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En réponse aux besoins de la communauté biomédicale, les méthodes d’imagerie par
voie optique dans le proche infrarouge ont fait I’objet cette derniére décennie d’une importante
activité de recherche. Le but poursuivi est de permettre une imagerie in vivo efficace pour les
tissus biologiques. Les techniques optiques présentent ’avantage d’étre non invasives et peu
coliteuses. Elles permettraient aussi d’obtenir une haute résolution. L’observation de I’intérieur
des tissus biologiques par voie optique n’était réalisable, jusqu’a récemment, qu ‘in vitro avec la
réalisation de biopsies. Cette méme observation, cette fois ir vivo, était par contre rendue trop
difficile du fait de I’importance du phénomeéne de diffusion de la lumiére. Les photons peuvent
en effet étre diffusés de nombreuses fois dans le tissu et le caractére aléatoire de leur
propagation rend difficile, voire impossible, la réalisation directe d’une image. La résolution de
ce probléme peut permettre I’imagerie optique in vivo dans les tissus biologiques.

Le travail réalisé dans le cadre de cette thése se situe donc dans le contexte général de
recherches sur I’imagerie optique dans un milieu qui diffuse la lumiére. Deux techniques
expérimentales différentes ont été développées en paralléle. Elles opérent toutes les deux en
configuration de rétrodiffusion et elles permettent d’obtenir des images résolues en profondeur.

La premiére technique repose sur Iutilisation combinée d’impulsions femtosecondes et
d’un phénomene non linéaire : I’amplification paramétrique optique (APO). Des images a deux
dimensions de 1’objet observé vont pouvoir étre obtenues directement grice a cette méthode,
sans la nécessité d’un balayage point par point sur I’objet.

La seconde technique, dite de tomographie optique cohérente, est basée sur une mesure
interférométrique réalisée avec une source a faible longueur de cohérence temporelle. Pour cette
méthode, I’'image est acquise point par point.

Le premier chapitre de ce mémoire est une longue introduction décrivant les motivations
et les caractéristiques d’une imagerie optique in vivo dans les tissus biologiques. Un état de ’art
non exhaustif sur I’imagerie en milieu diffusant par voie optique y est aussi présenté.

Le deuxiéme chapitre est consacré a ’expérience d’amplification optique d’images 2D en
régime femtoseconde. Aprés quelques rappels généraux sur I’amplification paramétrique
optique et la propagation d’impulsions ultracourtes, nous y explicitons le concept de 1’imagerie
2D par APO. La réalisation d’images d’objets tests placés dans 1”air, en ’absence de milieux
diffusants, permet la comparaison des résultats expérimentaux a ceux prédits théoriquement.
L’application de cette méthode  la vision & travers des milieux diffusants artificiels, solides et
liquides, est ensuite présentée.

Le troisiéme et dernier chapitre concerne I’expérience de tomographie optique cohérente
(OCT). Aprés avoir rappelé les avantages du mode de détection hétérodyne optique pour
P’imagerie en milieu diffusant et expliqué notre choix de sa mise en ceuvre grice a la modulation
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de phase par effet électro-optique, nous présentons son application a I’imagerie a travers des
milieux diffusants artificiels, liquides ou solides, ainsi qu’a I’imagerie de quelques milieux
biologiques, comme un oignon par exemple.

Nous mettons en lumiére les avantages et les limitations de chacune de ces deux
méthodes, de maniére 4 pouvoir juger leurs potentiels en vue d’une application effective & une
imagerie in vivo de tissus biologiques. Ces perspectives sont envisagées en fonction des
améliorations qui pourraient étre apportées a ces deux expériences, ainsi qu’en tenant compte
des résultats récents produits par les techniques optiques actuellement les plus efficaces.



Chapitre 1

Imagerie par voie optique proche |
infrarouge dans un tissu biologique :
motivations, problématique et état de Part
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L'objet de ce premier chapitre est de présenter 1’état de 1’art et les motivations de
I'imagerie par voie optique des tissus biologiques. Il ne concerne pas directement les travaux
effectués durant cette thése, mais permet de les situer dans un cadre général. Sa lecture n'est pas
essentielle : dans le cas ou le lecteur souhaiterait se rendre directement aux chapitres 2 et 3, il
trouverait des renvois vers des paragraphes du présent chapitre lorsque nécessaire.

1.1. Alternative des méthodes optiques pour I’imagerie in vive des tissus

biologiques.
1.1.1. Principales techniques d’imagerie non optique utilisées en milieu médical.
1.1.1.a. Radiographie X et scanner.

Les débuts de I’imagerie médicale in vivo remontent 2 la fin du XIX€ siécle avec la
découverte de la radiographie X par Rontgen en 1895. L’exposition du corps humain a un
rayonnement X permit alors, pour la premiére fois, la réalisation d’images d’organes 3
Pintérieur du corps humain. Les rayons X, constitués de photons de grande énergie, ont en
effet 1a capacité de pouvoir traverser le corps humain. Comme leur atténuation débend de plus
de la nature des organes traversés (os, tissus mous, air ou liquide), ces derniers vont pouvoir
étre distingués. En développant I’image latente enregistrée sur un film radiographique, aprés
son exposition au rayonnement X ayant traversé le patient, on obtient ainsi une image projetée
des organes de différentes natures qui se situent dans le volume d’observation. Les os vont par
exemple se distinguer des tissus mous qui les entourent avec un fort contraste. L’examen de
nombreuses maladies ou lésions peut ainsi étre réalisé par radiographie X : radiographie
dentaire, pulmonaire ou du squelette, et ce pour un cofit relativement faible.

Une avancée essentielle de la technologie des rayons X a été rendue possible grice au
développement de 1’électronique et de I’informatique. L’invention du scanner, encore appelé
tomodensitométre, a ainsi permis 4 la fin des années 60 la réalisation de coupes du corps
humain avec, cette fois, une information liée a la profondeur.

La résolution spatiale transversale des images obtenues par radiographie X peut
- théoriquement atteindre quelques 20 traits/mm (50 pm). Mais cette résolution ne peut, en fait,
étre atteinte que si le contraste entres les différents tissus est suffisant. Si les contours d’un os
peuvent par exemple étre résolus avec une grande précision, le trés faible contraste distinguant
les différents tissus mous entre eux rend difficile leur observation avec une bonne résolution.
Afin de contourner cette limitation, on utilise souvent des agents de contraste ciblés sur certains
organes afin de les distinguer des autres organes environnants. Ils doivent étre introduits dans le
'patient par injection ou par ingestion. La géné, alors occasionnée pour le patient, est une des
limites de la radiographie X. De plus, des agents de contraste efficaces ne sont pas forcément
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disponibles pour la totalité des constituants du corps humain. Ce contraste limité entre les
différents tissus mous est par exemple responsable de la difficulté 4 obtenir des mammographies
de bonnes qualités : la taille moyenne des tumeurs détectées n’est que de ’ordre de 2,2 cm
[1.1 Gau], 3 détection systématique de ces tumeurs 4 des tailles inférieures serait préférable!.
De plus, le probléme de I’interprétation des clichés X pour 1’établissement d’un diagnostic
correct sur le développement d’une éventuelle tumeur rend le nombre de faux positifs et de faux
négatifs élevé.

A la limitation de la résolution, due au faible contraste des tissus mous pour les
rayons X, s’ajoute une autre limitation : le fort pouvoir ionisant de ce rayonnement. Quel
caractére de dangerosité peut-on lui attribuer ? On distingue les risques déterministes,
prévisibles et liés  la dose de rayons X regue par le patient au cours de ’exposition, des risques
stochastiques, non prévisibles. On estime que les risques déterministes n’apparaissent pas pour
une exposition aux rayons X inférieure 2 300 mSv [1.2 Aub] 2, Pour comparaison, la radiation
moyenne 2 laquelle un individu est exposé chaque année est estimée a 5 mSv. Participent a cette
dose annuellement regue, D’irradiation naturelle pour les 4/5 (rayonnements cosmique et
tellurique...) et I’irradiation artificielle pour le 1/5 restant. Cette dose de radiation artificielle,
1 mSv par an donc, correspond par exemple 2 celle que 1’on regoit lors de la réalisation d’une
radiographie pulmonaire. Lors d*un examen scanner 1’exposition est par contre beaucoup plus
importante ; mais elle reste tout de méme inférieure 4 150 mSv, si I’on se limite & dix coupes
successives. Ainsi, si les risques déterministes apparaissent donc tres faibles (hors
radiothérapie), cela ne signifie par pour autant I’innocuité des rayons X : les risques
stochastiques, bien que minimes, peuvent en effet étre & 1’origine de cancers ou d’altérations
génétiques, malgré toutes les précautions prises.

1.1.1.b. Echographie ultrasonore.

Les méthodes d’imagerie ultrasonore sont aussi abondamment employées en milieu
médical. L’absence totale de nocivité des ultrasons aux doses habituellement utilisées est une
des raisons de ce succés. L’imagerie ultrasonore est souvent réalisée en mode échographique,
ol c’est la réflexion des ondes ultrasonores par les différentes structures organiques qui
permettent la réalisation de I’image. Des transducteurs piézo-électriques servent a la fois
d’émetteurs et de récepteurs pour ces ondes [1.3 Fin],

Contrairement & I’imagerie X, ol le contraste provient des variations spatiales de
I’absorption, le contraste provient pour les échographies des variations spatiales de I’élasticité

! Aprés la détection d’une tumeur d’une taille inférieure & 2 cm dans le sein, la probabilité de survivre plus de
cinq ans est supérieure 2 90 % ; si la tumeur détectée est de dimension supérieure 4 5 cm, cette probabilité chute
par contre en dessous de 50 % 1.1 Gaul, 4
2 Le sievert (Sv) est 'unité de mesure d’équivalent de dose regue. Cette nouvelle unité remplace le rem
a rem=10"2 Sv).
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des tissus. La vitesse de propagation de 1’onde ultrasonore dépendant de Iélasticité, & chaque
variation de cette derniére, on a une rupture d’impédance dans le milieu et donc une fraction de
I’onde ultrasonore est réfléchie. Grice a I’observation dans le temps du signal électrique délivré
par le transducteur, on peut repérer les différents organes présents dans le tissu : les temps
d’arrivée des échos qui leur correspondent vont permettre leur localisation en profondeur. En
effectuant des mesures tout autour du corps humain, on peut réaliser une coupe du sujet. Cette
exploration bidimensionnelle peut étre effectuée grice A la rotation simultanée de I’émetteur et du
récepteur, ou encore grice a I’utilisation d’un ensemble d’émetteurs et de récepteurs disposés
tout autour du patient.

La résolution spatiale transversale des images est liée a la focalisation de 1’onde
ultrasonore. Elle dépend donc de la géométrie du transducteur piézo-électrique ainsi que de la
fréquence du rayonnement. Les plus hautes fréquences utilisées en milieu médical permettent.
une résolution de I’ordre de 100 pm et la profondeur de pénétration est alors limitée & 16 mm
[1.1 Gau]_ Pour observer des organes situés plus profondément, des fréquences ultrasonores
plus basses sont préférées : 1’absorption augmente en effet avec la fréquence. Mais la résolution
est alors dégradée, de I’ordre de grandeur du millimétre.

Les ultrasons sont par exemple particuliérement bien adaptés pour I’observation des
cavités abdominales (grossesse), rénales (calculs) et des glandes superficielles comme la glande
thyroide. Les images obtenues sont alors de qualités suffisantes pour I’établissement d’un
diagnostic précis. Le colt relativement faible de I’échographie permet de plus son utilisation
systématique pour des applications particuliéres, comme le suivi des grossesses par exemple.

Les limitations de 1’imagerie par ultrasons sont, d*une part, son caractére non universel
('imagerie de certains organes comme le cerveau humain adulte n’est pas possible) et, d’autre
part, la difficulté d’interprétation des images obtenues pour certains organes. Tout comme la
radiographie X, I’échographie ultrasonore souffre en effet d’un contraste trop faible entre les
différents tissus mous. L’établissement d’un diagnostic pour le cancer du sein est par exemple
patfois difficile [1-1 Gaul, Les risques de faux positifs et de faux négatifs sont alors élevés,
comme pour la radiographie X.

1.1.1.c. IRM et scintigraphie.

Plus récemment, le développement de I’'IRM (imagerie par résonance magnétique) a
permis la réalisation in vivo d’images jusqu’a alors inédites de certains organes du corps
humain. Des images du cerveau et méme une cartographie de son activité sont ainsi maintenant
possibles. Son principe repose sur I’interaction entre le spin des protons et un champ
magnétique créée artificiellement. Les images IRM obtenues sont contrastées car les différents
organes du corps humain portent des signatures IRM trés différentes (densité de protons
différentes). Les problémes de I’interprétation des images ne se posent donc pas comme pour la
radiographie X ou les ultrasons. La mammographie de seins, méme denses, est ainsi possible.
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Le seul vrai probléme pour I’imagerie IRM est son cott élevé. A chaque fois qu’une technique
alternative suffisamment fiable est disponible pour la détection d’une pathologie donnée, elle est
actuellement privilégiée par rapport a I’examen IRM.

Pour finir, notons ’emploi de la scintigraphie en milieu hospitalier. Son principe
consiste en I’imagerie de radio-isotopes émettant des rayons gamma. Ces isotopes radioactifs
peuvent étre présents naturellement dans le corps humain ou y étre introduits artificiellement. lls
remplacent alors un atome de la molécule originale. Les propriétés chimiques et biologiques ne
s’en trouvent pas altérées, mais une image morphologique est possible grice a la répartition du
traceur dans I’organe. L’intérét de la scintigraphie repose sur son potentiel a la réalisation
d’images fonctionnelles, en plus des images anatomiques : les radio-isotopes peuvent se fixer
sur certains sites préférentiellement. Des applications thérapeutiques sont aussi possibles. Par
exemple, I’emploi d’iode 131 pour I’imagerie de la thyroide peut permettre la destruction d’une
éventuelle masse tumorale : I’émission d’électrons accompagnant 1’émission des rayons gamma
est toxique pour la masse tumorale [1.2 Aubl, La limitation 4 un emploi plus systématique de la
scintigraphie en milieu hospitalier est liée a son cofit relativement élevé, ainsi qu’a un “frein
psychologique” et & un emploi relativement compliqué (manipulation d’éléments radioactifs).

1.1.2. Alternative des méthodes d’imagerie optique.

Les différentes méthodes d’imagerie décrites précédemment ne satisfont donc pas
pleinement les besoins du monde médical. Si I’imagerie par résonance magnétique présente un
bon contraste naturel pour la quasi totalité des tissus, son cofit élevé pour la collectivité empéche
son emploi systématique. De plus, ces différentes méthodes ne permettent pas, aujourd’hui,
d’accéder & des résolutions inférieures 2 la centaine de micrométres. L’observation in vivo des
cellules du corps humain (de dimensions comprises entre 2 et 50 pm) requiert donc le recours a
des méthodes alternatives. Les méthodes optiques sont justement depuis longtemps des outils
privilégiés pour I’imagerie in vitro de ces cellules, avec 1’utilisation combinée de la biopsie et de
la microscopie classique. Mais en ce qui concerne I’imagerie in vivo, I’utilisation des méthodes
optiques est resté longtemps cantonnée A certains domaines spécialisés de la médecine, comme
I’ophtalmologie par exemple.

Les travaux de Cutler avaient pourtant montré dés 1929 la possibilité d’observer le sein
par transillumination 4 I’aide d’une lampe blanche [1-4 Cut], Mais ces résultats ont été aussitot
éclipsés par ceux bien meilleurs en terme de résolution de la radiographie X. Ce n’est que
depuis le début des années 1990 que les techniques d’imagerie optique in vivo ont été remises
au gott du jour, grice notamment au développement des sources laser, devenues “familiéres”
en milieu hospitalier.

Les avantages des méthodes optiques résident dans leur coft, qui peut étre faible, ainsi
que dans la grande portabilité des systémes, quand 1’utilisation de systémes fibrés est rendue
possible. Ce sont surtout les nombreuses qualités potentielles de ces techniques en terme
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d’innocuité, de contraste, de résolutions et aussi d’informations fonctionnelles qui sont
actuellement les raisons de ’intense activité de recherche dans ce domaine.

1.1.2.a. La “fenétre thérapeutique”.

L’existence d’une gamme de rayonnements optiques ou I’absorption est trés faible dans

les tissus biologiques confére aux méthodes optiques un caractére non invasif trés attractif,
Cette bande comprise entre 700 nm et 1300 nm est appelée fenétre thérapeutique [1.5 Gay]
(cf. fig. 1.1).

Figure 1.1 : Variation des coefficients d’absorption en fonction de la longueur d’onde pour quelques constituants
des tissus biologiques, notamment 1’eau, I'hémoglobine (HbO3) et la mélanine (cette courbe est extraite d’un

article de K. et S. Svanberg publié¢ dans le journal La Recherche [1.7 Sva]),

La limite supérieure de cette fenétre thérapeutique est liée a la trés forte absorption de
P’eau, le constituant principal des tissus biologiques, au dessus de 1,3 pm. L’eau absorbe par
contre faiblement en dessous de cette valeur et ce jusqu’a 200 nm [1.6 Hall_ I3 limite inférieure
de la fenétre de quasi transparence va donc étre fixée, elle, en prenant en compte 1’absorption
des autres constituants des tissus biologiques. Les molécules aromatiques cycliques des
proféines ont par exemple un maximum d’absorption dans ’ultraviolet entre 260 et 280 nm
[1.7 Sval, Le sang absorbe lui fortement dans le bleu, puis un peu moins dans les fréquences
plus hautes du spectre visible (cf. fig. 1.1). La mélanine, le pigment le plus abondant dans
I’épiderme, absorbe dans une région qui va de 1’ultraviolet a I’infrarouge proche. Finalement,
en tenant compte de I’ensemble des constituants, la borne inférieure de la fenétre de quasi
transparehce se situe autour de 700 nm, et la plus grande transparence est obtenue pour un
rayonnement autour de 1 pm [1.7 Sva], Le rayonnement optique étant trés peu absorbé dans la
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fenétre thérapeutique, ses effets néfastes ne se font sentir que pour des éclairements trés

importants.

La norme frangaise relative 3 la sécurité pour le rayonnement des appareils laser

(NF EN 60825) donnent les valeurs des éclairements maximaux permis (en W.m™ ) ou des

Sfluences maximales permises (en J. m™2) pour la peau. Ces valeurs, notées EMP (Expositions

Maximales Permises), sont [1-8]:

Durée d’exposition | < 1072 10221077 1077410 102103 | 10%a3x10?
(tens) /
Longueur d’onde
3152400nm | 3 10°wW.m2| 5610305 1m2| 56103 %P rm2 | 10*1m? | 10 W.m™2
4003 1400nm | 2 101'W.m™2[ 200 J.m™2 1,1x10% %25 1.m™2| 2000 W.m~2| 2000 W.m™2
1421000 pm | 101! W.m~? 100 J.m 2 5600 t%251.m™2 | 1000 W.m™2 | 1000 W.m™2

Tableau 1.1 : EMP pour la peau.

Ces EMP sont données relativement a la durée de 1’exposition au rayonnement laser3.
Dans le cas d’un laser impulsionnel, il faut tenir compte également de la cadence de

répétition [1.81,
1.1.2.b. Imagerie structurelle et fonctionnelle.
Tailles caractéristiques.

Quelles sont les structures des tissus biologiques que I’on peut espérer résoudre avec
une méthode optique ? Les dimensions des constituants apparaissant lors de I’observation d’un
tissu biologique sont naturellement reliées a celle de I’échelle d’observation. Ces constituants
s’organisent ensemble pour former des structures plus grosses, qui ne deviennent apparentes
qu’a une échelle d’observation supérieure. Par exemple, une cellule est constituée d’organites
(noyau, mitochondrie, nucléole...) baignant dans le cytoplasme et elle est entourée d’une fine

3 Notons que si la moindre nocivité du rayonnement électromagnétique dans la fenétre 700-1300 nm est
constamment soulignée dans la littérature scientifique, on peut regretter de ne pas retrouver justement cette
caractéristique dans cette norme : les EMP y sont constantes sur la plage 400-1400 nm, négligeant ainsi
complétement le fait que I’absorption soit beaucoup plus faible & 1 um qu’a 400 nm. II faut aussi noter que les
EMP données pour des temps d’exposition <1 ns ont été extrapolées en maintenant constantes les puissances
crétes maximales permises a 1 ns. Cette extrapolation a due étre effectuée au vu du nombre trop restreint de
témoignages sur ’exposition de Ia peau a des impulsions subnanosecondes. Pourtant, les dommages en régime
nanoseconde sont plutdt liés a I’énergie totale de I'impulsion qu’a sa puissance créte. Il semble que cette norme
déja trop restrictive pour des rayonnements dans la fenétre thérapeutique, le soit aussi pour des impulsions
picosecondes et femtosecondes.
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membrane d’environ 75 A. Les organites sont eux-mémes formés d’éléments plus petits alors
que les cellules se groupent pour constituer des structures plus grandes. Donnons quelques
exemples des tailles caractéristiques que 1’on retrouve dans un tissu biologique :

- les cellules, de tailles comprises entre 2 et 50 pm. Par exemple, les erythrocytes
(globules rouges) ressemblent 4 des disques biconcaves de 7 pm de diamétre et de 1 pm
d’épaisseur au centre contre 2 um sur les bords,

- les organites (noyaux, mitochondries..) de tailles inférieures,

- les macromolécules, les protéines par exemple, de tailles comprises entre 10 et
100 nm. '

A 1a vue de ces tailles caractéristiques, on constate que les rayonnements optiques ont
donc le potentiel de permettre I’observation des tissus biologiques a des niveaux cellulaires,
voire subcellulaires. Un tel niveau de résolution ne peut étre atteint avec les techniques
traditionnelles d’imagerie in vivo.

Sources de contraste.

Pour que I’observation soit possible, il faut que le contraste entre les différents
constituants soit suffisant. La force de 1’imagerie par résonance nucléaire sur ’échographie
ultrasonore et la radiographie était justement I’existence d’un contraste prononcé entre tous les
tissus du corps humain. Les méthodes optiques présentent 1’avantage d’avoir de nombreuses
sources de contraste naturelles ou artificielles.

La plus importante de ces sources de contraste, celle qui va permettre 1’obsérvation
cellulaire ou subcellulaire, provient des variations de I’indice de réfraction entre les différents
constituants des tissus biologique. Cette variation va provoquer en retour une rétrodiffusion de
la lumiére par ces cellules. Dol la source de contraste. Il a été par exemple observé que les
mélanocytes, des organites qui peuvent étre présents dans les cellules de la peau, rétrodiffusent
fortement la lumiére vers 1’arriére [1.9 Rajl, Ces mélanocytes, de tailles comprises entre 0,6 et
1,2 um, contiennent la mélanine, le pigment qui donne sa couleur foncée a la peau, d’indice de
réfraction 1,7. La différence d’indice élevée de ce pigment par rapport aux autres constituants
environnants (le cytoplasme notamment d’indice 1.36) est la source de ce contraste important.

La deuxiéme source de contraste est I’absorption. Son intérét principal réside surtout
dans sa capacité a fournir une information fonctionnelle. On a par exemple pour le sein une
variation de pres de 30 % du coefficient d’absorption entre un tissu sain et un tissu cancéreux,
pour.une radiation & 800 nm [1.5 Gay],

Une autre source de contraste, qui peut apparaitre dans certains tissus biologiques, est la
biréfringence [1.11 Evel, dans les dents par exemple [1.12 Wan],

On peut aussi tirer des informations, non pas seulement des variations spatiales de la

simple constante diélectriques linéaire (x(l)) du tissu biologique, ¢’est-a-dire des variations de
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I’indice de réfraction et du coefficient d’absorption, mais aussi des fluctuations des tenseurs
diélectriques d’ordres supérieurs, tenseurs d’ordre deux et trois, notés respectivement x(z) et
x(3). On peut alors réaliser une imagerie respectivement par génération de second harmonique
[1.13-14 Guo] et absorption 4 deux photons [1.15 Svol,

Informations spectroscopiques et fluorescence.

