau, rappelons l’équation 2.82 : 

 ܴ௅ = ߨ଴ଶߣ2 1ܱܰ
 

 

(4.7) 

(4.8) 
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 où ON = 0,3, alors la valeur de résolution latérale théorique dans l’air est de 1,59 μm. La 

résolution latérale dans l’eau est diminuée de 4/3 de celle dans l’air, soit 1,19 μm [109]. 

Le calcul expérimental de la résolution latérale consiste à : 

1. Imager un élément d’une cible de résolution standard USAF 1951. Cette cible possède 

des éléments par groupe. Chaque groupe est composé d’une série des lignes horizontales 

et verticales. L’élément 2 du groupe 2 a été imagé (figure 4.3 (a)) possédant 4,49 paires 

de lignes par millimètres. En connaissant la taille et le nombre de pixels N d’une paire 

de ligne (figure 4.3 (b)), soit respectivement 223 μm et 340 pixels. Il est possible de 

déduire la taille du chaque pixel latéralement, 0,65 μm.  

2. Calculer l’espacement D requis pour passer de 10% à 90% de l’intensité maximale du 

signal en utilisant deux lignes et multiplier la valeur trouvée par la taille du pixel (On 

peut utiliser 3 lignes pour augmenter la précision du calcul), une résolution latérale dans 

l’eau de 2,6 μm a été obtenue. 

 

                    
 

 

 

 

 

 

 

 

(a) 

(c) 
Imax 

(d) 

(b) 

Distance (pixels) 



 

48 

 

Figure 4.3. Mesure de la résolution latérale. (a) Une cible de résolution USAF 1951, 

tirée de Thorlabs. (b) Image OCT de l’élément 2 du groupe 2 de la cible de résolution. 

(c) Le trait en bleu représente les éléments sélectionnés pour la mesure. (d)  profil de 

réflectivité de la zone sélectionnée dans la figure c. Le trait pointillé en bleu et en jaune 

désigne respectivement 90% et 10% de l’intensité maximale du signal, inspirée de 

[75]. 

4.5 Rapport signal sur bruit (RSB)  

Le rapport signal sur bruit est défini comme le rapport entre le carré de l’intensité du signal 

désigné par ݅ௗ௘௧  et la variance du bruit de fond ߪ௕௙ଶ  [62, 110]:  

ܤܴܵ = 〈݅ௗ௘௧〉ଶߪ௕௙ଶ  

Le rapport sur bruit en décibel est peut-être exprimé par [111]: 

ௗ௕ܤܴܵ = 20 log 10 ቆ݅ௗ௘௧ߪ௕௙ ቇ 

La mesure quantitative du rapport signal sur bruit consiste à [111] :  

1. Acquérir une image d’interférence en présence du miroir dans le bras d’échantillon. 

2. Soustraire le signal du bruit de fond de l’image interférométrique enregistrée et extraire 

l’intensité maximale du signal à partir de celle-ci. 

3. Mesurer la variance à partir de l’image de bruit du fond est acquise en absence 

d’interférence par élimination du signal provenant de l’échantillon.  

4. Pour une intensité idet = 63489 et une déviation standard ߪ௕௙ de 172,152, on obtient un 

rapport sur bruit de 57 dB.  

4.6 Contraste 

Le contraste est défini de différentes manières. Lorsqu’il s’agit d’une image possédant une 

structure périodique comme les franges d’interférence claires et sombres, le contraste de 

Michelson est calculé comme suit [112]: 

(4.9) 

(4.10) 
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ܥ = ௠௔௫ܮ − ௠௔௫ܮ௠௜௡ܫ +  ௠௜௡ܮ

 

où Lmax et Lmin sont respectivement la luminance maximale et minimale des franges. La 

luminance est proportionnelle à l’intensité, alors l’équation 4.11 devient :  

ܥ  = ௠௔௫ܫ − ௠௔௫ܫ௠௜௡ܫ +  ௠௜௡ܫ

 

Pour déterminer le contraste des franges, on place d’abord un miroir dans le bras d’échantillon. 

Dès que le signal interférométrique est acquis sur la caméra, le moteur est déplacé dans une 

direction axiale afin d’ajuster la distance entre les deux bras de l’interféromètre jusqu’à atteindre 

le maximum de contraste des franges, ce qui correspond à une différence de marche nulle entre 

les deux bras de l’interféromètre. Puis, on enregistre une image d’interférence (Fig 4.4 (a)) et 

on extrait la valeur d’intensité maximale (Imax) et minimale (Imin) à partir de l’histogramme de 

l’image correspondante, représentée dans la figure 4.4 (b).  

La valeur du contraste est comprise entre 0 et 1. En remplaçant les valeurs de Imax = 31777 et 

Imin = 1488 dans l’équation 4.12 , on obtient un contraste de 0,91. 

 

    
 

Figure 4.4. Calcul du contraste de l’image d’OCT. (a) Image d’interférence composée 

d’une succession des franges sombres et claires, (b) histogramme de l’image de 

l’interférogramme. 

(4.11) 

(4.12) 

(a) (b) 
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Tableau I. Performances du système d’imagerie microscopique 

4.7 Imagerie d’un matériau biréfringent 

Dans le but de caractériser, la capacité du système à imager des structures biréfringentes, un 

matériau biréfringent tel qu’un cristal, a été imagée. La figure 4.5 présente deux couples 

d’images détectés par les deux caméras CMOS, qui représentent respectivement de gauche à 

droite l’image de l’OCT conventionnelle dite aussi image d’intensité et de biréfringence ou 

encore de polarisation. Les deux couples d’images sont représentés en échelle logarithmique 

afin de maximiser le contraste, et sont acquis à la même profondeur simultanément sur les deux 

caméras à une intensité proche de saturation, afin d’augmenter la plage dynamique de l’image. 

La couleur noire représente le signal le plus fort, tandis que le blanc correspond à celle du signal 

le plus faible [89].  

Le temps d’acquisition d’une seule image tomographique résultante est 33 ms. Une différence 

du contraste entre les deux images est bien distinguée. En effet, l’image de biréfringence 

illustrée dans la Fig. 4.5 (a) présente un contraste plus élevé que celle d’intensité dans la Fig. 

 

Paramètres 

 

Formule 

 

Valeurs 

 

Résolution axiale dans 

l’eau 

௠௜௟௜௘௨ܣܴ  = ߨ2݈݊2   ߣ∆ ଴ଶ݊ߣ 

 

 

1,7 μm 

 

Résolution latérale dans 

l’eau 

 ܴ௅ ௠௜௟௜௘௨ = 2ʎ଴ଶߨ 1݊ ܱܰ 
 

 

2,4 μm 

 

Rapport signal sur bruit ܴܵܤௗ௕ = 20 log 10 ቆ݅ௗ௘௧ߪ௕௙ ቇ 
    

57 dB 

 

Contraste 

ܥ  = ௠௔௫ܫ − ௠௔௫ܫ௠௜௡ܫ +  ௠௜௡ܫ

      

0,91 
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4.5 (b) et (d). Les zones sombres sont devenues brillantes sur l’image de polarisation, marquant 

une forte biréfringence du matériau et de nouveaux détails sont apparus. Les contours des objets 

et les transitions entre les régions sont plus aperçus sur l’image de polarisation. En revanche, on 

remarque une surexposition de certaines zones telle que représentée par un triangle bleu sur la 

Fig 4.5 (b) qui rend les détails moins visibles par rapport à l’image d’intensité.  

  

               

               
Figure 4.5. Images tomographiques en face obtenues par l’OCT plein champ sensible 

à la polarisation d’un cristal. (a) (c) et (d) (b) sont respectivement les images en face 

(XY) d’intensité et de biréfringence acquises respectivement sur les caméras CMOS1 

et CMOS2, de taille 1024 x1024 pixels.  

(c) (d) 
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4.8 Imagerie ex vivo d’un échantillon biologique 

La dernière étape est de démontrer la capacité du dispositif à imager un tissu biologique. Pour 

ce faire, nous avons imagé comme échantillon une tranche d’oignon. En fait, notre choix s’est 

porté sur l’oignon par le fait qu’il présente une biréfringence due essentiellement à la disposition 

régulière de ses composantes cellulaires. Au début, nous avons acquis des images sans fixation 

de l’objet sur une lamelle de verre. Toutefois, le problème rencontré était que l’eau s’écoulait 

rapidement en déplaçant le moteur, ce qui demande le réinjecter à chaque fois entre l’objectif et 

l’échantillon. Ceci a imposé un temps d’acquisition très long et a rendu la procédure d’imagerie 

plus difficile. La solution retenue fut de fixer l’échantillon dans l’agarose dans un récipient 

rempli d’eau. 