Les sources de contraste sont non seulement nombreuses pour une longueur d’onde
donnée, mais ce contraste varie en plus suivant la longueur d’onde d’illumination. On peut ainsi
obtenir des informations fonctionnelles sur les tissus observés, en comparant les réponses
obtenues pour différentes longueurs d’onde choisies judicieusement. On peut par exemple
obtenir des renseignements sur le degré d’oxygénation ou de vascularisation des tissus [1.16 Jar,
1.17 McB],

La fluorescence induite par absorption 4 un ou deux photons permet aussi 1’obtention de
nombreux renseignements fonctionnels, par exemple la concentration ou I’activité de substances
fluorescentes endogénes. Des fluorophores peuvent aussi étre introduits dans les tissus : un
fluorophore tel que ’hématoporphyrine (HDP) se fixe par exemple préférentiellement sur les

 tissus cancéreux et permet ainsi la révélation de tumeurs [1.7 Sval, Des mesures du temps de
déclin de la fluorescence permettent enfin d’obtenir d’autres renseignements fonctionnels
[1.18 Fre],

1.2. Propagation de la lumiére en milien diffusant.

Dans un tissu biologique, le processus dominant qui affecte la propagation du
rayonnement électromagnétique dans la fenétre thérapeutique est la diffusion. L’absorption est,
elle, négligeable. Les photons, au cours de leur propagation, sont multidiffusés dans le tissu.
Leur parcours est tellement aléatoire qu’ils ne permettent pas de visualiser les structures internes
dans le tissu. Pour s’en convaincre, il suffit simplement de regarder le dessus de sa main alors
qu’une lampe en éclaire la paume. La main apparait rougedtre alors que le squelette de la main
n’est pas visible. La couleur rouge est liée naturellement a la plus faible absorption pour les
basses fréquences du spectre visible. C’est la diffusion subie par la lumiére non absorbée qui
brouille totalement 1’observation des structures internes. Parmi les cellules constitutives du tissu
recouvrant le squelette, nombreuses sont, en effet, celles dont la taille est de I’ordre de grandeur
de la longueur d’onde du rayonnement optique. Nous allons voir que ce sont ces cellules qui
sont responsables de I’importance de ce phénoméne de diffusion.

Avant de décrire les différentes stratégies employées par les méthodes optiques pour
surmonter cet obstacle 4 ’observation des tissus par voie optique, on va décrire succinctement
dans cette section la propagation de la lumiére en présence de diffusion. Aprés un rappel sur la
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diffusion de la lumiére par une particule sphérique isolée, nous allons présenter briévement les
modeles théoriques utilisés pour la description de la propagation de la lumiére dans les tissus

biologiques.
1.2.1. Diffusion de la lumiére par une particule sphérique isolée.
1.2.1.a. Diffusion Rayleigh et diffusion Mie.
Diffusion Rayleigh.

La diffusion? est le processus physique suivant lequel la propagation du rayonnement

. électromagnétique est perturbée en présence d*un objet, une particule par exemple : de 1’énergie

est retirée 4 I’onde électromagnétique incidente pour étre redistribuée dans les différentes
directions de I’espace. Si la particule est de petites dimensions devant la longueur d’onde du
rayonnement, on utilise la théorie établie par L. Rayleigh [1.19 Hul, 1.20 Mey]_ [ ’intensité de
I’onde diffusée dépend 4 la fois de I’angle entre les vecteurs d’onde incident et diffusé et de la
polarisation de 1’onde. La diffusion Rayleigh est caractérisée par une diffusion qui se fait autant

vers ’avant que vers ’arriére.
Diffusion Mie.

La théorie de Rayleigh ne peut plus étre utilisée lorsque les dimensions des particules ne
sont plus négligeables devant la longueur d’onde du rayonnement. Pour calculer I’intensité de
’onde diffusée, il faut alors tenir compte des effets d’interférence qui vont se produire entre les
différentes ondes partielles, issues des différentes parties de la particule. Si cette derniére est
sphérique, la théorie décrivant complétement les propriétés du rayonnement diffusé est la théorie
de Mie [1.19 Hul, 1.20 Mey],

Le premier paramétre caractérisant la diffusion Mie est le rapport de P’indice de réfraction
de la spheére  celui du milieu environnant. On le note m. Le second est le rapport dimensionnel
q qui est défini comme le rapport de la circonférence de la sphére 3 la longueur d’onde du
rayonnement dans le milieu environnant la sphére. La diffusion Mie est entiérement déterminée
par la donnée de ces deux paramétres. Lorsque q devient suffisamment faible, on retrouve les
résultats de théorie de Rayleigh.

Contrairement 2 la diffusion Rayleigh, la diffusion Mie est plus marquée vers 1’avant
que vers I’arriere. Cette propriété est de plus en plus accentuée avec une augmentation des
dimensions de la sphére (c'est-a-dire avec une augmentation de q). La dépendance angulaire
pourv la diffusion Mie est aussi de plus en plus compliquée avec une augmentation de q '

4 Le mot diffusion sert aussi en physique a décrire un second phénomeéne : celui suivant lequel une grandeur
physique tend a “s’uniformiser” (diffusion de la chaleur, du son, de I’intensité d’une onde électromagnétique...).
La langue anglaise posséde, elle, deux mots différents pour distinguer ces deux phénomeénes: “scattering” pour le
premier et “diffusion"” pour le second.
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(cf. fig. 1.2). Comme pour la diffusion Rayleigh, cette dépendance angulaire dépend de la
polarisation de 'onde incidente.
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Figure 1.2 : Intensités diffusées en fonction de I’angle 0 entre les vecteurs d’onde incident () et diffusé (5”) pour
une goutte d’eau dans 1’air pour g=1 (a) et g=8 (b) (cf. fig. 1.3 pour les notations). Les intensités diffusées des

ondes polarisées perpendiculairement ou parallélement au plan (8, 5”) sont respectivement notées iper €t ipara-

Figure 1.3 : Géométrie de la diffusion. Le vecteur d'onde incident § est diffusé sur la sphére dans une direction

§’ faisant un angle 6 avec §.
1.2.1.b. Section efficace de diffusion (o;) et facteur d’anisotropie (g).

On définit la section efficace de diffusion Mie d’une particule, o5, comme la surface
d’une section droite, telle que le flux lumineux incident qui la traverserait serait égal au flux
lumineux diffusé dans tout I’espace. Cette quantité rend donc compte de “I’efficacité” d’une
particule & diffuser la lumiére. Il est pratique d’utiliser la quantité sans dimension suivante,
appelée facteur d’efficacité et notée Qgcat

Qscat = _(_5_% > 1.1
ma
avec a le rayon de la particule. Les expressions analytiques de Qscat €t 05 sont données dans
I’annexe 1.1.
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Une autre grandeur pertinente pour décrire la diffusion du rayonnement par la particule
est le facteur d’anisotropie g. Son expression analytique est aussi donnée dans I’annexe 1.1. Ce
facteur permet de rendre compte du caractére plus ou moins marqué vers 1’avant de la diffusion.

Afin de visualiser 1’évolution de Qscat €t g, en fonction des dimensions de la sphére
devant la longueur d’onde, prenons ’exemple d’une sphére de latex immergée dans de 1’eau et
éclairée par une onde plane, dont la longueur d’onde dans le vide est égale 2 800 nm. Les
calculs de Q¢ €t de g sont effectués pour des valeurs croissantes du rayon de cette sphére (cf.

annexe 1.1) et les résultats sont portés sur la figure 1.4.

N 1,0 —
3,0 + 0,8 —
- 1 0,6 -
§ 2,0 — " o
o 04 -
1,0 -- 02 -
0,0 T T T 1 0.0 T T T |
0 1000 2000 3000 4000 0 1000 2000 3000 4000
rayon (nm) rayon (nm)
@ ®)

Figure 1.4: Evolution de Qscat (a) et g (b) en fonction du rayon pour une sphére de latex plongée dans de 1’eau et
éclairée par une onde plane de longueur d’onde dans le vide égale 4 800 nm (nj,tex=1,59, neay=1,33).

L’efficacité de la diffusion est maximale pour des dimensions de la sphére qui sont du
méme ordre de grandeur que celle de la longueur d’onde du rayonnement. Pour des dimensions
croissantes du rayon de la sphere, le facteur d’efficacité tend vers deux. Cette valeur limite est
celle de I’optique géométrique. Elle s’explique en prenant en compte les effets de la diffraction,
de la réflexion et de la réfraction. L’allure de la courbe représentant le facteur d’anisotropie g
(cf. fig. 1.4-(b)) illustre, quant a elle, la prédominance de la diffusion vers I’avant quand la
particule est de dimension comparable ou supérieure a la longueur d’onde.

1.2.2. Propagation de la lumiére dans un milieu constitué de centres diffuseurs répartis

aléatoirement.

Considérons maintenant le phénoméne de diffusion de la lumiére dans le cas ou I’on n'a
plus une seule particule mais un grand nombre de particules, réparties aléatoirement.

1.2.2.a. Atténuation du rayonnement non diffusé.

Etudions tout d’abord I’évolution de la composante du rayonnement qui n’est pas
affectée par la diffusion. Le champ électrique qui Iui est associé est appelé champ cohérent dans
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les théories traitant de la diffusion. On préférera utiliser le terme non diffusé dans ce mémoire,
afin d’éviter la confusion avec les notions de cohérence temporelle et spatiale que nous
utiliserons par la suite.

Au cours de sa propagation 4 travers un milieu diffusant d’épaisseur £, la puissance du
champ électromagnétique non diffusé décroit de maniére exponentielle suivant la loi dite de

Beer-Lambert soit :

P=P e M, 1.2)

avec : .

He=Ug+ Uy . (13)

On appelle L4, s, et |15 respectivement coefficient d’extinction total, coefficient de diffusion et
d’absorption. Ils s’expriment généralement en em™!. Les inverses de ces quantités sont
appelées respectivement libre parcours moyen d’extinction total, libre parcours moyen de
diffusion et libre parcours moyen d’absorption. Ils se notent respectivement £, £ et £,. Dans
les milieux que nous considérerons dans la suite, 1’absorption sera négligeable devant la

diffusion. Pour caractériser I’atténuation du rayonnement non diffusé, on utilisera la quantité
nlg, appelée nombre de libres parcours moyen de diffusion et égale a :

nl, = (1.4)

S|

avec £ la distance de propagation dans le milieu diffusant. L’atténuation de la puissance du
champ non diffusé est alors donnée par P =P, cxp—“.es .

Pour évaluer la valeur du coefficient de diffusion, [, on est amené a distinguer deux
cas. Dans le premier cas, on considére qu’il n’existe pas de relation de phase entre les ondes
diffusées par chacune des particules. Une condition nécessaire est que ces derniéres soient
réparties aléatoirement dans 1’espace et quelles se situent chacune 4 des distances grandes devant
la longueur d’onde. On parle alors de diffusion indépendante. Dans le cas contraire, on parle de
diffusion dépendante. 7

Prenons I’exemple d’un milieu constitué de N centres diffuseurs par unité de volume.
Ces centres diffuseurs sont répartis aléatoirement. Pour des faibles valeurs de N, I’hypothése de
diffusion indépendante est vérifiée et le coefficient de diffusion s’écrit alors tout simplement :

Hs =Nog , (1.5)

avec O la section efficace de diffusion Mie pour une seule particule.
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Avec I’augmentation du nombre de centres diffuseurs par unité de volume N, la
diffusion devient dépendante [1-21 Ish], Notons que les effets de diffusion dépendante sont
souvent complétement négligés dans les modeles de propagation de la lumiére utilisés pour les

tissus biologiques.
1.2.2.b. Théorie du transfert radiatif.

On va maintenant s’intéresser 4 la propagation du rayonnement total (rayonnement
diffusé + rayonnement non diffusé) dans le milieu. Il existe deux approches différentes pour
décrire cette propagation dans des milieux diffusants aléatoires. .

La premiére repose sur la manipulation des équations de Maxwell. Des quantités
statistiques sont alors utilisées pour décrire les fluctuations dans ’espace des constantes
diélectriques et du champ électromagnétique. Les théories analytiques ou numériques
développées a partir de cette approche ne sont généralement pas utilisées dans le cas de milieux
complexes comme le sont les tissus biologiques.

Une autre approche est alors plut6t préférée : 1a théorie du transfert radiatif, qui traite la
lumiére comme un flux de particules (ou plutdt comme un ensemble de rayons lumineux). Cette
approche phénoménologique a été largement utilisée pour étudier la propagation de la lumiére
dans I’atmosphére et les océans. La quasi totalité des mesures des paramétres caractérisant la
diffusion de la lumiére dans les tissus biologiques ont été effectuées dans le cadre de cette
théorie (Kg, g...). Quelques exemples de valeurs numériques de ces paramétres seront donnés

dans un prochain paragraphe (cf. paragraphe 1.2.3).

La grandeur physique traitée par la théorie du transfert radiatif de la lumiére est la
luminanceS. On note L(,S) la luminance en T dans la direction §. Elle s’exprime en
Wm2srL. Considérons par exemple un rayonnement initialement collimaté suivant la

direction §. L’équation générale du transfert radiatif va permettre d’étudier 1’évolution de cette
luminance dans la direction § pour les différents points de ’espace T [1.22 Gro, 1.23 Che] gqjt -

8. V(L(75)) = ~(ta +1s) L(E,3) + 15 [p(3,5)L(EF)d (1.6)
4n

avec dQ' I’élément d’angle solide et p('s",E) la fonction de phase. La fonction de phase

exprime la dépendance angulaire de la diffusionS. C'est le rapport, pour une direction incidente

5 On rappelle que la luminance d*une source est le flux émis dans une direction de I’espace par unité d’angle
solide, rapporté a I’aire apparente de la source dans cette direction. C’est la grandeur physique adaptée a I’étude du
transport d’énergie par des pinceaux de rayons.

6 On choisit souvent comme fonction de phase une fonction analytique simple et paramétrable. Signalons, par
exemple, la fonction de Henyey-Greenstein ot le paramétre ajustable est justement g, le facteur d'anisotropie de la
diffusion [1.24 Hen]



20 Chapitre 1 : Imagerie par voie optique proche infrarouge dans un tissu biologique...

§’, enire l'intensité diffusée dans une direction S a l'intensité diffusée dans tout l'espace. La
fonction de phase p(E’,E) est donc, en fait, la densité de probabilité de diffusion d’une direction

§” dans la direction S. Avec cette définition, on comprend maintenant la signification de
I'équation (1.6). La variation spatiale de la luminance en ¥, dans la direction S, dépend d'une
part de la probabilité que le rayonnement soit diffusé ou absorbé (cet effet est traduit par le
premier terme a la droite de 1’égalité) et d autre part de la probabilité que le rayonnement, qui
avait été auparavant diffusé dans une direction §’, soit de nouveau diffusé et ce dans la direction
initiale S (c'est le deuxiéme terme 2 la droite de 1’égalité).

Approximation de la diffusion.

Pour résoudre 1’équation du transfert radiatif, I’utilisation de diverses approximations est
souvent nécessaire. Un choix possible est, par exemple, de décomposer la partie diffusée du
rayonnement en une partie isotrope, prépondérante, et une autre partie se propageant
parallélement au faisceau incident [1.22 Gro, 1.23 Che], On se retrouve dans 1’approximation dite
de la diffusion. On établit ainsi une équation simplifiée pour décrire le transfert radiatif :
I’équation de la diffusion.

A partir de cette équation, on peut trouver des formules analytiques pour décrire la
propagation du rayonnement si les milieux sont de géométrie simple et si I’on connait les
conditions aux limites. La précision des résultats obtenus avec cette approximation dépend de
nombreux parameétres comme le rapport entre les coefficients d’absorption et de diffusion ou
encore comme la valeur du facteur d’anisotropie de la diffusion [1.22 Gro, 1.23 Che], pour
pouvoir utiliser les résultats théoriques alors trouvés pour une application expérimentale, il faut
naturellement se situer dans un cadre ol I’approximation de la diffusion est réellement justifiée.
11 faut donc que la diffusion ait été suffisamment importante pour que le rayonnement diffusé
soit prédominant et de distribution angulaire uniforme. On considére que cette approximation est
valide si Ia distance moyenne de propagation dans le milieu diffusant pour I’ensemble des
photons est supérieure au libre parcours moyen de diffusion réduit , noté ¢; et donné par

I’expression [1.25 Rud] :

o =—5_ | 1.7
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Simulations de Monte-Carlo du transfert radiatif.

Pour étudier la propagation de la lumiére dans un milieu diffusant, une méthode
alternative a la recherche de solutions analytiques de 1’équation du transfert radiatif est de
“considérer” la lumi¢re comme “constituée de paquets de photons” dont on va suivre les
marches aléatoires dans le milieu diffusant. La détermination successive de ces marches
aléatoires va étre effectuée en utilisant conjointement des lois statistiques, déduites des
caractéristiques de diffusion du milieu, et des nombres aléatoires, générés successivement par
ordinateur a I’aide d’algorithmes adaptés. D’ou le nom de simulations de Monte-Carlo donné a
ces méthodes’. Si l'on considére par exemple un paquet de photons aprés qu’il ait subi sa niéme
diffusion, le tirage au sort d’un nombre aléatoire va permettre de calculer la distance sur laquelle

il va se propager avant sa (n+1)iéme diffusion. On utilise pour ce faire une loi qui relie le
nombre aléatoire tiré a la valeur de £, le libre parcours de diffusion. Ensuite le tirage de deux

- autres nombres al€atoires va permettre de déterminer dans quelle direction de 1’espace va se

propager ce paquet de photons avant sa prochaine diffusion. Les lois utilisées pour déterminer
cette direction peuvent dépendre du facteur d’anisotropie g de la diffusion par exemple. On
répétera ce méme processus jusqu’a ce que des critéres d’arrét choisis a priori soient vérifiés
(distance de propagation supérieure 4 une distance limite, sortie du milieu diffusant pour le
paquet de photons considéré...). L’avantage des simulations de Monte-Carlo, en plus de leur
simplicité, est qu’elles sont adaptables & des situations géométriques diverses. Elles sont par
exemple utilisées pour vérifier les solutions analytiques obtenues avec 1’approximation de la
diffusion dans des configurations géométriques particuliéres [1.22 Gro}, Une utilisation
combinée des méthodes de Monte-Carlo et de ’approximation de la diffusion peut aussi
permettre de déduire les coefficients optiques de milieux diffusants, de géométrie donnée, grace
a des mesures expérimentales [1.26 Tual, Les méthodes de Monte-Carlo sont enfin employées
afin d’aider a la compréhension de la nature du signal détecté (lumiére mutidiffusée, lumiére non

diffusée ...) pour différentes méthodes optiques appliquées a 1’imagerie dans les milieux
diffusants [1.27 Pan, 1.28 Sch, 1.29 Hau]_

1.2.3. Grandeurs caractéristiques pour la diffusion de la lumiére dans un tissu biologique :
valeurs de L et de g.

La plupart des paramétres optiques des tissus biologiques ont été évalués
expérimentalement en utilisant la théorie du transfert radiatif. Une compilation exhaustive des
valeurs rapportées dans la littérature scientifique a été effectuée par Cheong et coll. en 1990 et
1995 [1.23 Che, 1.30 Che], Les valeurs de g s étalent entre 500 et 20 cm™ pour I’ensemble
des tissus, soit des valeurs de /; comprises entre 20 et 500 um. Les valeurs de g sont, elles,

7 En référence aux jeux de hasard, pratiqués dans les casinos de la principauté du méme nom....
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comprises entre 0,7 et 0,97. A 790 nm, on trouve par exemple pour la peau du cochon (le
derme) une valeur de | égale a 254 em™!, soit £, =39 pm, et une valeur de g égale a 0,95,
d’ou £, =780 pm.

1.3. Etat de ’art des méthodes optiques.

Intéressons nous maintenant a la fagon dont on va pouvoir imager dans ces milieux qui
diffusent la lumiére. Les différentes techniques optiques proposées vont se distinguer les unes
des autres, non seulement par la nature du signal qu’elles cherchent & détecter, mais aussi par
les différentes stratégies qu’elles mettent en ceuvre pour y parvenir.

1.3.1. Nature du signal détecté.

]
1.3.1.a. Imagerie avec le rayonnement total (reconstruction).

Une analyse globale du signal lumineux provenant du milieu diffusant peut étre
entreprise pour reconstruire ’image de ce milieu en utilisant un modéle théorique adéquat
(1.31 Yam, 1.32 Heb, 1.33 G¢l], On se place généralement dans un cadre expérimental ot
I’approximation de la diffusion de la théorie du transfert radiatif est justifiée. On choisit ensuite
de décrire le tissu biologique 4 I’aide d’une géométrie simplifiée, un modéle en couches par
exemple. Formules analytiques et/ou simulations de Monte-Carlo peuvent alors étre employées.
Les mesures expérimentales de I’intensité du rayonnement transmis ou réfléchi peuvent étre
résolues temporellement et/ou spatialement. L’emploi conjugué d’impulsions ultracourtes et de
détecteurs ultrarapides permet par exemple d’obtenir la résolution temporelle, alors que I’emploi
de fibres optiques permet une résolution spatiale. On cherche a reconstruire la cartographie des
coefficients de diffusion et d’absorption grice a I’analyse de ces mesures. La limitation de ces
méthodes est liée a la difficulté de trouver un modéle qui soit réellement adapté aux tissus

biologiques dont la structure est complexe.
1.3.1.b. Imagerie avec le rayonnement non diffusé.

A Popposé, on peut chercher & former une image en utilisant uniquement le rayonnement
non diffusé (non diffusé dans le cas d’une imagerie en transillumination ou diffusé une seule
fois vers I’arriére dans le cas d’une imagerie en rétrodiffusion). On veut alors ne détecter que les
photons dits balistiques, dont la propagation obéit au principe de Fermat : le trajet qu’ils suivent
pour aller d’un point 2 un autre est tel que leur temps de parcours est extrémal. Ils se propagent
donc en ligne droite dans un milieu homogeéne et suivent des trajectoires plus ou moins courbées
s’il existe des gradients d’indice. C’est en utilisant uniquement ces photons balistiques que I’on
peut obtenir des images de grande résolution. Dans le meilleur des cas, on peut méme espérer
atteindre la limite de diffraction. Le succés de ces méthodes dépend de leur capacité ou non a
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produire des images uniquement avec ces photons balistiques. Nous présenterons justement
dans les prochains paragraphes différentes méthodes utilisées pour “éliminer” efficacement les
autres photons. Notons que cette approche ne peut étre envisagée que pour des épaisseurs de
tissus biologiques qui restent faibles. Si 'on considére par exemple un tissu biologique typique
qui serait caractérisé par un libre parcours moyen de diffusion (£,) égal & 75 pm, la puissance
du rayonnement non diffusé va étre atténuée d’un facteur 0,6. 10% sur une distance aussi courte
que 1 mm. Ces techniques se limitent donc & une configuration d’imagerie en rétrodiffusion : le
signal non diffusé va étre trop faible pour que 1’on puisse espérer le détecter aprés la traversée
d’une quelconque partie du corps humain.

1.3.1.c. Imagerie avec le rayonnement faiblement diffusé.

Comme la détection du signal balistique n’est possible que sur quelques millimétres, la
seule alternative possible pour réaliser I’image de tissus biologiques épais, comme le sein par
exemple, est de chercher & récupérer des photons diffusés qui auront suivi des trajectoires
proches de celles des balistiques. Ces photons sont souvent appelés photons serpentiles
(“snakes  en anglais) dans la littérature scientifique consacrée 4 I’imagerie en milieu diffusant.
On préférera dans la suite du mémoire utiliser le terme de photons diffusés vers l’avant.
L’intérét de chercher a détecter ce type de photons est naturellement lié au caractére trés
fortement marqué vers 1’avant de la diffusion dans les tissus biologiques. Un grand nombre de
photons vont donc conserver la “mémoire” de la direction initiale du rayonnément au cours de
leur propagation et ce malgré les diffusions qu’ils peuvent subir. On peut donc espérer réaliser
avec eux des images en transillumination avec une résolution qui n’est pas trop dégradée.
Suivant I’écart que I’on tolére entre les longueurs de leur trajectoire dans le milieu et celles des
photons balistiques, le niveau de signal détecté ainsi que la résolution de 1’image obtenue vont
varier. Un compromis doit étre trouvé.