Une pile d’images est acquise par déplacement axial d’un moteur automatisé (Lab Jacks de 

Thorlabs) par pas de 5 μm, en profondeur sur 30 μm. Le déplacement du moteur permet de 

sonder l’échantillon et d’accéder à plus de couches en profondeur. La figure 4.6 de (a) à (n), 

illustre les couples d’images tomographiques 2D en face (XY) d’intensité et de polarisation 

appelée aussi image de biréfringence, représentée en échelle logarithmique, acquis 

respectivement sur les caméras CMOS1 et CMOS2 à une intensité proche de celle de saturation 

et sur la même zone.  

Les cavités de l’oignon sont distinguées sur les couples d’images de l’OCT plein champ 

conventionnelle et de polarisation ainsi que les noyaux. L’image de biréfringence présente des 

contrastes additionnels par rapport à l’image d’intensité. En fait, les zones anisotropes sont 

devenues plus brillantes sur l’image de biréfringence, plus de détails structurels sont 

perceptibles, les contours des objets ainsi que les transitions entre les régions sont devenus plus 

nets, dû à une variation de retard de phase entre les deux composantes de la lumière [106] et 

prouve ainsi la biréfringence de l’échantillon. Toutefois, on remarque que dans certaines régions 

de l’image de biréfringence, l’intensité reste la même qu’en image en OCT plein champ 

conventionnelle, ce qui peut être expliqué par l’absence ou un très faible degré de biréfringence 

dans ces zones. Ceci montre bien une variabilité d’amplitude de biréfringence entre les régions 

au sein du même tissu. De plus, on remarque que la brillance sur l’image de polarisation 

augmente en profondeur par exemple sur la Figure 4.6 (j) et (l) , ce qui peut être expliquée par 

une augmentation de retard de phase en profondeur [45, 113] due notamment à la biréfringence 
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des couches les plus profondes. Ceci traduit le potentiel du système à imager des échantillons 

multicouches.  

 

              

                               

                                                         

Z0=0 μm 

Z1=5 μm 

Z2=10 μm 

(a) (b) 

(c) (d) 

(e) (f) 
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(g) (h) 

(i) (j) 

(k) (l) 

(s) 

Z3=15 μm 

Z4=20 μm 

Z5=25 μm 
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Figure 4.6. Coupes tomographiques 2D en face obtenues par OCT plein champ 

sensible à la polarisation. De gauche à droite, les couples d’images acquises d’intensité 

et de biréfringence respectivement sur les deux caméras CMOS1 et CMOS2 d’un 

morceau oignon, sur 30 μm par un déplacement axial du moteur par pas de 5 μm. 

Chaque image est codée sur  212 niveaux de gris, champ de vue 681x 681μm. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(n) 

Z6=30 μm 

(m) 
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Chapitre 5. Discussion générale 
 

Dans cette section, nous allons discuter les différents objectifs annoncés au début du travail 

en ce qui concerne la conception mécanique, les performances du système, sa capacité à imager 

un tissu biologique ainsi que les difficultés rencontrées et les solutions envisagées.  

 

5.1 Conception d’un OCT plein champ sensible à la 

polarisation 

Au début de la conception du système, et dans le but de maintenir l’eau entre l’objectif et le 

miroir de référence, nous avons utilisé une pièce à angle afin de maintenir la partie sur laquelle 

le miroir est placé dans une direction parallèle au bras d’échantillon. Par contre, il fallait dans 

cette configuration allonger le bras de référence pour pouvoir mettre les deux bras presque à la 

même longueur. Ceci pose problème lorsqu’il s’agit de combiner notre système de microscopie 

au système de tranchage où il faut mettre un bac d’eau en dessous du bras d’échantillon, ce qui 

est difficile avec un long bras d’échantillon. Alors, la solution proposée fut soit de déposer le 

système sur des poteaux plus longs, ce qui permet d’enlever le bras d’échantillon et d’avoir plus 

d’espace entre le bac d’eau et l’objectif du côté bras d’échantillon, ou tout simplement de 

concevoir, comme c’était le cas, un petit réservoir d’eau en plastique, tel qu’expliqué dans la 

partie de la conception mécanique, tout en gardant la même longueur pour les deux bras.  

Une autre difficulté rencontrée lors de la conception du dispositif est celle de pouvoir mettre 

les deux bras d’interféromètre à une différence de marche inférieure à la longueur de 

cohérence lc ~ 3,4 μm en présence du miroir (lc = 2RA [89, 114]) afin d’acquérir le signal 

d’interférence. Une condition difficile à atteindre avec les métriques de mesures existantes qui 

ne donnent qu’une précision de l’ordre de millimètres. Pour cette raison, nous avons essayé de 

concevoir les deux bras avec les mêmes composantes ; cependant, en raison des défauts de 

construction, les mêmes pièces n’ont pas tout à fait les mêmes dimensions. La solution retenue 

fut de maintenir la longueur de bras d’échantillon fixe et de réajuster manuellement le bras de 

référence tel qu’expliqué dans la procédure d’acquisition de l’interférogramme, ce qui constitue 
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un avantage pour la configuration Linnik qui permet un réglage individuel des deux bras de 

l’interféromètre.  

Lors de la mise en marche du système, un désalignement a été constaté tel qu’expliqué dans 

la section 4.1. La solution retenue fut de faire un réalignement qui consiste à un réglage d’angle 

entre les deux bras de l’interféromètre, tout en supposant que le bras d’échantillon est 

parfaitement aligné. En fait, le but était surtout d’aligner adéquatement le bras de référence, afin 

de compenser toute perte de signal causée par un désalignement en présence de l’échantillon. 

Nous ne sommes pas arrivés à satisfaire la condition parfaite d’alignement du système où il 

devrait avoir au final une seule frange uniforme sur l’image marquant une superposition de plus 

d’onde. Une solution future pour améliorer l’alignement est de soustraire le signal provenant du 

bras d’échantillon, de projeter la lumière provenant du miroir de référence à l’infini et de 

s’assurer que l’alignement du faisceau directement.  

Une instabilité des franges interférométriques a été observée sur l’image finale en temps réel 

qui induit une variation du contraste. D’abord, nous avons pensé que l’agitation des molécules 

d’eau dans le bras d’échantillon peut être à l’origine de cette fluctuation. Afin de vérifier cette 

hypothèse, une acquisition du signal interférométrique a été effectuée sans eau dans les deux 

bras, mais on distingue toujours une instabilité des images. Cependant, même si cette solution 

avait résolu le problème, il n’aurait pas été possible de travailler sans eau, car ceci aurait diminué 

la résolution axiale du système par un facteur de ¾ et aurait créé plus de dispersion entre les 

deux bras de l’interféromètre en présence d’un échantillon. Donc, nous avons pensé à la 

présence d’autres sources de fluctuation d’image. En effet, ce dernier est peut-être est dû à 

l’existence de vibrations mécaniques extrinsèques ou intrinsèques qui affectent l’instabilité et la 

reproductibilité du système. En fait, les vibrations induisent une variation d’intensité et de phase 

périodique du signal interférométrique dû au changement de différence de marche entre les deux 

bras de l’interféromètre, faisant varier le contraste de l’image et induisant par conséquent un 

signal parasite qui s’ajoute au signal interférométrique original. Ceci peut entraîner une erreur 

de phase et amener à une interprétation erronée des résultats. Étant donné que le système a été 

placé au début sur une table métrique sans coussin d’air de Newport, nous avons pensé que cette 

instabilité pourrait être causée par des vibrations transmises continuellement du sol. Pour cette 

raison, nous avons déplacé le dispositif sur une table optique à coussin d’air (Nexus, de 1.5 m 

par 3 m) dans le but d’atténuer ces vibrations mécaniques. Par contre, le problème a persisté, ce 
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qui peut mettre le fonctionnement de la table en cause et nous a laissé penser d’autres la présence 

d’autres sources de vibrations. Puis, en examinant encore une fois le dispositif, nous nous 

sommes rendu compte que la source d’illumination émettait des vibrations mécaniques, 

particulièrement le système de ventilation. Par contre, une isolation de la source du système n’a 

pas résolu le problème, ce qui nous a amené à conclure que ces vibrations sont transmises 

essentiellement à travers la fibre optique, couplée au système, qui fait vibrer légèrement le bras 

d’échantillon, un peu moins stable que celui de référence. Une première solution proposée est 

de changer la source d’illumination par une autre source sans vibration, par exemple, une 

combinaison des diodes LED, mais cela risque de diminuer la résolution axiale par rapport à 

celle obtenue avec une lampe halogène [69]. La solution la plus simple et la moins coûteuse est 

de découpler la fibre optique de la source d’illumination. Pour ce faire, il suffit de construire un 

support qui tient la fibre et de placer des coupleurs entre la source et la fibre afin d’assurer une 

illumination adéquate du système. Des supports peuvent également être installés afin de mieux 

stabiliser le bras d’échantillon. 