Quand on cherche 2 réaliser une image, soit uniquement avec les photons balistiques,
soit avec, en plus, les photons diffusés vers 1’avant, il faut les “séparer” des autres photons.
Différents principes physiques vont permettre de sélectionner les rayonnements formés par les
“différents” photons. On va distinguer la sélection du front d’onde (sélection spatiale), la
sélection du temps de parcours (sélection par porte temporelle) ou de la phase (sélection par
cohérence temporelle8 et/ou spatiale) et enfin la sélection de la polarisation. Les différentes
techniques optiques d’imagerie des tissus biologiques utilisent souvent de maniére combinée ces
différentes sélections. Cette particularité explique les nombreux renvois qui seront effectués
entre les différents paragraphes qui vont suivre.

8Signalons, dés maintenant, que la sélection de la phase avec une source & faible longueur de cohérence
temporelle s’avére en fait étre I’équivalent d’une sélection du temps de parcours mais ce “de maniére indirecte”.
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1.3.2. Sélection du front d’onde (sélection spatiale).
1.3.2.a. Microscopie confocale (imagerie point par point en rétrodiffusion).

Le microscope confocal est I’instrument optique qui permet la réalisation d’une imagerie
point par point en rétrodiffusion dans un tissu biologique, en sélectionnant le rayonnement par
son front d’onde. Il a été inventé dans les années 1950 par Martin Minsky, le pére de
I’intelligence artificielle, afin de pouvoir observer les connexions entre les cellules nerveuses du
tissu cérébral. Une telle observation est impossible avec un microscope classique. En effet, 4 la
lumiére provenant du plan d’observation, situé a une profondeur donnée dans le tissu, s’ajoute
la lumiére provenant de plans situés aux autres profondeurs. L’image résultante est donc floue
et de faible contraste et ce méme pour des profondeurs d’observation trés faibles. Pour pouvoir
observer les tissus dans leur profondeur, ’idée de 1a microscopie confocale est de chercher a ne
récupérer que la lumiére provenant du plan d’observation. Pour ce faire, on focalise fortement la
lumiére sur un petit élément de volume grice a un objectif de microscope. Le point central de cet
élément de volume est ensuite conjugué par le méme objectif sur un trou trés fin, disposé devant
un détecteur. Les dimensions de ce trou sont ajustées de maniére a laisser passer la lumiére
provenant du petit élément de volume tandis que la quasi totalité de la lumiére provenant des
autres parties du tissu biologique est stoppée par le diaphragme (cf. fig. 1.5).

Objectifde
microscope

Diaphragme

EW Détecteur

biologique

— — rayonnement incident
rayonnement réfléchi

Figure 1.5 : Schéma illustrant le principe de la microscopie confocale. Le rayonnement incident est focalisé sur
un petit volume du tissu biologique, mais du fait de la multidiffusion de la lumiére, la zone éclairée dans le tissu
est beaucoup plus large (zone ombrée sur le schéma). Le point de focalisation est imagé par ’objectif de
microscope sur un trou placé devant un détecteur. De cette maniére, seul le rayonnement provenant du point de

focalisation illumine de maniére non négligeable ce détecteur.

En procédant a un balayage latéral point par point du faisceau d’illumination sur le tissu,
on peut ainsi effectuer une image 2D du plan d’observation. Les résolutions transversale et



Chapitre 1 : Imagerie par voie optique proche infrarouge dans un tissu biologique... 25

longitudinale obtenues dépendent de la valeur de I’ouverture numérique de ’objectif de
microscope. L’observation d’autres profondeurs dans le tissu biologique est possible en
déplagant longitudinalement le microscope confocal par rapport a la surface du tissu biologique.

Deux types différents de microscopes confocaux opérant a cadence vidéo sont
actuellement développés.

Le premier type de microscope est appelé microscope confocal laser a balayage (CLSM
pour “Confocal Laser Scanning Microscope” en anglais) : un faisceau laser focalisé balaye
rapidement 1’échantillon, grice a un systéme de miroirs galvanométriques et/ou de polygones
tournants et une image 2D est ainsi acquise a cadence vidéo pour une profondeur donnée de
I’échantillon. Un avantage de cette méthode est de disposer d’une densité de puissance élevée en
un point de I"échantillon : une image de fluorescence induite par absorption 4 deux photons peut
ainsi étre réalisée [1.15 Svo, 1.18 Fre], Parmi les applications du CLSM a I’imagerie de tissus
biologiques, on compte naturellement, vu I’historique de son invention, I’observation des
cellules nerveuses du tissu cérébral, mais aussi 1’observation in vivo de la cornée, de la
chambre antérieure et du cristallin d’un ceil humain en temps réel [1.34 Mas], Sjgnalons aussi
I’imagerie in vivo du derme et de I’épiderme de la peau humaine [1-9 Raj] o1i I’observation des
cellules de tailles comprises entre 5 et 10 pm a pu y étre réalisée avec une résolution spatiale
transversale de 0,5 & 1 pm et une résolution spatiale longitudinale de 3 & 5 um (en
profondeur)? avec P'utilisation d’objectifs de microscope d’ouvertures numériques supérieures
0,7. La profondeur limite d’observation dans la peau humaine est actuellement de 350 pm &
A=1 pm 10. Se pose notamment le probléme de la diffusion de la couche superficielle située a 1a
surface de la peau (la kératine) et de la diffusion des fibres du tissu connectif et des papilles
dermiques (les saillies coniques, orientées du derme vers I’épiderme, qui renferment les
terminaisons nerveuses et vasculaires). Notons qu’une adaptation d’indice est nécessaire pour la
réalisation de ces images.

Un autre type de microscope confocal utilisant, cette fois, une simple source de lumiére
blanche est aussi développé. De ce choix, il résulte le double avantage d’un moindre cofit et la
possibilité de réaliser des images en couleurs. Avec cette source spatialement incohérente, on
procéde & des mesures en paralléle pour les différents points du plan d’observation. Un disque
rotatif, percé de multiples trous, permet d’éclairer un grand nombre de points dans le tissu. Ces
trous servent aussi & récolter la lumiére rétrodiffusée (I’image de ce disque est formée sur une
caméra CCD). Pour éviter les problémes de diaphonie entre les différents pixels de I’image, il
faut normalement que ces trous soient suffisamment espacés et on n’utilise alors qu’environ 0,5
a1% de la puissance de la source. Un systéme astucieux, proposé par R. Juskaitis et

9 Une résolution longitudinale moins bonne conduirait indirectement & une baisse de la qualité des images
obtenues : on pourrait en effet alors détecter des signaux provenant en méme temps des parois avant et arriére de
certaines cellules.

10 Cette profondeur de pénétration augmente linéairement avec la longueur d’onde d’illumination [1-9 Raj],
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T. Wilson, permet par contre d’utiliser plus de 25 % de cette puissance grace 3 une répartition
particuliére des trous et & un traitement informatique, opéré a la cadence vidéo, des données

recueillies par la caméra [1.35 Jus],

Nous verrons que de nombreuses méthodes optiques d’imagerie point par point en
milieu difusant, dont le principe premier n’est pas la sélection par front d’onde, utilise cette
sélection en complément pour éliminer plus efficacement la lumicre diffusée.

1.3.2.b. Filtrage spatial (imagerie 2D en transillumination).

On peut aussi utiliser le principe de la sélection par front d’onde, lorsque que I’on réalise
une image directement a 2D en transillumination. Aprés leur traversée du tissu biologique, les
rayons lumineux constituant le rayonnement multidiffusé vont sortir avec pratiquement toutes
les inclinaisons possibles. A ’aide d’un filtrage spatial, un diaphragme placé au foyer d’une
lentille par exemple, on va pouvoir éliminer une grande partie de ce rayonnement diffusé qui
n’apporte pas directement d’informations sur le tissu observé (cf. fig. 1.6). Le rayonnement
peu diffusé et le rayonnement balistique, qui passent au contraire a travers le diaphragme vont
permetire de former une image 2D du tissu sur une caméra CCD. 11 faut naturellement adapter la
taille du diaphragme, c'est-a-dire adapter 1I’ouverture du systéme optique, a la résolution de
I’image que I’on souhaite obtenir. Des images de mires test avec des pas aussi fins que 500 pm
ont pu ainsi étre réalisées 4 travers un milieu diffusant liquide d’épaisseur 5,5 cm (Intralipid a
2,5 %) par Wang et coll. grice a une sélection par filtrage spatial et 4 I’utilisation d’une caméra
CCD refroidie!! [1.36 Wan],

Lentille

Faisceau Milieu
incident diffusant

rayonnement balistique
— — — - rayonnement diffusé

Figure 1.6 : Schéma illustrant le principe de la sélection par filtrage spatial pour ’imagerie 2D en
transillumination. Seuls les rayons émergents du milieu diffusant avec une inclinaison faible autour de la

direction de propagation incidente vont passer a travers un diaphragme placé dans le plan focal de la lentille.

11 La puissance du signal détecté sur la caméra était 1010 fois plus faible que la puissance du signal incident sur
le milieu diffusant (la valeur de cette puissance n’est pas communiquée dans I’article).
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1.3.3. Sélection du temps de propagation (sélection par porte temporelle).

Une autre sélection possible est la sélection par porte temporelle. Elle a été rendue
possible avec ’avénement des lasers impulsionnels. Examinons le cas ol une impulsion laser
ultracourte est envoyée a travers un milieu diffusant (cf. fig. 1.7). La distribution des temps de
sortie des photons va dépendre naturellement du chemin qu’ils auront parcouru dans le milieu.
Les photons balistiques vont d’abord sortir ; ensuite viendront les photons qui auront été
faiblement diffusés autour des trajectoires suivies par les balistiques ; puis cela sera le tour de
ceux qui auront suivi des trajectoires de plus en plus longues. L’idée est de ne récupérer le
signal lumineux que durant un temps limité. En adaptant la durée et la position de cette porte
temporelle, on va pouvoir détecter soit uniquement les photons balistiques, soit les photons
faiblement diffusés, soit méme un rayonnement qui aura déja subi une diffusion conséquente.
Une porte temporelle longue permet la vision a travers une épaisseur de milieu diffusant
importante mais la résolution décroit en conséquence. Un compromis est a trouver suivant
I’épaisseur du milieu diffusant.

signal balistique
milieu diffusant AE(t)
signal diffusé
—> ‘
impulsion incidente F
-
temps

Figure 1.7 : Sélection par porte temporelle.

Le développement des méthodes de sélection par porte temporelle a été motivé a 1’origine
pour imager le sein en transillumination. Dans ce cas, il est nécessaire de récupérer des photons
diffusés pour espérer détecter un signal. Comme la résolution doit néanmoins rester
subcentimétrique pour que ces méthodes optiques puissent étre une alternative vraiment
intéressante 3 la mammographie X, les impulsions et les portes temporelles utilisées ne doivent
pas avoir des durées qui excédent quelques dizaines de picosecondes (rappelons que ia lumiére
parcourt une distance de 5 mm dans I’eau en 22 ps). Pour réaliser des portes temporelles aussi
courtes, différents dispositifs ont été proposés. On distingue ceux reposant sur une détection
électronique ultrarapide, de ceux qui utilisent des phénoménes non linéaires.
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1.3.3.a. Systémes de détection électronique ultrarapide : caméras a balayage de fente.

Les caméras a balayage de fente permettent la mesure sur un point, voire sur une ligne
pour certains modéles, de I’éclairement d’un signal lumineux en fonction du temps, avec une
résolution temporelle de quelques picosecondes. Des dispositifs expérimentaux utilisant de
telles caméras ont été proposés, dés le début des années 1990, pour démontrer la faisabilité
d’une imagerie du sein en transillumination grace a sélection par porte temporelte [1.37 Yoo,
1.38 Heb, 1.39 Das], En utilisant un laser 4 colorant de puissance moyenne 5 mW, émettant 3 la
cadence de 82 MHz des impulsions de 100 fs & 620 nm, 1’équipe d’Alfano a par exemple
réussi a distinguer un morceau de gras de poulet épais de 2,5 mm et large de 7 mm, caché dans
un morceau de poitrine de poulet épais de plus de 4 cm {139 Das], La porte temporelle réalisée
avec la caméra 4 balayage de fente était de 20 ps. Avec un faisceau laser focalisé en un spot de
1 mm, P’image était acquise, sur une ligne, point apres point avec un déplacement de
I’échantillon. Une limitation de cette méthode est le temps d’acquisition de I’image.

1.3.3.b. Phénoménes optiques non linéaires optiques.

Une alternative pour réaliser la porte temporelle ultrarapide est 1’utilisation de
phénomeénes non linéaires du troisiéme ordre, comme 1’effet Kerr et ’amplification Raman
stimulé, ou du deuxi¢me ordre, comme le doublage de fréquence (SHG pour “Second
Harmonic Generation”) ou I’amplification paramétrique optique (APO en frangais ou OPA en
anglais pour “Optical Parametric Amplification”).

Ces différentes méthodes reposent sur un principe commun : une "corrélation" entre
deux impulsions grice a leur propagation simultanée dans un milieu non linéaire. L’impulsion
signal, aprés sa traversée du milieu diffusant, est mélangée 4 une impulsion de puissance créte
élevée, impulsion pompe. Grice 2 une ligne a retard, on peut ajuster le décalage temporel entre
ces deux impulsions. L’ impulsion pompe induit un phénoméne non linéaire dans un gaz, un
liquide ou un cristal. Seule la partie de I’impulsion signal présente a cet instant dans le milieu
non linéaire va étre affectée par le processus non linéaire. Sa puissance peut par exemple étre
trés fortement augmentée, de telle maniére que sa contribution au signal total soit prédominante
(cf. fig. 1.8). Cette méthode d’amplification sélective du signal peut étre réalisée par
amplification Raman stimulée ou par amplification paramétrique optique. Le processus non
linéaire peut aussi modifier la polarisation du faisceau signal (effet Kerr). Enfin, les ondes
signal et pompe peuvent créer une troisiéme onde de fréquence et/ou de polarisation différente
qui va porter I’information sur le tissu (SHG et APO).
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Figure 1.8 : Réalisation de la porte temporelle par amplification. Le mélange dans un milieu non linéaire de
P’impulsion pompe (notée P) avec I'impulsion signal (notée S) aprés sa traversée du milieu diffusant provoque

une amplification sélective dans le temps de la puissance de I’impulsion signal.

Effet Kerr.

Le principe de la porte temporelle par effet Kerr repose sur une variation de la
polarisation de 1’onde signal qui est induite par I’onde pompe. L’onde signal traverse
successivement le milieu diffusant puis deux polariseurs croisés. Un milieu Kerr est placé entre
ces deux polariseurs. La transmission de ce systéme (milieu Kerr + polariseurs) est nulle dans
des conditions normales, mais sous I’illumination d’une onde pompe de forte puissance, une
biréfringence temporaire est induite dans le milieu Kerr. La transmission du systéme devient
alors non nulle et une image du milieu diffusant peut étre observée sur une caméra CCD. On
peut ainsi obtenir directement une image a deux dimensions. En utilisant deux polariseurs de
calcite et une cellule de verre de 1 cm de long remplie de disulfure de carbone (CSz), Wang et
coll. [1.36 Wan] ont ainsi réalisé une porte Kerr présentant une transmission de prés de 10 %
avec un taux d’extinction de 1’ordre de 10> pour un rayonnement a 1,054 pm. La durée de
cette porte temporelle est reliée a celle des impulsions pompes de 8 ps, obtenues par le
doublage de fréquence des impulsions & 1,054 um /2. Cette porte Kerr est utilisée dans leur
expérience en complément d’un filtrage spatial. Nous avons déja présenté dans un paragraphe

12 1,3 durée de I’ouverture de la porte Kerr dépend de la largeur temporelle de I’impulsion pompe, mais aussi de
I’origine physique de I’effet Kerr dans le matériau utilisé. Cette origine peut étre variée : déformation du nuage
électronique, réorientation moléculaire... Par exemple, si I’effet Kerr est 1ié 2 une excitation non résonante du
nuage électronique, le temps de réponse du matériau peut étre aussi court que 10-13 5 [1.40 Bré] Majs, pour
réaliser une porte temporelle efficace, il faut non seulement que I’ouverture de la porte soit aussi courte que
possible mais encore que la transmission de 1’ensemble constitué de la cellule Ketr et des polariseurs croisés soit
aussi la plus grande possible. 11 faut donc que le matériau présente un effet Kerr suffisamment important pour que
la biréfringence induite permette une rotation de la polarisation de ’onde suffisante pour assurer une transmission
élevée a travers le second polariseur. Le disulfure de carbone est un matériau qui satisfait 4 cette seconde exigence.
Par contre, comme la biréfringence induite dans le CS3 est provoquée par un effet rotationnel affectant les
molécules, un temps est nécessaire 2 la relaxation de leur orientation aprés le passage de I’impulsion pompe. Ce
temps de relaxation est de I’ordre de grandeur de la picoseconde.
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antérieur les résultats obtenus uniquement avec ce filtrage spatial, sans 1’adjonction de la porte
Kerr (cf. 1.3.2.b). Le contraste des images (mires de pas 500 pm) est amélioré d’un facteur 2
lorsque cette porte temporelle s’ajoute au filtrage spatial. Pour des détails plus gros, cette
amélioration apportée par la porte temporelle est moins marquée. Une limite de la porte
temporelle par effet Kerr est liée aux pertes importantes (ici 90 %).

Effet Raman stimulé.

La porte temporelle peut aussi étre réalisée par effet Raman stimulé, c’est alors le gain du
processus Raman, qui permet d’extraire le signal peu diffusé du bruit de multidiffusion. La
puissance du faisceau pompe va étre transférée a ce faisceau signal. L’avantage de cette méthode
est son gain d’amplification élevé. En 1993, des images avec une résolution de 250 pm ont été
ainsi réalisées avec des impulsions de 30 ps a 683 nm, apres la traversée d un milieu diffusant:
liquide de 24 £ (24 libres parcours moyens de diffusion) [1-41 Mah], 1 *énergie des impulsions
était de 250 uJ, le gain Raman supérieur & 106 et 3 s étaient nécessaires pour acquérir I’image

(moyenne effectuée sur 16 impulsions).
Doublage de fréquence et amplification paramétrique optique .

Une autre fagon de réaliser la porte temporelle est I’utilisation de phénoménes non
linéaires du second ordre dans des cristaux non linéaires : SHG ou APO. La principale
différence entre ces deux processus est qu’au contraire de I’APO, la SHG ne peut pas permettre
d’afnpliﬁer le signal. Certaines des méthodes utilisant I’APO et la SHG procédent par un
balayage point par point, d’autres par la réalisation directe d’images a deux dimensions.

En 1991, I’équipe d’Alfano a proposé un systéme d’imagerie point par point en
transillumination ou la "corrélation" entre les impulsions signal et pompe est obtenue par
doublage de fréquence [1-42 Yoo], Dans cette expérience, le rayonnement laser de puissance
moyenne 5 mW, constitué d’impulsions de 100 fs 4 620 nm, est séparé en deux parties :
I’onde pompe et I’onde signal. L’onde signal traverse le milieu diffusant avant d’atteindre un
cristal non linéaire. Dans ce cristal, le mélange de ’onde signal avec I’onde pompe crée une
onde de fréquence double qui est détectée par un photomultiplicateur. Le taux de répétition
suffisamment élevé des impulsions (6,5 kHz) permet de réaliser une mesure de ce signal par
démodulation synchrone avec 1’utilisation conjointe d’un obturateur périodique (“chopper”)
cadencé & 1 kHz et placé avant le milieu diffusant. On peut ainsi détecter de faibles signaux.
Une mire de pas de 2 mm placée au centre d’un milieu diffusant liquide de 28 £, a ainsi pu étre

imagée (temps de mesure par point non communiqué).
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Toujours en transillumination et avec des impulsions de 100 fs & 800 nm, un systéme
d’imagerie point par point a aussi été réalisée a l'Institut d'Optique en 1995. C’est le processus
d&’APO qui était alors utilisé, procurant un gain pour I’onde signal de 10%. Une image d’une
mire de pas 1 mm a pu ainsi étre obtenue a travers un milieu diffusant liquide de 20 ¢, avec
des impulsions incidentes dont I’énergie était de I’ordre du millijoule (temps de mesure par point
>10 g) [1.43 War],

La limitation premiére de ces deux derniéres méthodes est le temps d’acquisition élevé de
I’image lié¢ au balayage point par point. Une alternative est la réalisation directe d’images 2D
grice au mélange trois ondes dans le milieu non linéaire.

En utilisant des impulsions de 5 mJ & 1,06 um, a la cadence de 10 Hz et de 35 ps de
durée, Faris et Banks ont par exemple réalisé en 1994, grice 4 I’APO, des images 2D avec une
résolution transversale de 700 pm a travers un milieu diffusant liquide de 25 ¢, [1.44 Far] ¢
temps d’acquisition de I’image était de 100 s.

La résolution transversale ces derniéres images est limitée, mais il a été démontré, dés
1993 par E. Lantz et coll., que des accords de phase particuliers dans les cristaux non linéaires
pouvaient les améliorer [1-45 Lan],

Des images 2D en transillumination ont été réalisées avec de tels accords de phase &
travers des milieux diffusants, en utilisant des impulsions picosecondes [1.46-47-48 Dev, 1.49-50-
51-52 Tol], Une résolution spatiale transversale aussi bonne que 20 pm a pu ainsi étre obtenue
travers un milieu diffusant liquide de 18 £, (35 ps, 1,06 um, 10 Hz, 30 mJ) [1.48 Dev], plys
récemment, la méme équipe a pu produire, toujours grice a ce processus d’APO en régime
picoseconde, une image d’une croix, formée par des fils entrecroisés de 9 mm de large, a

travers un morceau de poulet d*une épaisseur de 4 cm (temps d’acquisition de ’image de 20 s)
[1.52 Tol],

Notons pour conclure ce paragraphe que les méthodes d’imagerie par porte temporelle
ont été, jusqu’a présent, généralement réalisées pour la transillumination (le but poursuivi étant
notamment une application pour la mammographie). Peu d’expériences ont été réalisées en
configuration de rétrodiffusion, Yan et coll. ont néanmoins, dés 1992, réalisé des images 2D en
configuration de rétrodiffusion par doublage de fréquence, I’emploi d’impulsions
femtosecondes permettant alors d’obtenir la résolution en profondeur dans le milieu diffusant
[1.53 Yan], Par doublage de fréquence d’impulsions & 620 nm, de durée 80 fs et d'énergie
0,5 pJ, des images d’un caractére opaque, un V de 2 mm de haut et de 500 um de large, ont
pu ainsi étre produites avec une résolution en profondeur de 30 um alors que ce caractére était
caché derriére une cuve de 10 mm remplie d’une solution aqueuse de billes de latex (nombre de

libres parcours moyens non communiqué dans l'article).
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[.3.4. Sélection de la phase.

Une autre méthode possible est de sélectionner le rayonnement griace & sa phase. On
réalise pour cela une mesure interférométrique en utilisant des sources lumineuses de faibles

longueurs de cohérence temporelle et/ou spatiale.
1.3.4.a. Sélection par cohérence temporelle.

Pour sélectionner “temporellement” le signal, on peut utiliser une source lumineuse
possédant un spectre large et réaliser une mesure interférométrique. Contrairement & la méthode
de la porte temporelle, la source lumineuse peut alors étre indifféremment continue ou
impulsionnelle : il suffit seulement que son spectre en fréquences temporelles soit large.

Considérons I’interférométre de Michelson de la figure 1.9. Le rayonnement lumineux
est séparé en deux parties égales par la lame séparatrice : une onde signal et une onde référence.
Sur chacune des deux voies de I’interférométre, les ondes sont réfléchies par des miroirs. Elles
sont ensuite mélangées 4 la surface d’une photodiode.

On peut considérer, pour simplifier et saisir le principe de la sélection par cohérence
temporelle, que la source émet une succession de trains d’onde qui n’ont aucune relation de
phase entre eux. Leur durée est d’autant plus courte que le spectre de la source est large. On
définit la longueur de cohérence temporelle, notée £, comme le produit de cette durée par la
vitesse de la lumiére dans le vide. Les ondes signal et référence ne vont interférer que si elles
ont parcouru un méme chemin optique, a la longueur de cohérence temporelle prés. En effet, si
la différence entre les chemins optiques des ondes signal et référence est supérieure a la
longueur de cohérence temporelle, les trains d’onde référence voient des trains d’onde signal
avec lesquels ils n’ont pas de relation de phase (cf. fig. 9). Le déphasage entre les deux ondes
fluctue donc aléatoirement dans le temps a la surface du détecteur et comme le récepteur
quadratique procéde a une intégration temporelle, les deux ondes n’interférent pas!3. Si les
chemins optiques des deux ondes sont par contre “adaptés” (c’est-a-dire si leur différence est
inférieure a la longueur de cohérence temporelle), il y a interférence et nous présenterons dans
les prochains paragraphes différentes méthodes possibles pour mesurer ce signal d’interférence.