D’autre part, nous nous sommes demandés si l’oscillation du miroir de la référence influe 

aussi sur l’instabilité des images. Pour vérifier que c’est le cas, nous avons varié le déplacement 

du miroir de référence dans un sens croissant, puis nous avons caractérisé l’effet directement 

sur l’image en temps réel. Une augmentation de la vitesse de déplacement du miroir de référence 

augmente proportionnellement la fréquence du battement du signal interférométrique, induisant 

ainsi une dégradation graduelle du contraste. Toutefois, l’effet est minime sur le signal, puisque 

le déplacement du miroir est de l’ordre de quelques nanomètres. Un effet similaire est rapporté 

dans les travaux de Sachet, 2010, où une dégradation légère du contraste a été observée en OCT 

plein champ à décalage de phase. Ceci peut être expliqué par les modifications de la phase du 

signal induites durant l’intégration des images, ce qui confirme notre constatation. Pour cette 

raison, il est important de s’assurer de la stabilité temporelle de la source afin de garder constant 

le flux envoyé sur l’objet entre les acquisitions [69]. Des fluctuations de phase du signal 

similaires ont été rapportées en OCT dynamique, causées essentiellement par des mouvements 

de l’échantillon [115] et/ ou des galvanomètres et des vibrations environnementales. Des 

algorithmes de correction globale de phase ont été appliqués [115], dont on peut s’inspirer pour 

corriger l’effet des fluctuations du signal.  
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Cette instabilité d’image pose surtout un problème au niveau de la sauvegarde des images 

en raison de la variabilité du contraste. Afin de remédier à ce problème, nous avons accumulé 

une pile d’images par profondeur, puis avons procédé à une sélection de l’image qui présentait 

le contraste le plus haut. Au début, la sauvegarde manuelle des images était lente, puis une 

sauvegarde plus rapide a été accomplie par le développement d’une acquisition automatique où 

le nombre d’images est prédéfini par l’utilisateur dès le début de l’expérimentation.  

Le logiciel est fonctionnel et facile à utiliser. Par contre, étant donné que les deux caméras 

sont installées sur deux ordinateurs, des améliorations devraient être apportées à la 

communication TCP afin de synchroniser le déclenchement des acquisitions sur les deux 

caméras à partir de la même l’interface graphique, ce qui permet d’accélérer et de simplifier 

plus le processus d’acquisition.  

5.2 Performances du système  

Au niveau des performances, le système offre une haute résolution axiale. La valeur 

expérimentale calculée dans l’eau en présence du miroir comme échantillon est 0,4 μm, à peu 

près 4 fois plus grande que la valeur théorique prévue, 1,7 μm. En effet, en OCT plein champ, 

la résolution axiale dépend de la longueur de cohérence de la source d’illumination, mais aussi 

de l’ouverture numérique de l’objectif [86]. Pour une valeur moyenne d’ouverture numérique, 

dans ce cas-ci, la résolution axiale est imposée par la longueur de cohérence temporelle de la 

source d’illumination [84] qui est inversement proportionnelle à sa largeur à mi-hauteur du 

spectre. L’emploi d’une source d’illumination (lampe d’halogène-quartz) de spectre large, 

Δλ=300 nm, a permis d’atteindre une haute résolution axiale, similaire à celle obtenue avec les 

sources laser femtoseconde (par exemple, Laser Ti: Saphir [69]). Elle est 5 à 10 fois plus haute 

que celle obtenue par les diodes superluminescentes [84], avec un coût considérablement faible. 

La différence entre la valeur théorique et celle expérimentale peut s’expliquer par l’existence 

d’un écart de dispersion entre les deux bras d’interférence [84, 89], qui peut-être dû à des défauts 

minimes de constructions des objectifs. Par contre, Blandine et coll. ont rapporté le même effet 

de dispersion en l’absence d’objectifs dans les deux bras, ce qui montre que cette dysmétrie 

n’est pas causée essentiellement par une différence entre les objectifs, mais plutôt par les 

caractéristiques intrinsèques de l’optique, particulièrement du revêtement diélectrique de la 

lame séparatrice [84]. En plus, ce décalage peut s’expliquer par l’existence des aberrations 
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optiques des objectifs [89], notamment une légère courbure du champ observée sur la Fig 4.1 

de l’interférogramme. Le choix d’une grande distance entre l’objective et les caméras de 300 

mm a permis de minimiser les aberrations [69]. 
La résolution latérale est imposée par l’ouverture numérique de l’objectif. Une résolution 

expérimentale est obtenue dans l’eau est 2,6 μm pour une ouverture numérique de 0.3, deux fois 

plus large que celle prévue théoriquement, 1,19 μm. Toutefois, la résolution transverse 

expérimentale est considérablement haute par rapport à celle obtenue en OCT conventionnelle, 

plus précisément de 10 à 20 fois plus large [69]. En fait, les systèmes OCT conventionnels 

produisent des images tomographiques en coupe axiale (XZ) par balayage de faisceau dans une 

seule direction transverse, direction dans laquelle des objectifs de faibles ouvertures numériques 

ont été utilisés afin d’augmenter la profondeur de champ, ce qui limite la résolution latérale. Par 

la production des images en face (XY) en OCT plein champ, il est possible d’employer des 

objectifs de grande ouverture numérique et de s’affranchir de la dépendance axiale [89]. Par 

contre, l’emploi d’objectifs d’une grande ON entraîne la formation de plus d’aberrations [69]. 

Ceci justifie notre choix s’est porté sur l’emploi d’une ON moyenne afin de garder la résolution 

transverse et minimiser les aberrations. Similaire à la résolution axiale, la dégradation entre la 

mesure prévue théorique et pratique est peut-être due  à l’existence des aberrations optiques [69, 

86].   

Le signal sur bruit mesuré en présence du miroir dans le bras d’échantillon est de 57 dB. En 

effet, le RSB varie proportionnellement avec la capacité de charge des caméras [69], 

relativement haute dans ce cas-ci : 200 K électrons. Il varie également en fonction de la 

réflectivité du miroir, à la puissance provenant de l’échantillon et inversement proportionnelle 

à la largeur de la bande de détection [62, 110]. On s’attend à une valeur d’RSB plus haute que 

celle obtenue en raison de la haute réflectivité du miroir, de la puissance du signal ainsi que de 

la large bande de détection employée, qui varie proportionnellement avec la largeur à mi- 

hauteur du spectre de la source d’illumination [116]. Toutefois, la valeur obtenue peut être 

expliquée par le fait que l’RSB est limité par l’efficacité quantique, qui est proportionnelle à la 

réponse des caméras [110], dans ce cas-ci 0.25 pour λ0=750 nm. Une accumulation du nombre 

d’images tomographiques permet d’augmenter la capacité de charge totale des caméras et 

d’atteindre un signal interférométrique plus haut [89]. Toutefois, il faudrait prendre en 

considération que l’accumulation d’un grand nombre d’images ralentit le processus 
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d’acquisition et demande plus d’espace de stockage lorsqu’il s’agit d’imager un volume entier 

d’un échantillon biologique.  

L’acquisition instantanée des images en face présente l’avantage de se débarrasser de 

balayage du faisceau dans une seule direction, ce qui permet d’accéder à plus de détails qu’en 

coupe axiale [117]. Cependant, ceci demande un temps d’acquisition plus long par le fait que 

l’acquisition d’une image complète dans les techniques à balayage égale au temps d’acquisition 

d’un seul pixel en OCT plein champ [68, 118]. En revanche, l’acquisition de quatre images 

interférométriques par la méthode de décalage de phase ralentit le processus d’acquisition. La 

vitesse d’acquisition des images tomographiques dépend également de la fréquence du travail 

des caméras [69, 119] et du nombre d’accumulations [69]. Une acquisition plus rapide est 

recommandée en imagerie in vivo afin de figer les mouvements d’échantillon en mouvement 

[120], ce qui n’est pas le cas ici. Toutefois, il est important d’avoir un temps d’acquisition plus 

court lorsqu’il s’agit de coupler le dispositif à un système de coupe automatisé pour permettre 

l’étude à grande échelle d’un nombre de tissus ex vivo, dans le cas d’imagerie des cerveaux de 

souris au complet, qui demande un temps d’acquisition très long de l’ordre de quelques heures 

pour un seul volume. Un temps d’acquisition plus court peut être obtenu par l’emploi de sources 

d’illumination impulsionnelle, comme une lampe à arc xénon de durée d’impulsion 10 μs, sans 

compromettre la résolution axiale de 0,9 μm [120]. Des caméras CMOS plus rapides peuvent 

être également employées, avec une fréquence de travail qui peut aller jusqu’à 500 Hz [119, 

121], mais cela implique une plage dynamique plus faible.  