13 i 1a réponse d’un détecteur optique pouvait étre instantanée, il y aurait par contre interférence.
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Figure 1.9 : Interférométre de Michelson. On considére que la source émet une succession de trains d’onde (par
exemple ceux notés ici 1, 2 et 3) n’ayant aucune relation de phase les uns avec les autres. Un déplacement du
miroir de la voie référence de £, /2 entraine une variation de 1’écart en chemin optique entre les voies référence et

signal de £. Les trains d’onde signal et référence n’ont alors plus aucune relation de phase entre eux : il n’y a

pas interférence.

Une autre fagon de se représenter simplement cette sélection par cohérence temporelle est
de considérer I’état d’interférence pour chacune des fréquences temporelles composant le
spectre de la radiation : en tenant compte du temps d’intégration du détecteur, long devant la
période de ’onde optique, on a, pour chaque fréquence du spectre, un éclairement E
proportionnel 3 :

£(z,0) < E3, +E2  +2ER, Eg, cos(210(22)) , (1.8)

ou z est le déplacement du miroir de référence par rapport 4 la position pour laquelle les chemins
optiques parcourus par les deux ondes sont égaux, Eg, et Eg, sont respectivement les champs

scalaires électriques référence et signal et o est le nombre d’onde. Si la largeur Ac du spectre
est suffisamment importante pour que 2AG(2z) devienne proche de 7, on comprend qu’il n’y
a pas de phénomeéne d’interférence observable : tous les états d’interférence possibles coexistent
et se brouillent mutuellement. La sélection temporelle est donc d’autant plus importante que Ac

est grand.

Considérons toujours la configuration expérimentale schématisée sur la figure 1.9, et
prenons I’exemple d’un rayonnement lumineux qui posséde une répartition spectrale relative
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d’enveloppe gaussienne (cf. fig. 1.10). La variation du courant délivré par la photodiode en
fonction de z (le déplacement du miroir référence) est alors, elle aussi, d’enveloppe gaussienne

(cf. annexe 1.2). Elle est proportionnelle & :

4 In2
i(z) < Ege Ego cos(216,(22)) exp[ , (1.9)

—n2 Ac? (22)? ]
avec AG la largeur 2 largeur 4 mi-hauteur en nombre d’onde du spectre, 6, le nombre d’onde
central, Eg, et Eg, sont respectivement les champs scalaires électriques signal et référence. On
appelle fonction d’appareil cette courbe : ¢’est 1a réponse de ’instrument de mesure pour un
réflecteur ponctuel. La largeur & mi-hauteur de I’enveloppe supérieure de la fonction d’appareil
est égale A la demi-longueur de cohérence temporelle £, qui est donnée par I’expression (cf.

annexe 1.2):

_ 4 In2 A2

R —— (1.10)

Figure 1.10 : Répartition spectrale relative en puissance d’allure gaussienne de la source (a gauche) et la fonction

d’appareil qui lui correspond (a droite).

Pour donner un ordre de grandeur, pour une source lumineuse centrée a3 850 nm, de
19 nm de largeur de spectre 4 mi-hauteur, la longueur de cohérence est de =33 pm, soit une
résolution longitudinale égale 4 =17 pm dans l'air. Le sélection temporelle ainsi réalisée est
"équivalente" A celle que I'on aurait obtenue avec une porte temporelle de 110 fs. Notons que
pour obtenir la résolution dans le tissu biologique, et non pas dans l'air, il faut la diviser par
I'indice du tissu, généralement de l'ordre de grandeur de 1,3 (dans le cas d’un tissu constitué
majoritairement d’eau). ,

Parmi les différentes méthodes reposant sur la sélection par cohérence temporelle, on va
distinguer les méthodes qui opérent en rétrodiffusion, de celles qui opérent en transillumination.
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On va distinguer aussi celles ot I’image est obtenue directement & deux dimensions, de celles ou

elle est acquise point par point.
Imagerie point par point en rétrodiffusion
OCT.

Une des méthodes de sélection par porte temporelle, qui a produit le plus de résultats,
opére en configuration de rétrodiffusion et I’image est acquise point par point. Un faisceau,
spatialement cohérent et focalisé sur I’échantillon, est rétrodiffusé aux différentes profondeurs
dans le tissu biologique (cf. fig. 1.11). Pour chaque position du miroir de la voie référence, on
détecte un signal d’interférence proportionnel a la racine carré de la puissance du rayonnement
qui aura été rétrodiffusée dans une tranche située a une profondeur telle que les faisceaux
référence et signal aient parcouru le méme chemin optique, a la longueur de cohérence prés.
L’épaisseur de la tranche du milieu observée sera donc égale i la demi-longueur de cohérence
temporelle. Ceci détermine la résolution spatiale longitudinale (dans la profondeur) d’une telle
méthode. Comme en déplagant le miroir de référence, on sonde différentes tranches du milieu,
on donne le nom de tomographie optique cohérente aux techniques d’imagerie utilisant ce
principe (OCT pour “Optical Coherence Tomography™).

7
miroir de sy 0 0

référence l-——_>z
t objectif de

focalisation 1 23

voie référence

source a faible —»
longueur de >
cohérence temporelle; -
lame voie signal

ééparatrice* #
photodiode i

Figure 1.11 : Schéma de principe de 'OCT. En observant les variations du signal électrique, on peut ainsi repérer

différentes structures (par exemple ici celles notées respectivement 1, 2 et 3 sur le schéma).

Pour un point de la surface, le courant délivré par la photodiode en fonction de z est

proportionnel a :
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-n2 Ac? (2(z-2, )
4 In2
cos(21m0 x2(z-z))dz, . 1)

i(z,) o T\/_Rs_(zj exp[

z=0

avec Ry(z) le facteur de réflexion en puissance du tissu, pour une abscisse z, et 2(z-z;) la
différence en chemin optique entre les faisceaux référence et signal.

Cette technique a été proposée dés 1991 pour la réalisation d’images in vivo dans des
tissus biologiques [1-54 Hual, s progrés effectués depuis sont tels que cette technique est
présentée comme pouvant actuellement prétendre a prendre place a c6té des autres méthodes
traditionnellement employées en milieu hospitalier [1-55 Reil, Alors que les méthodes
ultrasonores utilisées par les médecins permettent au mieux une résolution spatiale d’environ

* 100 pm, les techniques OCT rendent, elles, possible 1’obtention de résolutions spatiales

meilleures que la dizaine de micrométres. L’OCT ouvre donc de nouvelles perspectives pour
I’imagerie in vivo du corps humain.

Une image OCT est généralement réalisée de la maniére suivante. On déplace d’abord le
miroir de la voie référence alors que le faisceau d’illumination éclaire un point donné de la
surface du tissu biologique (cf. fig. 1.11). On obtient ainsi une coupe en profondeur du tissu.
Un balayage point par point du faisceau signal est ensuite effectué le long d’une ligne sur la
surface du milieu. L’image 2D finale est donc de méme nature que celle obtenue par
échographie ultrasonore : on visualise le tissu dans un plan perpendiculaire 3 la surface.

Alors que la résolution longitudinale, c’est-a-dire la résolution dans la profondeur, est
liée a la longueur de cohérence temporelle de la source utilisée, la résolution transversale
dépend, elle, de I’optique de focalisation. Cette derniére est généralement choisie de maniére 3
ce que les résolutions spatiales transversale et longitudinale soient sensiblement égales,
typiquement une dizaine de micrométres pour une technique classique d’OCT. Pour obtenir une
telle résolution, il suffit que le faisceau d’illumination signal soit faiblement focalisé sur le tissu.
L’avantage est que le faisceau reste alors collimaté sur toute I’épaisseur d’observation (1 a
2 mm). La résolution spatiale transversale est donc préservée sur la totalité de cette profondeur,
sans qu’il soit nécessaire d’effectuer, en paralléle au déplacement du miroir de la voie référence,
un déplacement de I’optique de focalisation.

Un grand avantage de la technique OCT réside dans la possibilité de réaliser un
appareillage de faibles dimensions. Un interféromeétre fibré peut ainsi étre utilisé alors que des
diodes superluminescentes, sources faiblement cohérentes temporellement mais cohérentes
spatialement, présentent le double avantage d’un faible coit et d’un encombrement minime.

De plus, la détection des signaux rétrodiffusés sur les tissus biologiques, de niveaux trés
faibles, est possible pour les techniques d’OCT grace 4 une mesure qui est presque toujours
effectuée sur le mode hétérodyne. Ce mode de détection sera décrit plus en détails dans le
chapitre 3. Briévement, indiquons déja qu’une détection hétérodyne est possible si un décalage
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en fréquence ou une modulation de la phase de 1’un des deux faisceaux, signal ou référence,
entraine une modulation du signal d’interférence & cette fréquence de décalage ou de
modulation. Un filtrage du signal électrique fourni par le détecteur autour de cette fréquence est
alors effectué. Ce mode de détection permet par exemple de détecter des signaux rétrodiffusés
d’une puissance aussi faible que 5.107'" de la puissance d’un faisceau signal incident de

20 pW, soit des signaux détectés aussi faibles que 10 fw [1.54 Hual, La dynamique est alors

_de plus de 90 dB. On rappelle que la dynamique mesure le rapport entre la plus petite puissance

détectable par I’instrument, P ., & la plus grande, P_,,, au travers de la relation
10 log;g (Pmax / Pmin)'

Depuis 1991, I’amélioration principale des techniques OCT a concerné I’augmentation
de la cadence d’acquisition. Comme une image est acquise d’abord sur une ligne dans la
profondeur du tissu, c’est donc sur la technique provoquant la variation du chemin optique
parcouru par le faisceau référence que les progrés ont été surtout apportés. Cette technique doit
permetire une variation rapide, continue et précise du chemin optique, avec une cadence de
répétition la plus élevée possible et sur une distance de I’ordre de deux millimétres environ.
Différentes approches ont été€ proposées et adaptées : un étirement de la fibre optique constituant
le bras référence!4 [1.54 Hua] un déplacement mécanique rapide du miroir de la voie référence
[1.56 Swa]_ ]a traversée par le faisceau référence d*un morceau épais de verre tournant [1.57 Su,
1.58 Bal], 1a rotation d’un miroir galvanométrique transformée en une variation du chemin
optique de la voie référence grice a I’action de deux autres miroirs et d’une lentille [1.59 Win] oy
enfin une méthode inspirée des techniques de contrdle temporel des impulsions femtosecondes
[1.60 Tea, 1.61 Rol], Cette derniére méthode repose sur le principe suivant : I’image du spectre
des fréquences temporelles du faisceau référence, dispersées aprés diffraction sur un réseau, est
formée dans le plan focal d’une lentille ot un miroir galvanométrique tournant permet de
contrdler la phase des différentes fréquences. Comme une variation linéaire de la phase dans le
domaine spectral correspond 4 un décalage dans le domaine temporel, la variation rapide du
délai optique par rotation du miroir galvanométrique est ainsi réalisée. Cette méthode a permis
en 1998 la réalisation d’images de 250 par 250 pixels, dans un plan perpendiculaire 2 la surface
du tissu, & une cadence aussi élevée que 16 images par seconde [1.61 Rol],

L’OCT permet désormais I’observation ir vivo a cadence vidéo de certaines parties du
corps humain. Citons notamment 1’observation dans leur profondeur des différents éléments
constituants un ceil humain : la cornée, le cristallin, I’iris et la rétine [1.62 Swal 1’ &tablissement
de diagnostics pour des maladies comme le glaucome ou la rétinopathie diabétique grace 4 la
réalisation d’images OCT est aussi envisagé. L’intégration d’un appareillage OCT dans un
endoscope permet aussi 1’observation des muqueuses de 1’estomac, de I’cesophage, du pharynx

14 La fibre optique est enroulée autour d’une céramique piézo-électrique soumise & une tension variable dans le
temps, qui entraine une variation dans le temps de sa longueur.
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et du larynx [1.63 Tea, 1.64 Ser, 1.65 Roll, La détection de carcinomes en développement est ainsi
rendue possible : alors que la structure en couches de la muqueuse est bien marquée pour les
tissus sains, elle n’apparait pas clairement dans le cas de tissus cancéreux [1.64 Ser] 14
visualisation des différentes couches constituant la peau humaine (le strateum corneum,
I’épiderme et le derme) est aussi possible, ainsi que le repérage de certaines organes particuliers
comme les vaisseaux [1.65 Rol], Signalons enfin que des systémes OCT ont été aussi adaptés

pour I’imagerie dentaire [1-66 Coll et ’imagerie des vaisseaux sanguins (OCT Doppler)
[1.67 Bar]_

OCT haute résolution .

Afin de réaliser des images OCT avec une résolution meilleure que la dizaine de
micrométres, 1’équipe de J. Fujimoto du M.L.T. a développé une source laser femtoseconde
centrée autour de 800 nm produisant des impulsions aussi courtes que 5 fs [1.68Dre] 14
largeur du spectre d’émission de la source est alors d’environ 350 nm. Une résolution
longitudinale aussi bonne que 1 pm va donc étre possible dans un tissu biologique. Des
images, sur une profondeur d’environ 700 pm, d’un tétard ont été ainsi réalisées avec une
puissance incidente moyenne de I’ordre de 1 mW sur le tissu. Un objectif d’ouverture
numérique de 0,3 a été utilisé. Afin de préserver la résolution transversale de 3 pm sur
1’épaisseur totale d’observation, neuf images OCT différentes ont di étre acquises pour neuf
positions différentes de 1’objectif de focalisation. Ces neuf images ont été ensuite fusionnées
manuellement pour former I’image finale [1.68 Dre],

OCM.

Plutdt que de réduire la longueur de cohérence temporelle de la source utilisée, une autre
voie pour I’amélioration de la résolution spatiale est 1utilisation conjointe de la microscopie
confocale et de 1’OCT. Cette méthode est alors désignée sous le terme de microscopie optique
cohérente (OCM) [1.69 Iza, 1.70 Sch, 1.71 Iz, 1.72 Bea], 1 a différence avec I’OCT réside dans
I’optique de focalisation, qui posséde une ouverture numérique plus importante. Un
déplacement de cette optique est alors indispensable durant I’acquisition de I’image.

J. M. Schmitt a proposé une méthode ot I’objectif de focalisation couplé solidairement &
la fibre optique, constituant le bras signal de I’interférométre de Michelson, se déplace
perpendiculairement  la surface du tissu biologique 2 la vitesse de 4 mmy/s [1.70 Sch]. D autres
configurations existent, o l'on déplace simultanément optique de focalisation et miroir de la
voie référence. Des images d’un pouce, de trés bonnes qualités, ont été ainsi réalisées sur une
profondeur de 1 mm, avec un objectif d’ouverture numérique 0,4 [1.711za], Les papilles
dermiques apparaissent clairement. Une adaptation d’indice et une méthode de réduction du
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speckle!5 avec une photodiode quatre quadrants [1.73 Schl contribuent a la qualité de ces
images. La limite de cette méthode est, pour I’instant, la limitation de la vitesse d’acquisition des
images : 20 secondes sont ainsi nécessaires pour réaliser I’image avec cette méthode du fait du
déplacement trop lent de I’optique de focalisation.

Pour produire des images OCM a haute cadence, une stratégie d’acquisition d’images
identique 2 la microscopie confocale peut aussi étre utilisée. Les images 2D sont alors produites
pour des plans parall¢les a la surface, avec une position donnée de 1’optique de focalisation et
non plus pour des plans perpendiculaires a la surface. Un systéme de miroirs galvanométriques
permet de balayer la surface du tissu pour réaliser I’image 2D. Des images OCM d’un embryon
de drosophile avec une résolution axiale de 2 pm et une résolution transversale de 0,4 pm ont
été ainsi produites récemment par Beaurepaire et coll. avec un objectif de microscope a
immersion dans I’ean (x60 , N.A.=0,9) [1.72 Bea], Un trou fin était disposé devant le détecteur

comme pour la microscopie confocale et I’image était réalisée en moins de 3 s.
Imagerie 2D en rétrodiffusion
Holographie .

La sélection par cohérence temporelle peut aussi permettre la réalisation, toujours en
rétrodiffusion, d’images directement a deux dimensions sans la nécessité d’un balayage point
par point. La capacité a produire des images a cadence vidéo peut &tre ainsi facilitée.

L’holographie avec une source a faible longueur de cohérence temporelle a, par
exemple, été appliquée dans le cas de la rétrodiffusion pour I’imagerie 2D dans un milieu
diffusant [1.77-78 Hyd, 1.79-80 Jon], Comme pour les techniques d’OCT vues précédemment, le
faisceau signal diffracté vers I’arriére par une structure située a une certaine profondeur dans le
milieu diffusant va interférer avec le faisceau référence. Cette interférence ne va se produire que
si les chemins optiques que les deux faisceaux ont parcourus sont égaux, a la longueur de

15 1 ¢ speckle est provoqué par la variation de phase aléatoire qui affecte le rayonnement du fait de la diffusion. Il
apparait du fait de la grande cohérence spatiale du faisceau d’illumination. L’origine de ce speckle (de cette
variation de phase aléatoire donc) est multiple. D ‘une part, du rayonnement multidiffusé dans le milieu, en amont
de la structure observée, peut ressortir du milieu aprés avoir parcouru le méme chemin optique, que la lumiére
rétrodiffusée “simplement” sur la structure observée ("simplement" dans le sens "une seule fois"). Ce signal est
donc détecté puisqu'il est cohérent temporellement avec le faisceau référence [1.74 Yad, 1.75 Pan] 1 n'apporte
pas par contre d'informations sur la structure observée. Une autre origine du speckle apparaissant sur les images,
peut étre liée  de la lumiére qui est d'abord diffusée de nombreuses fois vers I'avant, puis est rétrodiffusée sur la
structure observée, avant d'effectuer le trajet inverse. Cette lumiére, qui a parcouru un chemin trés proche de celui
de la lumiére simplement rétrodiffusée peut aussi étre détectée. Une derniére origine du speckle va étre lie 4 la
taille du volume d'observation. Comme celui-ci peut étre de dimension plus grande que la taille d’un simple
diffuseur, le signal “simplement diffusé” va en fait étre constitué de plusieurs “composantes” présentant des
phases différentes : le signal rétroréfléchi sur la paroi d’une cellule va avoir par exemple une phase différente du
signal rétroréfléchi sur la paroi d'une autre cellule située trés proche de la premiére. D’ou une nouvelle source de
bruit de speckle. La dégradation des images OCT ou OCM du fait du speckle a été mis en évidence notamment
par J. M. Schmitt [1.76 Sch] qui a proposé différentes techniques de réduction de ce speckle qui soient adaptées 2
I’OCT : utilisation de plusieurs sources d’illumination avec des longueurs d’onde centrales différentes, techniques
de traitement d’images ou encore une détection multi-points (photodiode quatre quadrants) [!.73 Sch],
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cohérence temporelle de la source prés. Un matériau approprié (matériau photoréfractif,
émulsion photographique....) va permettre I’enregistrement de cette figure d’interférence, dont
le pas va dépendre de ’inclinaison relative entre les deux faisceaux. Dans le cas ot le matériau
holographique ne nécessite pas de développement pour révéler I’hologramme, on va pouvoir
former directement une image de la structure observée sur une caméra CDD. Pour ce faire,
’hologramme enregistré est éclairé par un troisiéme faisceau, dit de lecture, qui peut provenir
d’une autre source lumineuse. Ce faisceau est diffracté par le réseau d’indice constituant
Phologramme. L’information sur le tissu observé va alors étre portée sur le premier ordre de
diffraction du faisceau de lecture sur I’hologramme. On va pouvoir observer 1’image formée par
ce faisceau diffracté sur une caméra CCD, gréce 4 un systéme d’imagerie adapté. Si le support
holographique utilisé permet un rafraichissement suffisamment rapide des hologrammes
inscrits, une imagerie en temps réel est donc possible. En faisant varier le déphasage temporel
entre les faisceaux référence et signal, on va pouvoir observer les différentes structures situées
aux différentes profondeurs dans I’échantillon.

Aprés des premiers travaux ou des cristaux photoréfractifs efficaces mais relativement
lents étaient utilisés pour enregistrer les hologrammes [1.77-78 Hyd], 1°équipe de P. French a pu
produire des images 2D & cadence vidéo grice a I’utilisation de matériaux photoréfractifs 3
structure 3 puits quantiques [1.79-1.80 Jon], Les résolutions spatiales transversale et
longitudinale étaient respectivement de 100 pm et 60 pm. Eclairée avec un faisceau laser
impulsionnel infrarouge de 500 mW de puissance moyenne, une mire test a pu ainsi étre
observée avec ces résolutions alors qu’elle était cachée dans un milieu diffusant liquide de plus
de 13 £ pour aller et le retour (billes de latex de 0,46 pm de diamétre dans de I’eau, g=0,72)
[1.80 Jon], Les auteurs de article ont constaté que le rapport signal & bruit des images décroit
avec I’augmentation du caractére diffusant des solutions aqueuses de billes de latex, mais que
les résolutions spatiales sont par contre préservées. Ils soulignent aussi que les performances de
leur systéme sont artificiellement accrues avec I'utilisation d’un milieu diffusant liquide a la
place d’un milieu solide fixe. Quel que soit le milieu utilisé, liquide ou solide, des photons
multidiffusés peuvent en effet ressortir du milieu diffusant au méme instant que les photons
rétrodiffusés (ou rétroréfléchis) sur la structure que I’on souhaite observer. Ils peuvent donc
contribuer dans une certaine part a la formation de ’hologramme. Dans le cas d’un milieu
liquide, du fait du mouvement brownien incessant des billes (cf. 2.4.1.b), les franges
d’interférence liées a cette lumiére multidiffusée vont étre brouillées et donner une contribution
moyenne proche de zéro pour la formation de I’hologramme. 11 suffit pour cela que le temps
@’enregistrement de 1’hologramme soit suffisamment long par rapport au temps de décorrélation
des figures de speckle (cf. paragraphe 2.4.1.b). Dans le cas ou le milieu est solide et
complétement immobile, un tel effet de moyenne & zéro n’est pas possible. L’image peut alors
étre brouillée par des photons multidiffusés. '
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Avec un milieu diffusant solide de 8,6 £ en aller et retour, la résolution des images
qu’ils obtiennent décroit jusqu’a une résolution spatiale transversale de 600 um lorsque le
milieu est solide [1-80 Jonl. Une amélioration de la résolution spatiale transversale peut, par
contre, étre obtenue jusqu’a la valeur de 460 pm si le milieu solide est agité de fagon manuelle
avec des mouvements désordonnés. La contribution de la lumiére diffusée a la formation de
I’hologramme est ainsi diminuée. Une autre solution pour résoudre ce probléme de la
multidiffusion est d’employer une source qui soit aussi spatialement incohérente, en plus de son
incohérence temporelle (cette sélection par la cohérence spatiale sera expliquée dans un prochain
paragraphe). Leur expérience est actuellement transformée dans ce sens [1-81 Ans],

Imagerie 2D en transillumination.

La sélection par cohérence temporelle peut étre enfin utilisée pour réaliser une
imagerie 2D en transillumination & travers un milieu diffusant. Notons que 1’on ne peut pas
dans ce cas chercher 4 détecter uniquement le rayonnement non diffusé. Il serait trop faible. On
va voir que ces techniques, reposant uniquement sur la sélection temporelle, vont permettre de
réaliser une imagerie avec le rayonnement diffusé vers I’avant. La cohérence spatiale des
sources utilisées doit alors étre suffisamment importante pour détecter de maniére cohérente les
photons diffusés vers I’avant qui auront subi des 1égers décalages latéraux.

Holographie numérique .