5.3 Imagerie d’un échantillon biologique 

En travaillant avec des échantillons biologiques, il est important de les fixer afin d’éviter 

toute perte du contraste causé par son flottement dans l’eau, ainsi que de garder la même zone 

à imager afin d’assurer plus de correspondance entre les caméras. Toutefois, un léger décalage 

entre les couples d’images tomographiques a été remarqué. Ceci est peut-être causé par des 

mouvements légers de l’échantillon sous l’effet des vibrations et/ou d’un désalignement. Afin 

de nous assurer s’il s’agit de l’effet des vibrations, nous avons enregistré à la même profondeur 

sur une seule caméra des images tomographiques, mais nous n’avons pas remarqué ce décalage, 

ce qui nous laisse rejeter l’hypothèse d’une telle déviation de l’échantillon par les vibrations.  
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Une instabilité des images tomographiques a été également observée en présence de 

l’échantillon. Ceci induit une altération légère du contraste, mais plus significative qu’en 

présence du miroir en raison de sa faible réflectivité (~2%) par rapport à celle du miroir 

(réflectivité ~98%). Toutefois, des images tests de très haut contraste ont été acquises, mais une 

fois qu’on change la position de l’échantillon, le contraste change de même, ce qui montre, ce 

qui montre qu’il existe une position privilégie où le contraste sera plus haut. Ceci peut-être 

expliqué par l’existence d’un désalignement tel qu’indiqué auparavant ; il y a donc moins de 

signaux provenant de l’échantillon, ce qui réduit ainsi l’intensité du signal interférométrique, et 

le contraste par conséquent, et rend parfois l’imagerie difficile. En fait, l’échantillon biologique 

est composé de différentes structures qui rendent sa surface hétérogène, contrairement à un 

miroir qui présente une surface plane, facilitant leur positionnement dans une direction 

perpendiculaire à l’axe optique et maximisant ainsi l’intensité. Ceci se corrige par un alignement 

adéquat du système qui compense toute perte causée par l’hétérogénéité de l’échantillon 

biologique. La réflectivité du miroir de référence est adaptée à la réflectivité de l’échantillon 

biologique afin de maximiser le contraste [69].  

Le signal dépend également de la quantité de lumière incohérente, qui est minime en 

présence du miroir et qui provient principalement des structures de l’échantillon biologique 

situées en dehors du volume de cohérence [89], ou encore des réflexions des composantes 

constituant le système microscopique [86]. Ceux-ci ne contribuent pas au signal 

interférométrique, mais entraînent une dégradation du contraste [89]. Pour cette raison, notre 

choix s’est porté sur des composantes optiques dotées pour la plupart d’un revêtement antireflet 

afin de minimiser la portion des réflexions parasites, ainsi que l’utilisation des mêmes objectifs 

à immersion d’eau dans les deux bras de l’interféromètre permet de réduire les réflexions 

spéculaires formées à la surface de l’objet [89]. La méthode de décalage de phase a permis 

également de s’affranchir de la composante incohérente du signal et de n’extraire seulement que 

la partie utile [69, 89].  

Étant donné que les tissus biologiques sont constitués majoritairement d’eau [69, 89], l’emploi 

des objectifs identiques dans les bras de l’interféromètre offre l’avantage de réduire l’effet de 

dispersion et de préserver la résolution axiale à certaines profondeurs [69, 84, 119]. Par contre, 

cet effet reste inévitable en raison de l’inhomogénéité de l’échantillon, où les couches présentent 

différents indices de réfraction, causant une altération de la résolution axiale à certaines 
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profondeurs. De plus, les diffusions  multiples en profondeur entraînent la formation du bruit 

Speckle qui dégrade la résolution [89]. C’est pourquoi nous avons choisi de faire l’imagerie 

dans une plage spectrale dans le proche IR (600-900 nm) sur un tissu biologique semi-

transparent afin de privilégier une transmission maximale du signal, dans lequel la diffusion est 

minimale [69]. Toutefois, il y avait quand même la formation du Speckle sur les images 

tomographiques, entraînant une légère dégradation de la résolution spatiale. L’application des 

filtres sur les images en face peut réduire le bruit tel que le filtre médian, le filtre de Wiener, le 

filtre de gauss [89] ou encore le filtrage dans le domaine de la transformée d’ondelettes [45]. 

Des contrastes supplémentaires ont été révélés sur l’image de polarisation qui n’ont pas été 

perceptibles sur l’image d’intensité, ce qui montre la complémentarité de cette technique à 

l’OCT conventionnelle. Toutefois, il est désormais important de valider la technique sur des 

tissus biologiques bien connus par leurs biréfringences ex. les muscles d’une queue de crevette 

[106], qui sont constituées de collagène, un matériau biréfringent très abondant dans la plupart 

des tissus biologiques [122].  
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Chapitre 6. Conclusion générale 
 

Dans ce mémoire, nous avons conçu un système d’imagerie microscopique combiné à 

l’OCT plein champ sensible à la polarisation dans le but de développer une technique d’imagerie 

microscopique qui permet de caractériser les changements de la connectivité et de structure des 

fibres nerveuses de la matière blanche. En effet, les fibres sont orientées sous différentes angles 

ce qui rend le contraste dépendant de l’orientation des fibres par rapport à la lumière incidente. 

Celles qui sont placées perpendiculairement à l’axe optique apparaissent en hypo-intensité dans 

l’image d’intensité en OCT conventionnelle.  

6.1 Réflexion sur les difficultés rencontrées  

Le système développé a suivi un design de littérature, mais on a découvert plusieurs 

difficultés en cours de route. En effet, une instabilité des images tomographiques en temps réel, 

a été détectée, ce qui entraine une variation périodique du signal interférométrique. Ceci peut 

être dû à des vibrations mécaniques produites en particulier par la source d’illumination 

modifiant la différence de marche entre les deux bras d’interféromètre. En revanche, la 

modulation de la phase par le déplacement du miroir de référence, contribue également aux 

fluctuations du signal, mais cet effet reste inévitable. Certaines solutions matérielles ont été 

proposées afin de remédier à ce problème, telles que la solidification du bras d’échantillon et le 

découplage de la source du système. L’acquisition des images et le contrôle du dispositif 

s’effectuent à partir d’une interface graphique. Par contre, le code nécessite une amélioration 

quant à la synchronisation d’acquisition des images sur les deux caméras, qui doit être à partir 

de la même interface graphique.  

La caractérisation des performances du système révèle une très haute résolution spatiale. 

Toutefois, elle est légèrement inférieure à celle prévue théoriquement, ce décalage est peut-être 

dû essentiellement à l’existence des aberrations optiques des objectifs.  

Le fonctionnement du système a été validé sur un matériau biréfringent et sur un tissu 

biologique tel qu’un morceau d’oignon. Des contrastes additionnels ont été apparus sur l’image 

de birefringnece, et ceci, sans utilisation du produit de contraste, ce qui en fait une technique 

potentielle pour étudier les changements structurels des tissus biologiques et d’identifier toute 
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réduction de la biréfringence en réponse à des dommages de tissu [123]. Par contre, la qualité 

des images obtenues est moins bonne à celle attendue malgré toutes les précautions prises (ex. 

le choix de la plage spectrale dans le proche IR, les composantes antireflets, objectifs identiques 

dans les deux bras, etc.) pour maximiser le signal. Une réduction des vibrations mécaniques 

ainsi qu’un réalignement plus adéquat du faisceau lumineux peuvent améliorer davantage la 

qualité des images tomographiques.   

6.2 Directions futures 

Des mesures futures de précision du système, en particulier, de retard de phase devraient 

être réalisées lors de la conception, et ceci à l’aide d’un compensateur de Babinet placé dans le 

bras d’échantillon [106, 124]. Le dispositif peut être intégré par la suite à un système de coupe 

automatisé pour permettre l’imagerie sérielle d’une grande section des tissus. Des nouveaux 

contrastes peuvent être extraits à partir des données obtenues tels que l’image en face de 

réflectivité, d’angle de retard de phase, d’orientation de l’axe optique [124, 125]. En plus, la 

biréfringence peut non seulement être visualisée, mais elle peut être aussi quantifiée à partir de 

la variation de retard de phase en profondeur [45, 56]. En revanche, une reconstruction d’un 

volume 3D à partir d’une pile d’images en profondeur est recommandée afin d’obtenir une vue 

d’ensemble de la structure du tissu.   

De nombreux travaux ont été menés en OCT plein champ et polarisé, par contre, à notre 

connaissance, il n’y a plus d’applications biomédicales rapportées qui combinent à la fois l’OCT 

plein champ et son extension polarisée. Notre système de microscopie est une technique non 

invasive qui répond à un besoin de recherche en démence cognitive, en particulier, la maladie 

d’Alzheimer associée à des changements structurels de la matière blanche tel qu’énoncé comme 

objectif principal. 
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