La technique d’holographie a faible longueur de cohérence temporelle a été utilisée pour
cette imagerie en transillumination. Contrairement au cas de la rétrodiffusion, il ne s’agissait pas
d’une méthode d’holographie classique mais d’une méthode d’holographie numérique. Quelle
technique désigne-t-on sous cette appellation ? Dans ce cas, les faisceaux signal et référence
interférent directement sur une caméra CCD. La figure d’interférence est enregistrée et
transférée sur un ordinateur. On a ainsi enregistré une sorte d’hologramme virtuel. Le spectre
des fréquences spatiales de cette figure d’interférence, de cet hologramme virtuel donc, est
obtenu a I’aide d’un algorithme de transformation de Fourier numérique (FFT). Un filtre est
ensuite appliqué, afin de ne conserver que la partie du spectre des fréquences spatiales liée &
I’objet observé. Une transformation de Fourier inverse permet alors de restituer I’image finale.
La procédure de filtrage et de transformation de Fourier inverse reproduit en fait simplement, de
maniére numérique, le processus de formation d’une image par holographie classique.

Avec une source de longueur de cohérence temporelle de 45 um, Chen et coll. ont
appliqué cette méthode au cas de la transillumination, & travers un milieu diffusant liquide
constitué d’eau et de billes de latex (500 nm de diamétre) [1-82 Chel, Des fils de 1 mm de
diamétre ont pu étre observés grice a I’holographie numérique alors qu’ils demeuraient
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invisibles en vision directe!6. Une moyenne sur 25 images était effectuée, afin de réduire le
speckle apparaissant sur les images.

La limitation de cette méthode était, d’aprés ses auteurs, liée 3 un bruit fixe dans le temps
que I’on ne pouvait éliminer par intégration temporelle. Des imperfections spatiales du faisceau
référence pouvaient en étre 4 ’origine. Ils ont donc proposé ultérieurement une méthode pour y
remédier : une méthode d’holographie différentielle [1-83 Naul inspirée des techniques
d’imagerie ou les parties mobiles dans des milieux diffusants sont rendues visibles!7 grace a la
soustraction de figures de speckle enregistrées a des instants différents dans le temps [1.84 Bri,
1.85 Nau], Comment ont-ils appliqué cette méthode pour imager un tissu biologique avec leur
systéme d’holographie numérique a faible longueur de cohérence temporelle ? Ils réalisent deux
hologrammes & 1 s d’intervalle (une durée supérieure au temps de décorrélation des figures de
speckle pour un tissu biologique!8). La soustraction de ces deux figures de speckle -permet
1’élimination du bruit statique. L’ information portée par le rayonnement diffusé vers I’avant
reste sur I’image obtenue par soustraction. Notons que si une composante non diffusée
subsistait dans I’image, elle serait aussi éliminée aprés soustraction. Pour valider cette méthode,
des fils entrecroisés de 1,25 mm de diamétre ont été placés devant un morceau de poulet de
1,3 cm d’épaisseur [1.83 Nau], La cohérence temporelle de leur source rendait alors leur
systéme équivalent 2 une porte temporelle de 450 fs. L’image obtenue par différence de deux
hologrammes, enregistrés successivement a 1 s d’intervalle, permet d’observer nettement les
fils. Le contraste de I’image et la résolution sont augmentés en procédant & une accumulation de
plusieurs images obtenues par différence. Le speckle est alors réduit. Malgré ces résultats, il ne
semble pas que cette méthode ait été€ développée plus avant suite a ces travaux réalisés en 1995.

D’autres méthodes d’imagerie en transillumination avec sélection par cohérence
temporelle ont été aussi proposées. Elles reposent sur des techniques de mesures
interférométriques, ol les algorithmes utilisés pour extraire la partie cohérente de I’'image sont
encore plus simples que pour I’holographie numérique.

Autres méthodes de mesures interférométriques .

Chiang et coll. [1.86-87 Chi] ont par exemple proposé en 1993 une méthode

interférométrique avec une simple diode superluminescente comme source d’illumination

16 1a concentration en billes de latex n’est pas donnée dans Particle.

178i I'on observe un milieu diffusant fixe, une figure de speckle stationnaire apparait. Si, dans ce milieu des
parties sont animées de mouvements plus rapides que leur environnement (le sang dans une veine ou une artére
par exemple), la partie correspondante sur la figure de speckle va varier plus rapidement.-L’ enregistrement puis la
soustraction de deux figures de speckle décalées dans le temps permet donc de faire apparaitre les zones animées
des mouvements les plus rapides : les parties les moins mobiles vont apparaitre sombres sur I’image 4 I’opposé
des parties mobiles apparaissant plus claires.

18 Ce temps de décorrélation est donné dans I’article comme inférieur 3 20 ms.
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(Ac=830 nm, P=3 mW). Sa longueur de cohérence temporelle de 37 pm procure une
sélectivité temporelle de 120 fs. Le tissu biologique est placé dans un bras d’un interférométre
de Mach-Zehnder. Différentes figures d’interférence entre I’onde référence et ’onde signal
ayant traversé le tissu sont acquises les unes aprés les autres. Alors que durant le temps
d’acquisition d’une image (5 ms), la relation de phase entre les deux ondes est stable, elle
fluctue aléatoirement d’une image & 1’autre (vibrations mécaniques, fluctuations d’indice de
1’air, micro-mouvements du tissu ...). C’est cette instabilité temporelle a priori indésirable qui
va en fait permettre d’extraire I’image cohérente temporellement griace a un algorithme simple
utilisant les différentes images d’interférence stockées numériquement!®. Cette méthode
présente donc I’avantage de nécessiter un interféromeétre de construction fort simple, puisque
non stabilisé, et d’une source lumineuse de faible cofit. La seule contrainte est de disposer d’une
caméra possédant une dynamique élevée. Avec une caméra CCD 14 bits, I’observation d’un
objet de largeur 1,2 mm (os de poulet) situé au centre d’un tissu diffusant de 15 mm (muscle
de poulet) est ainsi rendue possible grice a ce systéme (temi)s de mesure non communiqué)
[1.87 Chil, Ces performances obtenues en 1996 pourraient a priori encore étre augmentées avec
’utilisation d’une caméra CCD de plus grande dynamique.

1.3.4.b. Sélection par cohérence spatiale.

La sélection du signal non diffusé peut aussi étre effectuée grice 4 une mesure
interférométrique réalisée, cette fois, avec une source spatialement incohérente?0, Imaginons
qu’un faisceau de trés faible longueur de cohérence spatiale est séparé en deux. Une partie
éclaire un objet dont on réalise I’image sur une caméra CCD. L’autre partie du rayonnement, le
faisceau référence, illumine la caméra CCD sans passer par I’objet. Une interférence entre ces
deux faisceaux ne va étre possible que si ces deux faisceaux ne sont pas décalés latéralement
d’une distance supérieure a la longueur de cohérence spatiale. Si 'on imagine maintenant que
Iobjet est placé dans un milieu diffusant, on comprend que les photons multidiffusés qui vont
nécessairement subir un décalage spatial ne vont pas contribuer au phénoméne d’interférence.
En 1991, Leith et coll. [1-38 Lei] ont proposé ce type de sélection pour réaliser une imagerie en

19 Une moyenne, effectuée avec les différentes images enregistrées, permet d’obtenir, tout d’abord, le bruit de
fond lié au signal incohérent temporellement. Une soustraction de ce bruit de fond de chacune des images
enregistrées permet alors d’obtenir pour chaque pixel, de chacune des différentes images, une valeur
proportionnelle 4 la fois & ’amplitude du champ signal cohérent temporellement, mais aussi au cosinus du
déphasage entre les champ signal et référence. On réalise alors une moyenne des valeurs absolues de ces-
différentes valeurs, pour chaque pixel. Puisque la phase entre les deux ondes fluctue de maniére aléatoire entre
chaque image, la valeur moyenne de la valeur absolue du cosinus du déphasage est égale 3 2/r pour chaque pixel
de I’image. On obtient donc une valeur moyenne seulement proportionnelle & la valeur du champ cohérent
temporellement et ce indépendamment du déphasage relatif. L’instabilité de 1’interférométre est donc
paradoxalement une qualité : elle permet la réalisation de cette mesure.

0 La cohérence spatiale de la source caractérise la capacité a interférer pour des champs électriques issus
d’endroits différents de la source lumineuse.
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transillumination. Un objet placé entre deux dépolis n’était alors pas visible directement sur la
caméra. Par contre, aprés extraction de la partie cohérente de I’image grice a une technique
' d’holographie numérique, I’objet devient clairement reconnaissable. Notons que cette méthode
est particuliérement sensible aux aberrations que pourraient subir les faisceaux référence ou
signal. De plus, cette méthode est, en fait, peu adaptée i la réalisation d’images en
transillumination 2 travers un tissu biologique Dans ce cas, on cherche plutdt a récupérer le
rayonnement diffusé vers ’avant pour réaliser 1’image plut6t que le rayonnement non diffusé
qui n’est pas détectable si le milieu est trop épais.
La sélection par cohérence spatiale est par contre adaptée 2 la réalisation d’images en
rétrodiffusion. Elle peut par exemple étre combinée avec la sélection par cohérence temporelle.
C’est ’objet du paragraphe suivant.

1.3.4.c. Sélection par cohérence temporelle et spatiale.
OCT et OCM 2D.

Une source, a la fois incohérente spatialement et temporellement, a été utilisée par
I’équipe de C. Boccara pour réaliser des expériences d’OCT 2D [1.89 Bea] et 4>OCM 2D
[1.90 Dub], Sj, en utilisant le terme d’OCT, on fait souvent allusion aux techniques d’OCT point
par point (cf. paragraphe 1.3.4.a), le principe de la tomographie optique cohérente peut tout
aussi bien étre appliqué 2 la réalisation directe d’images en deux dimensions. L’idée est alors de
sélectionner le rayonnement grice a des mesures interférométriques, qui vont étre réalisées en
paralléle sur les différents pixels d’une caméra CCD. Un systéme de détection synchrone
multiplex original, 4 ’origine développé pour réaliser des mesures de profilométrie [1.91 Gle] 5
été utilisé a cette fin [1.89 Bea, 1.90Dub] L3 trés faible cohérence temporelle permet de
sélectionner le signal qui provient d’une tranche trés fine de I’échantillon et d’éliminer pour une
grande part le signal multidiffusé vers 1arriére. La sélection par la cohérence spatiale permet de
parachever cette sélection (les photons “décalés spatialement” ne participent pas a la formation
de la figure d’interférence). Des images des cellules d’un oignon ont pu ainsi étre obtenues par
Beaurepaire ef coll. jusqu’a une profondeur de 350 pm environ avec une résolution spatiale
transversale de 2 pm [1.89 Beal (objectif de microscope d’ouverture numérique 0,25 et de
grandissement X 10). La résolution en profondeur, liée pour cette expérience 4 la cohérence
temporelle, est de 8 pm. Cette résolution a pu étre augmentée avec un schéma expérimental
modifié par Dubois ef coll. jusqu’a des valeurs inférieures au micrométre grice 4 I’utilisation
d’un objectif de plus grande ouverture numérique [1.90 Dub], 1.3 résolution longitudinale est
alors liée a la sélection par front d’onde, alors que la sélection par cohérence temporelle est
toujours nécessaire, car elle permet d’éliminer plus efficacement la lumiére qui ne provient pas
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du plan d’observation. Cette technique est alors équivalente a une technique d’OCM (cf.
paragraphe 1.3.4.a) mais avec la réalisation d’images directement 4 2 dimensions.

1.3.5. Sélection de la polarisation.

Finissons cette revue par une derniére sélection possible : la sélection de la polarisation.
Aprés avoir subi un certain nombre de diffusions, le rayonnement lumineux va perdre la
mémoire de sa polarisation initiale. Ce nombre dépend de la nature de cette polarisation initiale
(circulaire, linéaire, elliptique), de la forme des particules et aussi de leur taille devant la
longueur d’onde du rayonnement.

Citons pour illustrer ce phénomeéne une expérience réalisée par Demos et coll.
(1.91 Dem], o une impulsion incidente de polarisation rectiligne et d’une durée de 5 ps est
envoyeée a travers une cuve de 5 cm remplie de billes de latex et d’ean. L’évolution temporelle
du degré de polarisation du rayonnement en sortie de cuve a été mesurée grace a I"utilisation
d’une caméra a balayage de fente et d’un polariseur. Diverses expériences réalisées avec des
billes de tailles différentes montrent que le degré de polarisation devient nul aprés une durée
d’environ 100 ps quel que soit la taille de ces billes. L’acquisition de deux images, Iune sur la
polarisation paralléle 4 la polarisation du rayonnement incident, I’autre sur la polarisation
croisée, puis enfin leur soustraction permet donc 1’obtention d’une image équivalente & celle que
’on aurait eue avec une sélection par porte temporelle de 100 ps.

Toujours en transillumination, d’autres méthodes d’imagerie avec sélection de la
polarisation ont été aussi proposées avec des sources continues [1.92 Sch, 1.93 Hor, 1.94 Emi],
Le principe repose sur une variation temporelle de la polarisation incidente associée 3 un
systéme de détection synchrone. Seul le rayonnement ayant préservé la polarisation initiale peut
ainsi étre théoriquement détecté. Ce type de sélection peut aussi étre réalisé conjointement avec
une sélection de la phase par cohérence.

Pour clore ce chapitre, soulignons que vu le nombre trés élevé de techniques optiques
différentes développées pour I’imagerie en milieu diffusant, cet état de I’art est loin d’étre
exhaustif.

Les deux méthodes d’imagerie étudiées dans le cadre de cette thése opérent toutes deux
en configuration de rétrodiffusion. La méthode proposée dans le chapitre suivant repose sur
’amplification paramétrique d’images 2D en régime femtoseconde alors que le dernier chapitre
est consacré & une expérience d’OCT point par point.
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2.0 Introduction.

Dans le cadre d’une thése effectuée précédemment au laboratoire, 1’amplification
paramétrique optique (APO) en régime femtoseconde avait été utilisée pour la réalisation d’un
systéme d’imagerie résolue temporellement (cf. paragraphe 1.3.3.b). Une image en
transillumination d’une mire de pas 1 mm avait pu notamment étre réalisée a travers un milieu
diffusant liquide de 20 ¢ [2.1-2 Wat] 1 ’image était construite point aprés point, en déplagant
manuellement I’objet. Une des limitations de I’expérience était alors sa faible vitesse d’acquisition.
Pour chaque point, une moyenne sur 200 impulsions était réalisée. La cadence du laser étant alors
de 10 Hz, le temps de mesure par point était de 20 s.

Un des objectifs de la présente thése était d’adapter cette expérience afin de réaliser une
imagerie en temps réel. Le choix a été d’obtenir directement des images & deux dimensions (sans
balayage), en utilisant toujours le principe de I’amplification paramétrique optique. La possibilité
d’obtenir de telles images avec une bonne résolution spatiale transversale avait déja été démontrée
en régime picoseconde pour une imagerie en transillumination 2 travers des milieux diffusants [2-3-
4-5Dev, 2.6-7-8 Tol] (cf. paragraphe 1.3.3.b). La réalisation d’une amplification paramétrique
optique d’images, cette fois dans le cadre du régime femtoseconde, nous donne I’opportunité de
pouvoir travailler en rétrodiffusion et de pouvoir ainsi réaliser des images résolues en profondeur
(la lumiére ne parcourt en 100 fs qu’une distance de 23 um dans 1’eau). Décrivons justement le
principe de cette imagerie par porte temporelle dans le cas de la rétrodiffusion, avant d’expliquer
ensuite succinctement, comment on va réaliser I'image 2D de maniére directe par APO. Une
description plus formelle et compléte sera réalisée dans la suite du chapitre, :

Sélection temporelle pour I'imagerie en rétrodiffusion.

Une impulsion ultracourte éclaire I’objet que I’on souhaite observer, un tissu biologique par
exemple. Une partie du rayonnement est diffractée vers 1’arriére (rétrodiffusée) sur les différentes
structures situées dans le milieu (cf. fig. 2.1). Suivant les positions en profondeur de ces
structures, les parties du rayonnement, qu’elles rétrodiffusent, émergent du milien 3 des instants
différents. En utilisant un procédé qui permet de sélectionner le signal lumineux a des instants
différents (t;, to et t3 par exemple), on peut donc observer successivement ces différentes structures
(respectivement S;, Sy et S3). Il suffit de déplacer la porte temporelle. La résolution en profondeur
est alors d’autant meilleure que cette fenétre temporelle (At) et les impulsions sont courtes.
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Figure 2.1 ; Imagerie par porte temporelle en rétrodiffusion.
Imagerie 2D par APO.

On forme 1’image du milieu, éclairé par 1’onde incidente, sur un cristal non linéaire
(cf. fig. 2.2). Les images des diverses structures bidimensionnelles, situées 4 des profondeurs
différentes dans le milieu, vont s’y superposer!. L’onde signal, c'est-a-dire le rayonnement total
revenant du milieu, est alors mélangée dans le cristal avec une onde appelée pompe. La partie de
’onde signal présente dans le cristal au méme instant que I’onde pompe est amplifiée et, dans le
méme temps, une troisiéme onde, dite complémentaire, est créée. Pour un temps donné d’arrivée de
l’impulsioh pompe sur le cristal, on amplifie donc sélectivement le signal lumineux qui a été
rétrodiffusé sur une structure “‘enterrée” a une profondeur bien déterminée (par exemple la structure
notée Sy sur I’exemple de la figure 2.1). Seule I'image intermédiaire de cette structure, formée par
I’onde signal au niveau du cristal, est amplifiée au détriment des images intermédiaires des autres

I On'suppose que P’on utilise un systéme d’imagerie possédant une profondeur de champ suffisamment élevée par
rapport 4 la profondeur d’observation.
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structures. On verra que cette image est aussi dupliquée sur 1’onde complémentaire, créée par le
processus d’amplification paramétrique optique. Si I’on peut éliminer efficacement les ondes pompe
et signal, I’image finale de S; peut donc étre formée par la seule onde complémentaire sur une
caméra CCD. On obtient ainsi une image 2D résolue en profondeur. En changeant le temps de
Parrivée de I’impulsion pompe, on peut observer les structures situées aux autres profondeurs dans

le tissu.
i onde Cristal
d?{lhleu ‘ incidente non linéaire
iffusan v e ey
| | complémentaire |
/ I\
Systéme ?;r ~ -4 L Systéme\\ Caméra
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Figure 2.2 : Principe de I’amplification paramétrique optique d’images 2D en configuration de rétrodiffusion. On
appelle onde signal le rayonnement total revenant du milieu éclairé par I’onde incidente. Une fraction de ce
rayonnement provient par exemple de la diffraction vers I’arriére de I’onde incidente sur la structure notée Sy. L’image
de cette structure est formée sur le cristal non linéaire. Le mélange de 1’onde signal avec 1’onde pompe crée ’onde
complémentaire, qui porte I’image intermédiaire de la structure Sy et avec laquelle I’on forme I’image finale sur la
caméra CCD. Les éléments notés L sont des éléments optiques quelconques permettant la mélange ou la séparation
des différentes ondes.
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Le principe de base de ’expérience ayant été présenté, décrivons en quelques lignes
’agencement des paragraphes qui vont suivre.

Dans la premiére partie de ce chapitre, nous commencerons par effectuer quelques rappels
d’optique non linéaire. Nous établirons notamment les équations décrivant le processus
d’amplification paramétrique optique dans le cadre de certaines approximations. Nous rappellerons
aussi briévement la spécificité des propagations linéaire et non linéaire d’impulsions lumineuses
ultracourtes. Les concepts et les formules rappelés dans cette premiére partie seront utiles dans la
suite, par exemple pour la deuxiéme partie du chapitre, ot nous expliciterons les concepts de
I’imagerie 2D par amplification paramétrique. La description compléte de I’expérience sera ensuite
effectuée. Les résultats expérimentaux obtenus pour I’imagerie 2D par APO, d’objets placés dans
I’air (sans milieu diffusant) seront alors confrontés & ceux prédits par la théorie. La derniére partie
de ce chapitre sera consacrée 4 I’application effective de notre méthode 2 la réalisation d’images
résolues en profondeur 4 travers, ou dans, des milieux diffusants artificiels, liquides ou solides.
Nous discuterons des performances et des limites de la méthode, dans cette configuration de
rétrodiffusion, afin d’envisager, ou non, une application de la méthode & des tissus biologiques

réels.
2.1. Optique non linéaire et amplification paramétrique optique.

L’objet de cette section est de rappeler certaines notions et grandeurs relatives a 1’optique
non linéaire, aux milieux biréfringents et & la propagation d’impulsions en milieu dispersif. Ces
rappels seront utiles pour la suite du mémoire. Ainsi, lorsque des exemples seront donnés pour
illustrer le propos, les applications numériques effectuées seront souvent en rapport avec la
configuration expérimentale que nous avons réalisée (tout du moins pour ce qui concerne les ordres

de grandeur).

2.1.1. Optique non linéaire.

Pour réaliser la porte temporelle, on utilise un phénomeéne non linéaire du deuxiéme ordre :
I’amplification paramétrique optique. Son origine provient de la polarisation qui est induite dans un
matériau diélectrique sous I’action d’un champ électrique s’y propageant.
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2.1.1.a. Propagation dans un milieu diélectrique non linéaire.

Dans un milieu diélectrique non magnétique, non conducteur et non chargé, 1’équation
générale de propagation du champ électrique, établie a partir des équations de Maxwell2, s’écrit en
effet :

= - = 2.1.1)

avec E, P, g, et c respectivement le champ électrique, le vecteur polarisation, la permittivité

diélectrique du vide et la vitesse de la lumiére dans le vide.

La résolution de 1’équation de propagation peut étre effectuée avec la connaissance de
I’expression du vecteur polarisation P en fonction du champ électrique E. Pour des valeurs du
champ électrique suffisamment faibles, cette dépendance est linéaire. A partir d’une valeur du
champ électrique, qui est plus ou moins élevée suivant les matériaux, la dépendance devient ensuite
non linéaire. Le vecteur polarisation peut étre développé en puissance du champ électrique sous la

forme :
P =P 4+pM 1 p(NL) (2.12)

avec 1_-"(0) le vecteur polarisation statique , PA) et p(NL) respectivement les vecteurs polarisations

induites linéaire et non linéaire qui s’écrivent :

PO=g yOE o PNV=p®+p®) =g yPEE+e,x® EEE ... @13)

avec x(l), x(z) s x(3) respectivement les tenseurs susceptibilité : linéaire, d’ordre deux, d’ordre

trois... Il s’agit respectivement de tenseurs d’ordre deux, trois, quatre ...

2y, B=0, V.D=0, VAB=y, aa—?, VAE=- %—% avec D et B respectivement les champs induction électrique et
induction magnétique.
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Le tenseur susceptibilité linéaire est relié au tenseur permittivité diélectrique par la relation :

eE=¢€, (1 + X(l)) . Ce dernier tenseur permet de relier directement les vecteurs champ électrique E et

induction électrique D au travers de la relation tensorielle: D=¢ E .

2.1.1.b. Effets non linéaires du deuxiéme ordre.

On se limite 4 la description des phénoménes non linéaires du deuxiéme ordre, qui nous
intéressent plus particuliérement et qui apparaissent avec une augmentation du champ électrique
dans les milieux non centrosymétriques (dans un milieu centrosymétrique, le premier phénomeéne
non linéaire qui survient est du troisiéme ordre).

Pour simplifier et pour présenter le principe des phénoménes, on va considérer que 1’on
peut écrire les vecteurs champ électrique et polarisation sous la forme d’une somme d’ondes planes

monochromatiques3, de nombre restreint :

E(t)= 1 2 (B(w,) exp®ntyc.c.) @.14)
2 no
ou encore
B() =3 T E@,) expont @15
n

en sommant, cette fois, sur les valeurs de n positives et négatives. Cette derniére notation est
possible puisque E(t) réel implique E(-®,) = E(®, )*. De méme pour P(t), on aura :

P(t) = %Zz(wn) exp I0nt, @.16)
n

Le vecteur polarisation 4 ordre deux (P(?)) étant proportionnel au carré du champ électrique
(cf. (2.1.3)), 1a création de nouvelles fréquences est possible. Ainsi une polarisation 2 la pulsation
(o, +®) va apparaitre avec la présence simultanée de composantes du champ électrique aux

pulsations @, et w,, [2-9 Boy] :

3 On considérera le cas d’ondes non monochromatiques dans un paragraphe ultérieur : le paragraphe concernant la
propagation d’impulsions femtosecondes (cf. paragraphe 2.1.4).
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PO, +0) = 3 80{ XD @ + O 0, 0) B, )E()
- @.1.7)
+ O@, + 00,0 E@IE@,) ) -

Soit encore, avec i, j, k qui font références aux composantes cartésiennes des champs :

1
| PP (@, +0,)= Egoz(xgﬁg(mn + 0, 0,,05,) Ej(@,)E (0p)
; ik (2.1.8)

+ X%Zk)(@n + 0, 0y, 0, )E (0 )Ey (0, )) .

Les différents processus non linéaires d’ordre 2, créant une onde de pulsation ®3 non nulle
| a partir de deux ondes de pulsations ®; et ®,, sont résumés dans le tableau ci-dessous :

Processus O3 = Susceptibilité du deuxiéme ordre
doublage de fréquence 2ay xPQoy,01,0;)
(si Wy = 0)1) =
somme de fréquence Wy + 0 l(z)(ml +002,®1,07)
différence de fréquence ] — Wy X(z)(wl = 02,07,— ®))
(si y <) -

Tableau 2.1 : Liste des différents processus optiques non linéaires créant une onde de pulsation 3 non nulle  partir

de deux ondes de pulsations ®{ et ).

Si I’on est loin des raies d’absorption du matériau, les éléments du tenseur susceptibilité non
linéaire d’ordre deux sont réels, indépendants de la fréquence et vérifient la régle de symétrie de
Kleinman [2.9 Boy], Cette régle stipule que les éléments du tenseur sont inchangés par permutation
des indices i, j et k. Seuls 10 des 27 coefficients du tenseur susceptibilité non linéaire sont donc
indépendants. Le nombre de ces coefficients indépendants peut étre encore réduit suivant les

propriétés de symétrie du milieu non linéaire considéré.

On utilise souvent le tenseur d a la place du tenseur x(z). 11 est défini comme suit :

@ . (2.1.9)

e

=1
2

=
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La régle de symétrie de Kleinman permet I’utilisation d’une notation contractée de ce tenseur
d, avec seulement 18 éléments a la place des 27 éléments de la notation initiale. Cette notation

contractée s’écrit sous la forme :
dip = djjic (2.1.10)

avec { relié 4 j et k par la régle indiquée ci-dessous :

jk: 11 22 33 23,32 13,31 12,21

Z: 1 2 3 4 5 6 @111
On a ainsi pour le doublage de fréquence (20 =0+ ®) :
Ex(®)
2 E(w
P, (20) d; dyp dy3 dig dis die E%'Em;
P, (2)(20)| = €9|dyy dyy dp3 dpg das dog HE (:))E @) 2.1.12)
z(®)By
p,()(20) d3y d3p diz d3gq d3s d3g 2B, (0)E, (o)
2By (@)Ey ()
pour la somme de fréquences (3 = ®y +®y) :
By (@)Ex(02)
(2) E,(o{)E,(®
B (w3) dy1 dip di3 dyg dys dig Eygmi;Ey((mi))
(2 = z 2
Py {*)(3) 250;121 322 ;123 ;124 ;125 (‘:26 B, (@0)E, (02) + Ey (o0)Ey(0)] (2.1.13)
P,2)(w3) 31 732 733 T34 735 361 1E, (01)B,(@2) + B, (0 )Ey (002)
Ey(01)Ey(02) +Ey(01)Ex (@)
et pour la différence de fréquences (3 = @) — ), (puisque E(-w)=E*(0)):
Ey (001)Ex"(02)
P (w3) dip dip di3 dyg dis dig iygﬂ)liiy*((mz))
P, (w4)=2¢ggldy; dyy dpyy doa doys d 2\®1)Fz (@2 (2.1.14)
}’2 ( 3) 0d21 d22 d23 d24 d25 d26 Ez((ﬂl)Ey*(wz)+Ey(0)1)Ez*((02)
PZ( )((D3) 31 732 733 T34 T35 736 Ex(ml)Ez*(mZ)+Ez(ml)Ex*(m2)
By (@1)Ey*(002) + Ey(01)E," (@)
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Soient €, €, et ey les vecteurs unitaires des vecteurs champs électriques des ondes aux
pulsations respectives ®;, ®, et ®3, on définit le coefficient non linéaire effectif, noté degr, par :

der= ¢ deye3=e,d eyg = esd ¢ ¢ . (2.1.15)

Pour une configuration donnée, c'est-3-dire pour une direction de propagation des trois ondes
donnée, ainsi que pour des polarisations linéaires des trois ondes données, on peut alors écrire :

, ' (2.1.16)

lP(m3)(2)l = K, dogr|E())||E(,)

avec K =1 pour le doublage de fréquence (@;=wm, ) et K = 2 dans les autres cas.

Connaissant maintenant ’expression du vecteur polarisation en fonction du champ
électrique, on peut étudier I’évolution du champ électrique décrite par I’équation (2.1.1) dans le cas
qui nous intéresse plus particuliérement : le cas de la différence de fréquences, dont le processus
d’amplification paramétrique est un cas particulier.

2.1.2. Amplification paramétrique optique.
2.1.2.a. Equations couplées de propagation.

Considérons le cas d’un milieu isotrope, o1 le champ électrique total peut s’écrire comme la
superposition de trois ondes planes, de polarisations linéaires, monochromatiques aux pulsations
®;, W et M3 et qui se propagent suivant ez. Pour chacune de ces ondes de pulsation notée ®,,5 ,

le champ électrique s’écrit sous la forme :
E,(zt) = Ey(z,t) L (zo mi@yt-kyz) 2.1.17
E,(z1)=Ey(zt) ¢y = {Av(z v)€exp c.c e, (2.1.17)
avec ¢, égal a e, ou ey etavec ky, le vecteur d’onde relié 4 la pulsation ®,, par la relation de
dispersion :

k2 =pye(wy) 0? 2.1.18)

4 Notons que suivant les définitions de X(Z)) des coefficients djy, des champs électriques et des vecteurs polarisations
et aussi suivant le systéme d’unités utilisé, les valeurs numériques du defr varient d’un ouvrage a I’autre : facteurs
multiplicatifs g5, 2 ... [2:9 Boy, 2.10 Yar],

5 v pouvant étre égal a 1,2 ou 3.
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ol 1, est la perméabilité magnétique du vide et
8(0) =€, (1+%"(®)) @.1.19)
est la permittivité diélectrique du milieu & la pulsation ®.

L’équation (2.1.1) se réécrit pour les différents champs électriques aux pulsations ®,, sous

la forme :

2 2 Py (z,0)
) EV(Z’t)—Mo (wv)a Ey(z1) _ NLy (2.1.20)

oz2 ot2 ° a2

On s’intéresse au processus particulier de la différence de fréquences avec ®; = @3 +®3.
Examinons, par exemple, I’évolution de ’onde 4 la pulsation @3 (donc v=3) . Le terme source de

1’équation (2.1.20) pour 1’onde a cette pulsation s’écrit :

2(p (2 i(osk .
PRPe0) 32[p3(2>(z,m3)exp Jost 3Z)+°~°-J (2121)

Ko atz =—Ho @

2

avec I’expression de la polarisation au deuxiéme ordre donnée par les relations (2.1.14), (2.1.16) et
(2.1.17), soit : ’

ik —kp-k3)z

P{D) (7, 03) = 264 degy A (2,01 )A5 (2,00 ) exp 2.1.22)

Détaillons les autres termes de I’équation (2.1.20). En se plagant dans le cadre de 1’approximation
de I’enveloppe lentement variable (2-11Bau] on a :

(A, z0)))| ot ld(Ay(z0y)| ‘
l dz> ! VI dz

(2.1.23)

Le premier terme de I’équation s’écrit donc :

2
_a%o—) =~ _%(k32A3(Z,m3)_2jk3d_(é_3_(_Z_@

]exp‘j(‘”3t‘k3 Dice., (2.1.24)
dz
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et la dérivée seconde par rapport au temps s’écrit :
2
0 (ES(Z’t)) j(o3t—k3z)

32 + c.c.) . (2.1.25)

1 -
= —m4? E(A3(z, ®3)exp

L’évolution de ’amplitude A3(z) est donc donnée par :

2 .
dAs(2) _ j MoBos®y Ay(z,0,)A% (2,0, )expikik2ks)z 2126
dz k3
soit encore
dA3(2) _ .
d3Z(Z) =1 %deﬁ'Al (Z’ Wy )A; (Z, (oz)exp jAkz . (2.1.27)

avec Ak = -k +k, +kj3. On désigne usuellement Ak comme étant le “désaccord de phase”. Dans

le cas que nous avons ici considéré, les trois vecteurs d’ondes sont colinéaires. Dans le cas de

vecteurs d’onde, non colinéaires entre eux et dont les directions auraient de faibles inclinaisons
autour d’une direction moyenne représentée par ez, on remplacerait alors Ak par ||Ak|| avec :

A_k=—1ﬂ+52_+1§ . (2.1.28)

L’évolution de I’onde a la pulsation ®; est dépendante de I’évolution des: deux autres
ondes. On parle de mélange a trois ondes pour les processus non linéaires du deuxiéme ordre.
Lorsque I’énergie de I’onde 4 1a pulsation ®; est supérieure aux énergies des deux autres ondes, un
transfert d’énergie est possible de cette onde de grande énergie vers les deux autres ondes. D’ot1 le
terme d’amplification paramétrique optigue donné alors au processus de différence de fréquences.’
On appelle ’onde 3 la pulsation @; ’onde pompe. Les deux autres ondes sont désignées sous les
termes d’ondes signal et complémentaire. L’onde signal est celle qui posséde la fréquence la plus
élevée. Les indices s, c et p, que I’on trouvera dans la suite du mémoire, font donc références

respectivement aux termes signal, complémentaire et pompe.

En effectuant un calcul équivalent pour les fréquences ®; et w, (c’est-a-dire @, et @;), on

obtient le systéme complet des équations couplées soit :



66 Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde.

® .
Tp' =j _pdeff AgA, eXpJAkZ
z cn,
d(;‘\zc =j Cm" des Ay Apexp i4k7 (2.129)
(9
dA; . o * —jAkz
_EZ—_J cn, deffAc Ap exp

On va maintenant envisager le cas particulier, ou I’onde pompe peut étre considérée comme

d’amplitude constante sur toute la longueur d’interaction.
2.1.2.b. Cas particulier de I’onde pompe constante.

En considérant que 1’amplitude de I’onde pompe, Ap, est constante en fonction de z et aprés
dérivation par rapport 4 la variable z, le systéme d’équations (2.1.29) se raméne 4 :

2 2
A +jAdes-(§J Ag=0

2 dz \2
d; g 5 (2.1.30)
LA +jAkg—A—°——(§) Ay=0
dz dz 2
ol g 6 est le gain paramétrique par unité de longueur et est donné par la relation :
2 —IM ApAL* . (2.1.31)
Agheng ng

La résolution de ce systéme d’équations du second degré s’effectue en utilisant les
conditions aux limites A (0) = A, et A (0)=A_,. D’od:

. ~jAkz b Ak
A@)=exp 2 |A h( Z] 125 +18 Do \x h
s(2) = exp [ so[c 5 b 2 b {0, coS
itz ) i (2.1.32)
A =g 2 ch( z) I8 nf 22 E Ds@e p* h
c(z)=exp l: co[ > b 2 b | no, oS

avec b? = g2 - AK?.

6 Ce terme ne doit pas étre confondu avec le facteur d’anisotropie de la diffusion qui est aussi noté g (cf. paragraphe
1.2.1.b).
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On va maintenant considérer notre cas particulier d’un processus d’APO ou ’onde
provenant du milieu diffusant est présente a I’entrée du milieu non linéaire en méme temps que
I’onde pompe (cf. I'introduction du paragraphe 2.0), alors que I’onde complémentaire est

“absente”.
2.1.2.c. Cas particulier de ’onde complémentaire nulle 4 I’entrée du milieu non linéaire.
Gains pour les ondes signal et complémentaire.

Dans le cas ou onde complémentaire n’est pas présente  ’entrée du milieu non linéaire
(A, (0) = 0), les solutions se réécrivent encore alors plus simplement. On a alors :

“i%kz bz) jAk (b
A@)=exp 2 |A ch(—z)+']—s (—ZH
s(2) = exp [ 8°[ 2)7 b N2
ik ) (2.1.33)
A@)=exp 2 |jArE [P h(—-Z—J
c(z) =exp [J %% n. o, shi
On définit le gain en puissance pour 1’onde signal, noté Gg(z), par la relation :
2
A
Gs(z)=% . (2.134)
|A5(0)

Ce gain permet de caractériser I’efficacité du transfert d’énergie de I’onde pompe vers les
ondes signal et complémentaire. On peut aussi étre intéressé par la comparaison entre la puissance
de I’onde complémentaire 2 sa sortie du milieu non linéaire, par rapport 4 celle de 1’onde signal &
son entrée. On peut alors définir un “gain” pour I’onde complémentaire, noté G(z), sous la forme :

2
Ge(z) = !ACL)lz =22 (Gy(2)-1) . (2.135)
A O O

Cette derniere relation traduit bien qu’a chaque photon “perdu” par 1’onde pompe
correspond 1 photon créé pour I’onde signal et 1 photon créé pour I’onde complémentaire.
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Réalisation de la porte temporelle.

Soient la longueur d’interaction dans le milieu non linéaire (L) fixée, le désaccord de phase
(Ak) égal & zéro, et la puissance de ’onde signal constante, alors la puissance de 1’onde
complémentaire va dépendre uniquement du gain paramétrique par unité de longueur (g), qui est
lui-méme proportionnel 4 la valeur du champ pompe Ap. Si on considére, pour ce paragraphe, non
plus le cas d’une onde pompe plane monochromatique mais d’une onde pompe qui évolue
temporellement, on a (cf. (2.1.33) et (2.1.35)) :

G (t) o shz(&z)-li) : (2.1.36)

avec .
4T deﬁ'

L vl

(2.1.37)

L’onde complémentaire n’est donc créée que pendant une durée de 1’ordre de grandeur de
celle de I’impulsion pompe : on a ainsi réalisé une porte temporelle.

Sur la figure 2.3 est, par exemple, représentée 1’évolution temporelle de I’onde
complémentaire, créée par mélange A trois ondes dans le milieu non-linéaire, pour une évolution de
la puissance de I’onde pompe d’allure temporelle gaussienne (largeur a mi-hauteur de 100 fs) et
pour une onde signal de puissance supposée constante dans le temps. La durée (3 mi-hauteur) de la
porte temporelle est, pour cet exemple, égale a 90 fs, une valeur inférieure a la durée des
impulsions pompe. Cette réduction est liée & la dépendance en sinus hyperbolique au carré de la
relation (2.1.36).

Cet exemple n’est donné, dés maintenant, qu 4 titre indicatif pour illustrer la maniére dont
peut étre réalisée une porte temporelle grice au processus non linéaire. L’impulsion gaussienne ici
considérée n’est naturellement pas monochromatique et nous verrons par la suite que la durée
effective de la porte temporelle est, en fait, trés dépendante en régime femtoseconde, d’effets liés 2
la dispersion dans le matériau (cf. paragraphe 2.1.4.).
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0.75¢ At=90 fs

0.5 ]
0.25F 3
100 200 300 400 500

600

temps (fs)
Figure 2.3 : Principe de la réalisation de la porte temporelle par amplification paramétrique optique.

Influence du désaccord de phase.

Les gains pour les ondes signal et complémentaire croissent avec z, la longueur d’interaction
dans le milieu non linéaire et avec g, le gain paramétrique par unité de longueur. Maximaux pour un
désaccord de phase nul, ils diminuent pour une valeur croissante de ce dernier. Sur la figure 2.4
est porté pour exemple un réseau de courbes de gain pour I’onde complémentaire en fonction de z et
ce pour différentes valeurs de Ak, le désaccord de phase. Le gain paramétrique par unité de
longueur est fixé pour toutes ces courbes a la valeur g =2 mm™! (cette valeur est de I’ordre de

grandeur que celle que I’on obtiendra expérimentalement).

i0

g=2mm'!

8f W =W

Ge (dB)
(]

0.5 1 1.5 2 2.5
Longueur d’interaction (mm)

Figure 2.4 : Courbes de gains en puissance pour ’onde complémentaire exprimés en décibels en fonction de z pour
différentes valeurs de Ak, le désaccord de phase.
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Suivant la relation de grandeur entre g et Ak, on constate sur la figure ci-avant que deux cas
différents se présentent. Si g > Ak, les gains croissent constamment en fonction de z. Ceci n’est
naturellement vrai que tant que 1’on peut rester dans le cadre de ’hypothése de non déplétion de
I’onde pompe (I’onde pompe est considérée de puissance constante en fonction de z, la longueur
d’interaction). Au contraire si g < Ak, les gains vont décroitre au bout d’une certaine longueur

.. . , . , OPA
d’interaction appelée longueur de cohérence pour I’APO 7 (cf. fig. 2.5). On lanote Lg .

'

G¢(dB)

g = W¢
g= 2mm ™

Ak=3 mm”!

1 2 3 4 5 6 7 8
Longueur d’interaction (mm)
Figure 2.5 : Evolution du gain pour I'onde complémentaire en fonction de la longueur d’interaction, pour Ak > g.

Au bout d’une longueur égale  L;OPA, le gain décroit.

On peut estimer facilement la valeur de LCG)PA. Le gain pour I’onde signal se réécrit en effet pour
Ak > g sous la forme (cf. (2.1.33) et (2.1.34)) :

2

Ak z }
Gy(z =cosz(E Ak? - g2 )+———sin2(— Ak? - g? ) . 2.1.38
s(2) 2 g A2 g2 2 g ( )
Gs(z), et par suite G¢(z), sont donc périodiques en z pour Ak > g. La longueur de cohérence L?PA
est égale 4 la moitié de cette période (cf. fig. 2.5). D’oli : |
LOPA = d (2.1.39)
Al - g

7 Notons que cette longueur de cohérence n’a aucun rapport avec les longueurs de cohérence temporelle ou spatiale
définies dans le chapitre 1.
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Pour g=0, on retrouve la valeur de la longueur de cohérence pour le doublage de fréquence, notée
L3HG | (SHG pour “Second Harmonic Generation™ ) [2:12 Dmi] ;

T
L5HG - v (2.1.40)

Désaccord de phase a -3 dB.

On note Ak_34p la valeur du désaccord de phase pour laquelle le gain est égal 4 la moitié de
sa valeur maximale obtenue pour Ak = 0. Cette quantité sera trés souvent utilisée dans la suite du
mémoire. Pour une valeur de g donnée, Ak_3 4 diminue avec une augmentation de la longueur du
milieu non linéaire. Pour une longueur du milieu non linéaire donnée, elle diminue pour une valeur
de g décroissante, et ce jusqu’a tendre vers une valeur limite inférieure (cf. fig. 2.6). Dans le cas
de la dégénérescence en longueur d’onde, cette valeur limite est égale & celle calculée pour le
processus de doublage de fréquence soit [2-12 Dmi] ;

Ak_34p =%0,886n. (2.1.41)
1
L=3mm
0.8
g
o 0.6 I
d 0.4
OO
0.2
]
(] 1 2 3 4 5

Ak (mm-1)
Figure 2.6 : Gain normalisé pour ’onde complémentaire en fonction de Ak pour une longueur d’interaction de 3 mm.
La valeur de Ak_34p augmente avec g. Pour g=8 mm~1, Ia valeur de Ak_34p est par exemple d’environ le double

de celle obtenue pour g=0,3 mm-L.



72 Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde.

Phase de l'onde complémentaire.

Pour clore ce paragraphe, examinons trés rapidement la phase de I’onde complémentaire,
absente a I’entrée du cristal. Elle est I’opposée de la phase de ’onde signal a I’entrée du cristal

puisque AC(O) oc A:O (cf. relation (2.1.33)). Cette propriété a été mise a profit pour réaliser de la

conjugaison de phase vers I’avant [2.13 Lef, 2.14-15 Dev], Elle explique aussi que ’image formée par

le faisceau signal au niveau du cristal puisse étre dupliquée sur le faisceau complémentaire.

Grice aux deux sous-sections précédentes, nous avons expliqué comment I’amplification
paramétrique optique peut permettre la réalisation de la porte temporelle. Nous avons aussi montré
que ce processus de mélange trois ondes est efficace quand le désaccord de phase est nul ou
suffisamment faible. Dans quelle mesure peut-on rencontrer une telle situation dans un milieu non

linéaire ?
2.1.3. Milieux anisotropes et réalisation de la condition d’accord de phase.
2.1.3.a. Propriétés optiques linéaires des milieux anisotropes.

Une onde lumineuse qui se propage dans un matériau diélectrique isotrope voit un indice de
réfraction qui dépend uniquement de sa fréquence. Loin des fréquences de résonance, la loi de
dispersion est normale dans le visible et le proche infrarouge : I’indice de réfraction augmente avec
la fréquence (n5,, > ng). La condition d’accord de phase, qui implique par exemple nyg =ng,
pour le doublage de fréquence, ne peut donc pas étre réalisée dans un tel milieu. Par contre, dans
un cristal anisotrope, I’indice de réfraction dépend aussi de la polarisation et de la direction de
propagation de ’onde électromagnétique. L’accord de phase peut alors étre réalisé pour certaines

configurations particuliéres.
Tenseur permittivité diélectrique et biréfringence.

Les propriétés optiques linéaires d’un cristal anisotrope sont déterminées par le tenseur
permittivité diélectrique g. Il existe une base orthogonale (Ox,0y,0z), appelée repére des axes

principaux et presque toujours différente du repére des axes cristallographiques du cristal, pour
laquelle g est diagonal. Dans cette base, g s’écrit :
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g 0 0
e=[0 ¢ 0], (2.1.42)
0 0 g,

et on définit alors les indices principaux du cristal ng, ny et n, par les relations :

£ £ [
ng= =%, ny= /YL  n,= |2, (2.143)
80 80 80

Si les indices principaux sont tous différents, le cristal est dit biaxe. Si deux des indices
principaux sont égaux, le cristal est alors dit uniaxe.

Considérons une onde plane de polarisation linéaire, incidente sur un cristal anisotrope
linéaire. I existe deux directions privilégiées pour la polarisation, orthogonales entre elles, pour
lesquelles la polarisation linéaire de cette onde est maintenue. On appelle états propres ces deux
états de polarisation (c’est-a-dire ces deux vecteurs inductions). L’onde voit un indice optique
différent pour chacun de ces deux états propres et la différence entre ces deux indices est la

biréfringence.
Ellipsoide des indices.

On peut déterminer ces deux directions privilégiées & partir de I’ellipsoide des indices qui est
décrit, dans le repére des axes principaux du cristal, par ’équation [2-10 Yar] ;

N
[ %)
N

+3-+ (2.1.44)

]
~<=~|‘<
} N’:.*NI N
Il
—

L’intersection de cet ellipsoide avec le plan perpendiculaire a la direction de propagation de
I’onde et contenant le point O est une ellipse dont les axes déterminent les deux directions de

polarisation privilégiées.
Pour un cristal uniaxe d’axe optique (Oz), I’ellipsoide est de révolution et son équation se
raméne 3 :
2 2 2
X“+ z
__2_y_+_2=1 , (2.1.45)
n n

(8] (<]

ou n, et N, sont respectivement les indices ordinaire et extraordinaire. Pour un cristal uniaxe, une

des deux directions privilégiées de polarisation est perpendiculaire 4 ’axe optique, cette polarisation
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correspond & ’onde ordinaire, I’ autre direction correspond a ’onde extraordinaire . On note De et

D,, les vecteurs inductions correspondants i ces directions privilégiées (cf. fig. 2.7).

Figure 2.7 : Ellipsoide des indices. La surface grisée
appartient au plan d’onde (plan perpendiculaire 4 k). Le
vecteur induction Do pour I’onde ordinaire est
perpendiculaire a I’axe optique (Oz) et & k. Le vecteur
induction Dg pour P’onde extraordinaire est
perpendiculaire 2 k et 8 Do, Le vecteur k est repéré dans
le repére des axes principaux du cristal (O,x,y,z) par les

angles 6 et @.

On a n, > n, pour un cristal uniaxe positif, et n, < n, pour un cristal uniaxe négatif.
L’indice de réfraction vu par I’onde ordinaire est constant, quel que soit la direction de propagation,
alors que celui vu par I’onde extraordinaire dépend, lui, de I’angle 6, I’angle entre le vecteur
d’onde k et I’axe optique (Oz). Cette dépendance en 0 est donnée par :

2
n, e

1
2 - 20\7;
n®©)= [COS 0 +30 29J . (2.1.46)

Equations de Sellmeier .

La dispersion des indices ordinaire et extraordinaire est exprimée au travers des équations de
Sellmeier, qui sont souvent du type :
b;

~d;\? @.1.47)
}\,2 —C !

ni(K) =a;+
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ou i fait référence & o ou a e (soit respectivement a une onde ordinaire ou 4 une onde extraordinaire)
etou A, la longueur d’onde, est exprimée en pm. Les coefficients a;, b;, c; et d; sont déterminés

expérimentalement.
Surface des vecteurs d’onde.

Le tracé des surfaces des vecteurs d’onde est utile pour visualiser les possibles accords de
phase dans un cristal. Pour chaque direction de propagation k(6,9) de I’onde dans le cristal, on
porte les points M et M,, respectivement aux distances OMg=k®(0)=2mwn®(0)/A et
OMy=k, =2mn, /A avec A la longueur d’onde du rayonnement dans le vide. Ces points décrivent
respectivement les surfaces des vecteurs d’onde pour les ondes extraordinaire et ordinaire (cf. fig.
2.8).

Surfaces des
vecteurs d'onde

Fig. 2.8 : Intersection de la surface des vecteurs d’onde et du plan (Oyz) pour un cristal uniaxe.
Vecteur de Poynting et angle de double réfraction.

Les vecteurs inductions électriques D, et D, sont tous deux perpendiculaires au vecteur
d’onde k alors que les champs électriques E, et E, sont tangents 2 leur surface des vecteurs d’onde
respective (cf. fig. 2.9). Ainsi, les vecteurs D, et E, sont colinéaires, alors que les vecteurs D et
E. sont séparé% d’un angle p, appelé angle de double réfraction. Cet angle de double réfraction est
donné en fonction de 6 et A par la formule suivante [2-12 Dmi] .

WY
p(6,A) = arctan [ZO—(MJ tan@ |- 0. (2.1.48)
(5]

~ Les vecteurs d’onde k® et de Poynting S sont aussi séparés de cet angle de double
réfraction. On rappelle qu’en un point de I’espace, la direction du vecteur de Poynting représente la
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direction suivant laquelie se propage I’énergie associée a I’onde électromagnétique (le flux de ce
vecteur & travers une surface fermée orientée vers extérieur est égal au débit de ’énergie
électromagnétique qui s’échappe de ce volume par unité de temps). Le vecteur de Poynting s’écrit
S=EAH, avec H le champ magnétique relié¢ & ’induction magnétique dans un milieu non
magnétique par la relation : B=p H.

Signalons enfin que les vecteurs de Poynting sont orthogonaux aux plans tangents aux
surfaces des vecteurs d’onde [2.16 Bru] Nous verrons que cette propriété revét une importance
particuliére pour I’amplification paramétrique d’images 2D par mélange a trois ondes (cf. section
2.2).

0]

Figure 2.9 : Surface des vecteurs d’ondes et représentation de : E, le champ électrique, D, I’induction, S, le vecteur de
Poynting. p est 'angle de double réfraction. Les indices e et o font respectivement références aux ondes extraordinaire

et ordinaire.

2.1.3.b. Réalisation de la condition d’accord de phase dans un cristal anisotrope.

L’indice ne dépendant plus seulement de la fréquence, I’accord de phase peut étre réalisé
dans certains cas particuliers. Si ’on considére le cas étudié précédemment de la différence de
fréquences, I’accord de phase colinéaire (dit aussi accord de phase scalaire) est obtenu lorsque la

relation suivante est vérifiée :

k,=k+k. . (2.1.49)

Selon que les ondes complémentaire et signal sont de méme polarisation ou non, on parle
respectivement d’accord de phase de fype I ou II. On note 8, I’angle entre I’axe optique (0z) et la
direction commune des trois vecteurs d’ondes. La condition d’accord de phase colinéaire va étre
réalisée pour une valeur de I’angle 8, fixée par les valeurs des fréquences des différentes ondes en
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interaction, leur polarisation respective et naturellement le cristal utilisé. La figure 2.10 illustre par
exemple la réalisation d’un accord de phase de type II pour un cristal uniaxe négatif.

+ .
k, Az -\‘ accord de phase scalaire (colinéaire)

k5(8)=kg (O)+k,,

ke () K,
i

k5(0)

0 ks koo Ko koo oY

Figure 2.10 : Accord de phase colinéaire de type II pour un cristal uniaxe négatif.

L’accord de phase peut aussi étre réalisé dans le cas ou les différentes ondes en interaction
se propagent avec des vecteurs d’ondes non colinéaires. On parle d’accord de phase vectoriel ou
d’accord de phase non colinéaire. La figure 2.11 illustre la réalisation d’un tel accord de phase.

AZ
HNENY accord de phase vectoriel (non colinéaire)
o 2 K8(8) = k°(8) +k

—p( ) =3 ( ) =0C

0C

Kos

o ke k. Ky ny

Figure 2.11 : Accord de phase non colinéaire de type II pour un cristal uniaxe négatif.
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Les angles orientés o et P repérent respectivement les directions de propagation des vecteurs
d’onde signal et complémentaire par rapport au vecteur d’onde pompe dans un plan contenant 1’axe
optique (o = (gpggs) et B= (kcfkp) 8). Ces deux angles sont liés par la relation des sinus dans

un triangle soit :

kg sino=k, sinf . (2.1.50)

Gréce 2 la relation liant les longueurs des cotés d’un triangle quelconque a deux de ses angles, la
relation analytique traduisant la condition d’accord de phase vectoriel s’écrit finalement :

kp? =k +k2+2 kg ke cos (@+B) . @.151)

Pour une valeur donnée de o, et donc de B, cette relation permet de déterminer la valeur de I’angle
d’accord de phase 0p, s'il existe, Les angles 85 et 6. sont alors trouvés & partir des relations

suivantes :

s =0, +0 (2.1.52)
et

0, =0,-p (2.1.53)
avec

B = Arcsin(n,sina/ ng)) . 2.1.54)

Nous verrons que le concept d’accord de phase non colinéaire va étre utile pour la
réalisation des images 4 deux dimensions par amplification paramétrique optique (cf. section 2.2).
On montrera notamment que des accords de phase non colinéaires peuvent permettre d’obtenir des
acceptances angulaires élevées, une caractéristique importante pour notre application. Définissons

cette notion d’acceptance pour un processus non linéaire.

8 Notons qu’avec la convention choisie ici pour I’orientation des angles . et B, ces demiers sont nécessairement de
méme signe pour que ’accord de phase soit possible : les vecteurs d’ondes kg et k¢ sont situés “de part et d’autre” du
vecteur kp (cf. fig. 2.11).
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2.1.3.c. Notion d’acceptance.

Comme 1’efficacité du processus non linéaire est sensible a la valeur du désaccord de phase,
il est utile de déterminer la sensibilité de ce dernier par rapport a la variation des différentes
variables mises en jeu : les fréquences des ondes en interaction, les angles déterminant leur
direction de propagation dans le cristal, la température du cristal etc... De maniére générale, pour
étudier cette sensibilité, on effectue le développement limité du désaccord de phase par rapport a ces
différentes variables. Au premier ordre, on a :

dAk

0Ak JAk
%, 2

yd\’i +—=dT.... (2.1.55)

Ak=Ak(O)+zi: o, o~

de, +2%%d¢i +
i i

ou d9;, do;, dv; représentent les variations angulaires et fréquentielles des différentes ondes et

dT représente la variation de la température.

Pour chaque processus non linéaire considéré, on peut déterminer la valeur du désaccord de

phase pour laquelle I’efficacité (le gain) est diminuée de moitié. On avait noté Ak_3 45 ce désaccord

de phase (cf. paragraphe 2.1.2.c.). Les domaines de variation, pour les différentes variables, pour

lesquels Ak reste inférieur & Ak_s34g sont appelées acceptances. Par exemple, I’acceptance
spectrale 2 Av pour I’onde fondamentale est donnée pour le doublage de fréquence par :

. -1

2Av=2Ak 345 (%k—) , (2.1.56)

avec Ak_34p = 0,886 7L7! oU L est la longueur du milieu non linéaire.

Si la dérivée premiére du désaccord de phase par rapport A une variable est nulle, on parle
d’accord de phase non critique pour cette variable. L’acceptance est alors élevée et il faut pousser le
développement limité du désaccord de phase jusqu’au second ordre pour son calcul. L acceptance
angulaire 2 A8 pour le doublage de fréquence dans le cas d’un accord de phase non critique est par

exemple donnée par :

1

2(ak)Y 2
2A0 =2,/Ak 34 [%aa(eAzk)J . (2.1.57)
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Pour réaliser une imagerie 2D par APO dans de bonnes conditions, il faudra justement
réaliser un accord de phase non critique que nous expliciterons dans la prochaine section (section
2.2). Avant cela, nous allons faire quelques rappels sur la propagation linéaire et non linéaire
d’impulsions ultracourtes (en se limitant 4 des impulsions d’une durée de I’ordre de grandeur de la
centaine de femtosecondes : on ne considérera pas le cas d’impulsions aussi courtes que la dizaine

de femtosecondes).

2.1.4. Propagation d’impulsions femtosecondes.

Nous avons considéré jusqu’a présent le cas d’ondes planes et monochromatiques. C’est
dans ce cadre que les équations du mélange trois ondes du paragraphe 2.1.2. ont été établies. Pour
des impulsions picosecondes et, plus encore, pour des impulsions femtosecondes, il faut tenir
compte des effets de la dispersion, effets importants du fait de leur grande largeur spectrale. Ce
phénoméne va avoir une influence non seulement sur la propagation linéaire dans un milieu
dispersif mais aussi sur le processus d’interaction trois ondes (propagation non linéaire). Ces effets
vont avoir une influence importante sur la réalisation de la porte temporelle (que ce soient pour les
gains signal et complémentaire ou pour la durée d’ouverture de la porte).

Pour tenir compte de cette dispersion, on effectue un développement limité de k en
puissance de ® autour de la pulsation centrale du rayonnement @,, soit :

k(m):ko+k'(m—wo)+%k"(a)—coo)2 +..., (2.1.58)

avec

,_(dk . [ 4%k
o=k, w=(go) ok =[WJ
(o] (1)0

Ces différents paramétres vont permettre de caractériser ’influence de la dispersion.

2.1.4.a. Propagation linéaire en milieu dispersif.

Relation entre ['allure temporelle d'une impulsion et son spectre en fréquences

temporelles.

On peut souvent approcher ’allure temporelle du champ électrique d’une impulsion

lumineuse par certaines fonctions typiques : gaussiennes, cosécantes hyperboliques au carré,
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lorentziennes... Nous allons considérer le cas particulier d’une impulsion gaussienne de pulsation
centrale ®,, dont le champ électrique sécrit en notation complexe [2.17 Sie] :

2 . 2 2 _

E(t) = exp{2t") exp I (@0 t+DE7) — gy n(=T't%) oxp=i (@0 2 (2.1.59)
avec I'=a+j b. Ce terme est dénommé paramétre gaussien complexe. On va voir ci-dessous la
signification physique des paramétres a et b. L’éclairement, noté E, associé a cette impulsion
s’écrit :

In 2( ‘}2
, 2 2 =
E(t) < [B(t) = exp™*) = exp t (2.1.60)

avec 1 , la largeur & mi-hauteur de I’évolution temporelle de I’éclairement, donnée par :

2 In2
"c=1f . (2.1.61)
a

La durée temporelle de I'impulsion est donc complétement déterminée par le paramétre a..

La pulsation instantanée est, elle, définie comme la dérivée premiére de la phase totale
associée au champ électrique soit :

dot)_d

” dt(ooc,t+bt2)=c)o+2bt . (2.1.62)

w;(t)=

Le paramétre b renseigne donc, lui, sur la variation de la fréquence dans I'impulsion. Si le terme b
est non nul, la fréquence de I'impulsion varie linéairement avec le temps et 1’on dit que I’impulsion
présente de la dérive de fréquence. Si b est positif par exemple la partie avant de I’impulsion
présente une fréquence inférieure a la partie arriére de 1’impulsion.

La transformée de Fourier par rapport au temps du champ électrique conduit 3 un résultat
simple du fait de I’allure gaussienne de I’impulsion, soit :

~(0-0, )2
E(w)ocexp 4T (2.1.63)
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La mesure accessible par spectrométrie est la répartition spectrale relative en puissance

proportionnelle a :

2
-41n2(°’ ‘°°)
Ao

]E(m)|2 o< eXp (2.1.64)

avec Aw la largeur fréquentielle & mi-hauteur du spectre des fréquences temporelles en puissance

A® =22 In2 1/a(l +(b/ a)z) . 2.165)

Pour deux impulsions de durées temporelles égales (a est identique), une impulsion

qui s*écrit :

présentant de la dérive de fréquence posséde un spectre plus large.
Pour caractériser une impulsion, on utilise souvent le produit de la durée de I’impulsion (&
mi-hauteur) par la largeur du spectre des fréquences temporelles (toujours & mi-hauteur) soit :

2 2
tAv=1%;3=£n—2-\/1+b—2=K\jl+b—2. (2.1.66)
T a a

Pour des impulsions présentant un méme spectre (A est identique), I’impulsion de durée la plus
courte est celle sans dérive de fréquence. On dit que I’impulsion est alors “limitée par transformée
de Fourier”. Pour une impulsion gaussienne, on a par exemple K =2In2/x = 0,44. Pour les
autres fonctions que I’on peut aussi considérer pour représenter I’allure temporelle de I’impulsion
(sécantes hyperboliques au carré, lorentziennes ...), un calcul similaire amenerait a une relation
analogue avec simplement une valeur numérique de K différente. En exprimant cette fois la largeur
du spectre en longueur d’onde, on a pour une impulsion limitée par transformée de Fourier, la
relation suivante :

2
*cAk:K A .

(2.1.67)

Pour donner un ordre de grandeur, considérons le cas d’une impulsion gaussienne limitée

par transformée de Fourier d’une durée d’une centaine de femtoseconde et de longueur centrale
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800 nm. La largeur du spectre & mi-hauteur, calculée a partir de cette relation, donne une valeur

d’une dizaine de nanomeétres.
Elargissement temporel des impulsions en milieu dispersif

Une impulsion se propageant dans un milieu dispersif va se déformer temporellement.
Considérons une impulsion gaussienne dont le champ électrique en notation complexe s’écrit sous

la forme :
2 .
Eq(t)= explTot) expi (@) (2.1.68)

a Pentrée du milieu (I, = a5 +jb,). On passe dans ’espace fréquentiel pour étudier sa
propagation suivant la direction e;. La transformée de Fourier du champ électrique est notée E (o)
a P’abscisse z=0. Aprés propagation sur une distance z dans le milieu non absorbant et non
amplificateur, on a pour chaque composante du spec&e :

B(z,w) =B, (0)exp’ (@2 | (2.1.69)

ot k(®) est donné par I’expression (2.1.58). Aprés transformation de Fourier inverse et quelques

calculs (voir référence 2.17 [2:17 Siely, on arrive & I’expression :

2
.z T@)| t——F—
) exp[ (o) ]

-1
I‘(z)=[ri—2jk”z] , v¢(m°)=% et vg(wo)=% . S @Lm)

o o

o
E(z,t) = exp (2.1.70)

avec

ou k’ est donné par (2.1.58), v, est la vitesse de phase, la vitesse a laquelle se déplace la porteuse
a la pulsation w,, et v, est la vitesse de groupe, la vitesse & laquelle se déplace I’enveloppe de
I’'impulsion et donc 1’énergie. I'(z) est le paramétre gaussien modifié qui évolue en fonction de z
(I'(z) = a(z) + jb(2)). Il rend compte notamment de 1’élargissement de I’impulsion. Ainsi la largeur
a mi-hauteur d'une impulsion, dont le paramétre gaussien initial était I'y = a, + j b,, est donnée,

aprés une propagation sur une distance z dans le milieu dispersif, par (cf. (2.1.61)) :
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2 In2
(z)= (2.1.72)
a(z)
avec [2-17 Siel .
a(z) = 2o (2.1.73)

" (1+2k”zb,)? +(2k” za,)
o

Dans le cas ot I’impulsion a une durée T, a I’entrée du milieu et ne présente pas de dérive de

fréquence initiale (by=0), sa durée aprés une propagation sur une distance z est donnée par :

{ 2
4 In2 k”z
(z)="1, 1+£T) (2.1.74)

K= A d%n
—WW . (2.1.75)

avec

Plus P’impulsion est courte (et donc plus le spectre est large) et plus I’effet de 1’allongement
temporel de I’impulsion du fait de la dispersion se fait ressentir. Prenons I’exemple d’une
impulsion gaussienne limitée initialement par transformée de Fourier et de durée de 100 f5 avec une
longueur d’onde centrale 800 nm. Aprés propagation sur une dizaine de centimétres dans un verre
trés courant comme le BK7%, I’impulsion est étirée d’un facteur environ 1,6 (160 fs). Si
I’impulsion avait eu au départ la durée beaucoup plus faible de 10 fs, un méme facteur d’étirement
de 1,6 (16 fs) se serait produit pour une propagation de seulement 1 mm dans ce méme morceau

de verre.

2.1.4.b. Propagation non linéaire en milieu dispersif.

On peut réécrire les équations de propagation établies dans les précédents paragraphes en
tenant compte de la dispersion. On considére toujours des ondes planes se propageant dans un
milieu isotrope. Le champ électrique s”écrit sous la forme :

Ey(z,t) = %(Av (z,t)exp(@viTkva)y ¢ c.) . (2.1.76)

9 L’équation de Sellmeier utilisée pour ce calcul est celle donnée par la compagnie Melles Griot {2.18],
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Equation de propagation non linéaire en milieu dispersif.

On étend I’approximation de I’enveloppe lentement variable dans I’espace a une enveloppe
qui est aussi lentement variable dans le temps, d’ou les relations :

192(Ay(z1) lo(Ay(zb)]

072 <<kVl 5 | ) 2.1.77)
O (Ay(z,1)) [2(Ay(z.h)]

52 <<ooVI s | . 2.1.78)

D’une maniére analogue a celle décrite dans le paragraphe 2.1.2, on atrive aprés quelques
calculs 4 un systéme d’équations couplées qui rend compte de I’interaction entre les trois ondes au
fur et 2 mesure de leur propagation (2.9 Boy, 2.17 Sie] Dans le cas de la différence de fréquences, ce
systéme s’écrit :

0A,(z,t oA (z,t) k”(@,)d%A (2t 0y .
————p( )+k'(c0p) »l )+j ( p) p(%Y) =j—Ldg Ay(zt) A (2, t)expi2 K2
cn

oz ot 2 ot? >
0A.(zt) ., 0A.(z,t) -k”(o)c) 9°A (zt) . o * Ak
— 2 +k < = C.d e A t)A Jakz
9z + (mc) ot +) ) Bt2 J cn, eff ‘s (Z’ ) p(Zﬁt)exp
A (zt) ., \9A((zt)  kK'(0)PA(zt) . ® . —iAk
—-3-Z——+k () Sat +j 5 2 astz =j a::deffAc (z,t)A, (z,t)exp 2K ?

(2.1.79)
avec k’ et k” donnés par I’équation (2.1.58).

Dans le cadre de ce mélange trois ondes, avec des impulsions dont les durées sont de I’ordre
de grandeur de la centaine de femtosecondes ou de durées supérieures, on peut souvent négliger en
premiére approximation les termes dépendants de k”, le systéme se raméne alors a :

NGO Mzt _ o

1 . Yp jAk
——d s A (z,t)A (z,t)expl 2 **
oz Vg COP) ot Jcnp eff s( ) c( ) P
0A (z,t 1 0A.(zt) .o * i
S(Z )1;-v @) °a(t )=_] cn° degr As* (1) A (z,)exp™ 4K (2.1.80)
2\Pe c

0A(z,1) 1 0Ay(zt) . o
+ =j
oz Vg (cos) ot cng

degr A (z1)A, (2,t) expiAk?
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avec vg la vitesse de groupe donnée par I’équation (2.1.71). Cette approximation est & peu prés
équivalente & négliger Iétirement temporel des différentes impulsions du fait de leur propagation
linéaire. On prend, par contre, en compte les vitesses de propagation différentes pour les
enveloppes des trois champs, vitesses qui varient suivant la fréquence et la polarisation. Au dela
d’une certaine distance que nous appellerons longueur d’interaction (Lint), les impulsions ne sont
plus superposées. Les échanges d’énergie entre les différentes ondes permis par le couplage de la
polarisation induite non linéaire ne se produisent alors que dans les “ailes” des impulsions et le
processus devient en conséquent peu efficace. Les allures temporelles des impulsions en sont aussi

affectées.
Exemple du doublage de fréquence.

Prenons 1’exemple du doublage de fréquence de type I. Soit une impulsion infrarouge
gaussienne de durée 7. La longueur d’interaction (cf. fig. 2.12) est donnée par [2.12 Dmi] ;

Lin = = (2.1.81)
évg
avec évg, ’écart des vitesses de groupe, égal 4 :
1 1
bvg=|—-—— . (2.1.82)
Vg (2w) vy(w)

cristal

Figure 2.12 : Longueur d’interaction Lin¢ pour le doublage de fréquence.
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Dans le cas du doublage de fréquence vers I’UV en régime femtoseconde, les longueurs
d’interaction sont généralement trés courtes, inférieures & 100 pm. L'écart des vitesses de groupe
est en effet élevé. Le rendement de doublage est en conséquence faible. Diverses méthodes ont été
proposées pour remédier a cet effet. Une premiére méthode [2-19 Mar] est de faire propager chaque
fréquence de ’impulsion incidente & son propre angle d’accord de phase pour le processus de
doublage de fréquence. Cela revient en fait & compenser 1’écart des vitesses de groupe. La
réalisation expérimentale de cette méthode est obtenue de la maniére suivante : ’onde 4 la fréquence
fondamentale est diffractée sur un réseau qui est imagé sur le cristal a ’aide d’un systéme afocal
d’un grandissement donné. Si le pas du réseau et le grandissement sont adaptés, les différentes
fréquences se propagent dans le cristal chacune a leur propre angle d’accord de phase (i.e.
I’impulsion fondamentale aura la méme vitesse de groupe que I’impulsion créée a la fréquence
- double). Une autre méthode [2-20 Dan] consiste a procéder a un accord de phase non colinéaire oi
les projections des vitesses de groupe des différentes ondes sur la direction de propagation
moyenne sont égales.

On peut évaluer I’impact de cette différence de vitesses de groupe sur la durée temporelle de
I’impulsion doublée en fréquence (2w), qui va évoluer en fonction de la longueur de propagation
dans le milieu non linéaire. L’évolution de I’onde & 2w est régie par I’équation :

0A4(%,1) 1 0Asu(zt) _ 2
P vgo) ot 6 Ap(zt) (2.1.83)

Si I’évolution temporelle du champ de I’onde fondamentale a ’entrée du milieu non linéaire (z=0)
est de la forme :

t 2 2
—2In 2[—) v
Ay (0,t)= A, exp o) =Ajexp 28, (2.1.84)

avec T la largeur 4 mi-hauteur de I’impulsion (chamip au carré), on montre aprés quelques calculs
(voir référence 2.21 [2.21 Sanly que P’évolution temporelle du champ électrique de I’onde doublée en
fréquence & 1’abscisse £ est donnée par :

2 t—2/ t—2/vg(2
Azm(f,t)chO 3| gy vg(®) ~Er vg(20) . (2.18)
évg 2 \/g \/g
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Le calcul de la largeur a mi-hauteur du carré de cette fonction permet d’évaluer
1’élargissement de la durée temporelle de ’impulsion en fonction de la longueur de propagation ¢
dans le milieu non linéaire.

Si I’on considére par exemple le doublage de fréquence (accord de type I) dans un cristal de
BBO (cf. plus loin le paragraphe 2.3.2.b) avec une onde fondamentale 4 800 nm 19, 1’écart des
vitesses de groupe est de =190 fs/mm. La longueur d’interaction calculée avec 1’équation (2.1.81)
est donc de =530 pm pour des impulsions infrarouges incidentes d’une durée de 100 fs. Si 'on
utilise par exemple un cristal plus long que cette valeur, 800 pm par exemple, la durée de
P'impulsion de I’onde doublée en fréquence va étre d’une durée de 115 fs environ a la sortie du
cristal. Notons que ’on a négligé dans ce calcul la déplétion de I’onde fondamentale.

Les rappels précédents sur la propagation linéaire et non linéaire d’impulsions.
femtosecondes seront notamment utiles pour évaluer ’impact de la dispersion sur les allures
temporelles des impulsions pompe et signal, lorsqu’elles arrivent sur le cristal ou est réalisée
I’amplification paramétrique d’images. Notons aussi, qu’a partir du systéme d’équations (2.1.80),
on peut effectuer une simulation numérique du mélange a trois ondes sur une longueur de
propagation donnée. Une telle simulation permet d’évaluer le gain pour les ondes complémentaire et
signal ainsi que la largeur de la porte temporelle que 1’on va produire. Ces derniéres caractéristiques
dépendent étroitement, non seulement des durées et des énergies des impulsions pompe et signal
ainsi naturellement que de la longueur du cristal, mais aussi de I’écart des vitesses de groupe entre
les différentes impulsions. Nous utiliserons une simulation de ce type pour y confronter nos
résultats expérimentaux (cf. paragraphe 2.3.3.c). Pour I’instant, on va déja chercher, a ’aide de
formules analytiques simples, & évaluer la valeur approchée de la longueur du cristal qui va étre
adaptée 4 une configuration expérimentale donnée.

2.1.4.c. Acceptances spectrales et longueur d’interaction : cas particulier de I’APO avec
I’onde complémentaire nulle & I’entrée du cristal.

La longueur de notre cristal doit étre limitée. Se posent, en effet, le probléme de !’acceptance
spectrale (si le cristal est trop long, de nombreuses fréquences des spectres des ondes signal et
pompe ne vont pas pouvoir participer au processus de maniére efficace : le désaccord de phase les

affectant sera trop élevé) et celui du recouvrement temporel des impulsions signal et pompe au

101 *angle d’accord de phase pour un accord colinéaire est alors égal 4 =29,2°.
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cours de leur propagation dans le cristal (les ondes signal et pompe ne vont interagir efficacement
que sur une longueur du cristal limitée du fait de 1’écart des vitesse de groupe).

Acceptances spectrales pour les ondes signal et pompe et longueur du cristal adaptée.

Supposons que I’accord de phase est réalisé pour les pulsations centrales des ondes pompe
et signal notées respectivement Gy, et so. Chaque fréquence s composant le spectre de I’onde
signal peut interagir avec chaque fréquence @, du spectre de I’onde pompe. La valeur de la
fréquence de I’onde complémentaire générée pour chacun de ces couples (®s,0p) st obtenue en
écrivant tout simplement la conservation de 1’énergie. A chacun de ces couples (®s,0p) est alors
associé un désaccord de phase donné. Développé au premier ordre pour des variations en fréquence
des ondes pompe et signal autour de leur pulsation centrale respective,- ce désaccord de phase
s’écrit, dans le cas particulier d’un accord de phase colinéaire, sous la forme :

1 on
Bl(@p +80p, 05, +805) = — n,p(@p,) +—agpj 80, |(@po +30,)
®po

_ [ns(mso) + %n—d)s—)mm Sws](@so +380,) e (2.1.86)

- [nc(mco) + %n(f)mm Smc](mco + Smc):! .

Les termes d’ordre zéro s’annulent puisque la condition d’accord de phase est réalisée four
les fréquences centrales. Le désaccord de phase & I’ordre 1 est donc donné par :

0
Ak(®p +80,, 05, +8025) = [(ny (0o ) +Opo ng(f)m)] ) 3w,
Opo (2.1.87)
ong(m )
) 0 ) ) 0, —tnf0) v ) ) s
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Soit plus simplement :
Ak(Bp, 800) = l[(mp -—mc) 3w, — (mg—mg)dog ] (2.1.88)
c

en éliminant 8w, grice 4 la relation de conservation de ’énergie :

dw, =80 +dw, , (2.1.89)

et en utilisant les quantités my,, mg et mg, respectivement les indices de groupes des ondes pompe,
signal et complémentaire, donnés par une relation du type :

on
m(w,) = n(w,) + 0, 5&)‘) . (2.1.90)
(0]

o

L’accord de phase est donc non critique pour des variations en fréquence des ondes pompe
et signal si les trois ondes en interaction ont les mémes indices de groupe.

Pour un accord de type I, ot les ondes signal et complémentaire sont de méme polarisation,
I’accord de phase est non critique en fréquence pour 1’onde signal, si I’on est & la dégénérescence
en longueur d’onde : les ondes étant alors de méme nature (fréquence et polarisation), leurs indices

de groupe sont naturellement égaux.

Lorsque les indices de groupe des trois ondes ne sont pas égaux, I’accord est critique en
fréquence (cela sera notre cas, expérimentalement) et I’expression (2.1.88) permet alors de calculer
les acceptances spectrales pour les ondes signal et pompe pour une longueur du cristal donnée. On
calcule I’acceptance spectrale pour I’onde pompe en considérant I’onde signal monofréquence soit
dwg = 0. La relation (2.1.88) se simplifie alors sous la forme :

m,—m
Ak(Bw,) = (”fc) So, . @.1.91)

Soit Ak_34p la valeur du désaccord de phase & -3 dB pour le processus concerné, ’acceptance

spectrale pour la pompe 2 Aa)p' est donc égale a :
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2¢c

2A0, = | Ak 348 (2.1.92)

|mp —m,

puisque Pacceptance spectrale est donnée pour un accord de phase critique par la relation (cf.

paragraphe 2.1.3.c) :

-1
’ 0Ak
2A(Dp = 2Ak—3dB (5&;} . (2.1.93)
et que, d’aprés la relation (2.1.91), on a:
m,—m
{9&] _(mp-m) , 2158
dn, c

De la méme maniére, on établit I’expression de 1’acceptance spectrale pour I’onde signal,
soit :
2¢

2 A(DS' = __Ak—BdB . (2.1.95)
|mg —my| .

Prenons 1’exemple d’un processus paramétrique a la dégénéresc.ence en longueur d’onde,
pour lequel g, le gain paramétrique par unité de longueur, est suffisamment faible pour que le
désaccord de phase & -3 dB puisse étre donné par la relation suivante (cf. paragraphe 2.1.3.c) :

Ak——3dB = %0,8867[ , (2.1.96)

avec L la longueur du cristal, I’acceptance angulaire pour ’onde signal est alors donnée par :

r 1,72 mce 1
I ALV

2 A = .
©s Img—m,| L

(2.1.97)

De maniére inverse, on peut calculer la longueur du cristal qui est adaptée aux largeurs
spectrales des ondes signal et pompe, présentes & I’entrée du cristal. Notons Awg et Aw, les



92 Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde.

largeurs spectrales & mi-hauteur de leur spectre respectif et considérons le cas particulier oli ces
largeurs sont égales : Aw, = Aws. Si ’écart entre les indices de groupe des ondes signal et

complémentaire est plus élevé que celui existant entre les ondes pompe et complémentaire
), ’accord de phase est alors “plus critique” en fréquence pour I’onde signal

(jmg —m,|> Imp -m,
que pour ’onde pompe (on a alors 2 A(oS’ <2 Aa)p,). La longueur du cristal doit donc étre adaptée
a la largeur spectrale de 1’impulsion signal (dans le cas contraire, c’est la largeur spectrale de
I’impulsion pompe qui limite la longueur du cristal). On doit égaler pour cela I’acceptance angulaire
du cristal (2 Aa)s/) 2 la largeur specirale de I’impulsion (Aw,) d’ou (cf. (2.1.97)) :

Le_ bI2We (2.1.98)

|mg —m,| (2 Acos')

donne :
L772w ¢

L(Awg) = 7——7——
(8s) |ms—mc| Awg

(2.1.99)

avec L(Awg) 1a longueur adaptée du cristal. Si I’on exprime les largeurs des spectres en longueur

d’onde, on obtient alors :

2
L(ALg) = _ 0886 A5 (2.1.100)
|mg —mg| A
Pour I’onde pompe, on obtiendrait de maniére équivalente :
0,886 A2
L(Mp) e P @.1.101)
,mp - mc! Ay

En conclusion de ce paragraphe, dans le cas d’un accord de phase critique en fréquence pour
les ondes signal et pompe, pour trouver la longueur approchée du cristal adaptée aux largeurs
spectrales des ondes signal et pompe, il suffit de calculer les quantités données par les relations
(2.1.100) et (2.1.101) et d’égaler la longueur du cristal a 1a plus petite de ces deux quantités.

Intéressons nous maintenant a la longueur d’interaction dans le cristal entre les impulsions

signal et pompe.
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Longueur d'interaction et écart des vitesses de groupe.

De la méme maniére que précédemment avec 1’exemple du doublage de fréquence
(cf. paragraphe 2.1.4.b), on peut déterminer la longueur dans le cristal le long de laquelle les
impulsions pompe et signal restent “superposées”. Pour augmenter cette longueur d’interaction, on
peut retarder temporellement I’arrivée sur le cristal de I’impulsion qui se propage le plus vite (cf.
fig. 2.13).

cristal

Figure 2.13 : Longueur d’interaction, ou de “recouvrement”, des impulsions pompe et signal dans.le eristal (noté
Lint sp)-
La longueur d’interaction entre les impulsions signal et pompe, que I’on note Ly, 9’ est
alors donnée par la relation :
(s +7)
Lip =il (2.1.102)
P evg
avec Tg et T, les durées des impulsions signal et pompe et évg, I’écart des vitesses de groupe,

donné par :

_I 1 1 —my|

| |ms
= - = o, (2.1.103)
[Ves(@50) V(@) | ¢ |

évg

avec Vgq(Wgo) et Vg (®p,) respectivement les vitesses de groupe des impulsions signal et pompe,
d’ou :

(t+75)

i = (2.1.104)
1n sp |ms —-m

o
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La longueur du cristal adaptée approchée pour notre configuration expérimentale peut donc
étre simplement choisie en la prenant égale a la plus petite des longueurs L(A?LS), L(Mp), et

Lint @’ longueurs respectivement déterminées a partir des relations (2.1.100), (2.1.101) et

(2.1.104)11,

Prenons I’exemple d’un cristal de BBO taillé pour un accord de phase de type II pour un
onde pompe a 400 nm et une onde signal 3 800 nm (c’est le cristal qué nous avons utilisé
expérimentalement : cf. paragraphe 2.3.2.b). L’accord de phase colinéaire est obtenu pour un
angle 6, entre I’axe optique et la direction de propagation des trois ondes, égal 4 42,3°. Les indices
de groupe sont alors respectivement pour des ondes extraordinaire & 400 nm, extraordinaire a
800 nm et ordinaire 4 800 nm de 1,71, 1,63 et 1,68. Pour des impulsions pompe et signal
“limitées par transformée de Fourier-de 100 fs, le calcul de la longueur.du cristal adaptée donne

une valeur de I’ordre de grandeur de 700 pm.

En conclusion de cette section, des calculs simples nous ont permis de calibrer la longueur
approchée du cristal que I’on va devoir utiliser expérimentalement. Cette longueur est limitée du fait
des effets importants de la dispersion en régime femtoseconde. De plus, grice aux rappels effectués
dans les premicres parties de cette section, on dispose des notions nécessaires & 1’étude de
Pamplification paramétrique optique d’images a deux dimensions. On a notamment souligné que le
processus d’amplification paramétrique optique présente un gain diminuant avec I’accroissement du
désaccord de phase. C’est cette propriété qui se trouve étre a I’origine de la limitation de la
résolution spatiale transversale des images 2D que 1’on va produire grice a I’APO. On va voir
maintenant dans la section suivante qu’un accord de phase particulier permet néanmoins de
minimiser cet effet. On pourra alors évaluer la résolution des images a deux dimensions que I’on
peut espérer obtenir suivant la configuration expérimentale choisie.

11 On peut souligner que, pour des impulsions qui sont limitées par transformée de Fourier, les relations (2.1.100),
(2.1.101) et (2.1.104) sont en fait équivalentes. Et ce, tout simplement, parce qu’acceptance spectrale et longueur
d’interaction sont des grandeurs qui dépendent toutes deux du méme phénomene physique : la dispersion. Ainsi, pour
des impulsions gaussiennes, par exemple, limitées par transformée de Fourier, on a, pour des impulsions pompe et
signal de méme durée (T3=1T,=17), les relations suivantes (cf. paragraphe 2.1.4.a):

T=0,44 A2/ (¢ Arg)=0,44 sz / (c Akp) avec AAg et AL, les largeurs spectrales des spectres des impulsions et
}'s et Kp leur longueur d’onde centrale. Les équations (2.1.100) et (2.1.101) peuvent donc &étre réécrites,
respectivement, sous les formes : L(Ak;)~27c/{jms—m,) etL(Mp) = 2rc/([mp —mc|>. Ces derniéres

relations du méme type que la relation (2.1.104).
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2.2. Principes de I’imagerie 2D par APO.
2.2.1. Nécessité d’un accord de phase non critique en angle pour 1’onde signal.

Commengons par décrire ici plus précisément la partie du montage expérimental
spécifiquement dédiée A I’imagerie 2D. Considérons une structure bidimensionnelle placée a
I’abscisse z, (cf. fig. 2.14). Elle diffracte vers ’arriére une fraction de I’onde incidente qui
I’éclaire (I’onde incidente n’est pas représentée sur le schéma). Grice a un systéme afocal constitué
des lentilles Lj et Ly, on forme avec cette onde, appelée signal, I’image de la structure
bidimensionnelle sur un cristal non linéaire placé  I’abscisse z. (montage dit 4 f). Le mélange de
I’onde signal dans le cristal avec 1’onde pompe crée 1’onde complémentaire avec laquelle on forme
I’image finale sur une caméra CCD située a ’abscisse z;. On peut éliminer, aprés le cristal, les
ondes pompe et signal & I’aide de miroirs dichroiques et/ou de polariseurs suivant les fréquences et
les polarisations des différentes ondes en interaction. La séparation des faisceaux complémentaire et
signal grice a la polarisation a par exemple été utilisée par Devaux et coll. pour réaliser une imagerie
par transillumination & travers des milieux diffusants [2.5 Dev] (cf. paragraphe 1.3.3.b). Nous
présenterons a la fin de cette section d’autres configurations d’imagerie possibles.

image .
intermédiaire  Sristal
objet Fy \ image
i] iz | / signal L3 finale
| I signal D, - complémentairel
| |22 Dy \ |
F[I/ {F2 LI\ ~.]
y N —
F L §
i\ 1 I[ > “_I 7 é l d v :
v v 3
7 plan focal . |
image de L; e z ™M 3
) pompe pompe

Figure 2.14 : Schéma expérimental pour la réalisation de I’imagerie 2D par APO. Les lentilles L et Ly constituent
un systéme afocal avec lequel on image I’objet sur le cristal (montage dit 4f : I’objet est au foyer objet F; de la
lentille L} ; ’image est donc formée au foyer image Fj de la lentille L). Les lames dichroiques D et D2 permettent
le mélange et la séparation de 1’onde pompe avec les ondes signal et complémentaire. L’élément optique L sépare les

faisceaux signal et complémentaire et la lentille L3 conjugue les plans d’abscisses z et zj. Une caméra CCD permet

de visualiser I’image finale.



96 Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde.

Dans le cas ou I’objet éclairé posséde un facteur de réflexion uniforme, il réfléchit simplement
le faisceau signal suivant une direction déterminée par les lois de Snell-Descartes. On note 1_1(0, 0) le
vecteur d'onde unitaire correspondant & cette direction. Si I’objet posséde un facteur de réflexion
qui varie spatialement, ’onde est diffractée dans I’espace de maniére plus complexe. Cette onde
peut étre décomposée en une somme d’ondes planes, chacune associée 4 une fréquence spatiale
donnée (vx ,vy) de I’objet. Les vecteurs d’ondes de ces différentes ondes planes se répartissent
autour de 1_1(0,0) (cf. fig. 2.15). On appelle ordre zéro de I’objet, le vecteur d'onde qui correspond
a la fréquence spatiale nulle de 1’objet. Il est noté gs(o,o) et est colinéaire a 3(0,0). Plus la
fréquence spatiale considérée de l'objet est élevée, plus le vecteur d’onde qui lui est associé,
lgs(v xVy ), est incliné autour de l'ordre zéro de 'objet.

ks (Vx’vy )

u(0,0)
<%k3 0,0
Objet u(0, 0)
y @» K (0,0)
/ K (rovy )

Figure 2.15 : Décomposition en ondes planes de 1’onde diffractée vers 1’arriére sur I’objet. Les différents vecteurs

d’ondes kg(vx,Vy) correspondent aux différentes fréquences spatiales (vx,Vy) de I’objet et sont répartis autour de

Pordre zéro de I’objet, noté ks(0,0). Les variables (vx,vy) sont les variables conjuguées de (x,y).

Les différents points situés dans le plan focal image de la lentille Ly (cf. fig. 2.14)
correspondent aux différentes fréquences spatiales (vx,vy) de I’objet : on observe dans ce plan le
spectre de Fourier de 1’objet. Sil’on y place un diaphragme, de faible diamétre et centré sur 1’ordre
zéro, on empéche les fréquences spatiales élevées d’atteindre la lentille Ly. L’image finale présente
alors une résolution spatiale transversale dégradée.

Dans le contexte du systéme d’imagerie par APO présenté sur la figure 2.14, c’est
I’acceptance angulaire du processus d’APO qui joue le rdle d’un diaphragme virtuel. Supposons en
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effet qu’un accord de phase est réalisé pour le vecteur d’onde pompe kp,!2 et 1’ordre zéro de I’objet
ks(0,0) (cf. fig. 2.16). On a alors kp—kg (0,0)—k.(0,0)=0. Plus les vecteurs d’ondes

ks(vx,Vy), situés autour de ks(0,0), correspondent a des fréquences élevées de 1’objet, plus ils sont
inclinés autour de ’ordre zéro de I’objet et donc plus le désaccord de phase est élevé. Le gain est
d’autant diminué. Les fréquences spatiales élevées de 1’objet sont donc amplifiées de maniére moins
efficace que ne le sont les fréquences spatiales basses. La résolution sur l'image finale décroit en

conséquence.

k_S(VX,Vy)
SN Kvevy) | wlaid
4 ~
g ~
e kg(0,0) k:(0,0)

,_ld?w“

Figure 2.16 : Représentation géométrique du désaccord de phase (JJAk{]) pour une fréquence spatiale (vx,vy) de I’objet
alors que I’accord de phase est réalisé pour les vecteurs kp, ks(0,0) et kc(0,0). Pour chaque onde plane signal, de
vecteur d’onde kg(Vx,Vy), est créée une onde plane complémentaire, caractérisée par un vecteur d’onde noté ko(Vy,Vvy).

On fait ’hypothése raisonnable que la direction du vecteur d’onde k(vy,Vy) est telle qu’elle minimise le désaccord de

phase. Elle est donc ici paralléle & (lgp - l_(s(v,‘,vy )) La valeur absolue du désaccord de phase est alors donnée par

| " l_gp -k (vx,vy) " - || _lgc(vx, vy) " ' (’onde signal est ici extraordinaire et I’onde complémentaire est ordinaire).

Pour que la configuration d’accord de phase puisse permettre d’amplifier efficacement le plus
de fréquences spatiales possibles, le désaccord de phase doit donc faiblement augmenter pour une
variation en angle du vecteur d’onde signal autour de la configuration d’accord de phase. Autrement
dit, I’accord de phase doit étre non critique en angle pour l'onde signal : la dérivée du désaccord de
phase par rapport a une variation en angle du vecteur d’onde signal doit étre nulle.

12 On-suppose que la divergence du faiscean pompe est suffisamment faible pour associer a ’onde pompe un vecteur
d’onde unique ky,.
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2.2.2. Accord de phase p6—-OBNC.

Une configuration vectorielle particuliére du mélange 3 ondes permet de satisfaire a ce
1 . caractére non critique pour une variation en angle du vecteur d’onde signal. Ce type d’accord de
phase, appelé p—OBNC 13, a été explicité par E. Lantz et coll. et utilisé pour réaliser des
images 2D par APO avec une résolution élevée [2.22 Lan, 2.5 Dev],

| On va décrire ici cette configuration vectorielle de I’accord de phase dans le cas d’un cristal
| uniaxe (un cristal qué nous avons utilisé pour la réalisation expérimentale). Les formules
analytiques présentées sont aussi directement utilisables pour un accord de phase dans les plans
principaux d’un cristal biaxe. On ne donnera dans le corps du texte que les formules analytiques
essentielles. Les calculs vectoriels élémentaires plus complets ne sont donnés qu’en annexe afin de
faciliter la lecture (cf. annexe 2.1).

On rappelle que 1’on calcule le désaccord de phase 2 partir de 1a norme du vecteur suivant :

Ak ==k, +k +K » @21
et que pour un cristal uniaxe la norme d’un vecteur d’onde de polarisation extraordinaire dépend &
la fois de 1a longueur d’onde et de son angle avec I’axe optique, noté 6. Pour une onde ordinaire,
cette norme dépend uniquement de la longueur d’onde.

On part d’une géométrie ol les vecteurs d’ondes signal, complémentaire et pompe sont dans
un méme plan passant par 1’axe optique (Oz). Les angles 85, 8¢ et O permettent de repérer leur
direction respective dans le cristal (cf. fig. 2.17). L’accord de phase (colinéaire ou non colinéaire)
est alors réalisé. Pour une direction du vecteur d’onde pompe qui reste fixe et pour une variation
d’un angle A8, du vecteur d’onde signal dans le plan passant par ’axe optique, le désaccord de

phase s’écrit :

— A0+ ., (2.2.2)

13 OBNC pour “One Beam Non Critical phase matching” [2.22 Lan] eny anglais (accord de phase non critique pour
une onde) et ¢ pour faire référence aux angles déterminant la direction d’un vecteur d’onde dans un cristal uniaxe.
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avec ici A_k(O) = 0 puisque I’accord de phase est supposé réalisé. L’accord de phase sera non

critique par rapport & une variation de I’angle B, si la relation suivante est vérifiée :

_Ak 0. 2.
a = (2.2.3)

Puisque lgp est fixe,on a:

aa) _afk,) |, k)

s 224
%, 98, & 8, @24

d’ou :

=——=— =< . (2.2.5)

Comme on va le voir, cette relation vectorielle élémentaire suffit 3 définir la configuration vectorielle
de I’accord de phase non critique de maniére compleéte.

Colinéarité des vecteurs de Poynting des ondes signal et complémentaire.

o) ofk)

8, 08,

propriété, ces vecteurs sont tangents A leur surface des vecteurs d’onde respectivel4

A 1a vue de la relation (2.2.5), les vecteurs doivent étre colinéaires. Par

(cf. fig. 2.17). Or, comme on 1’a déja souligné dans le paragraphe 2.1.4.a, les vecteurs de
Poynting S et S sont justement perpendiculaires & ces surfaces des vecteurs d'onde. Les vecteurs
de Poynting S, et S, doivent donc étre colinéaires pour que la condition d’accord de phase puisse
étre non critique pour une variation en angle de I'onde signal. Les énergies des ondes signal et
complémentaire (c’est- a-dire les rayons lumineux) se propagent alors dans la méme direction dans

le cristal.

14 On rappelle que la surface des vecteurs d'onde est la surface décrite par ’extrémité du vecteur d’onde.
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g

Figure 2.17 : Exemple d’un accord de phase p6—OBNC de type II 4 la dégénérescence en longueur d’onde pour un
cristal uniaxe positif (’onde signal est ici extraordinaire et I’onde complémentaire est ordinaire). La colinéarité des
vecteurs obtenus par dérivation des vecteurs d’ondes signal et complémentaire respectivement par rapport aux angles

05 et 6 implique la colinéarité des vecteurs de Poynting associés a ces ondes (respectivement S_ et S_). p est I’angle

de double réfraction.

On a uniquement considéré ici une variation de la direction du vecteur d’onde signal suivant
I’angle 05. La nécessité d’une colinéarité des vecteurs de Poynting des ondes signal et
complémentaire pour I’obtention de I'accord de phase non critique est généralisable quel que soit la
variation en direction du vecteur d’onde signal dans 1’espace et quel que soit le cristal anisotrope
considéré (uniaxe ou biaxe) : les dérivées des vecteurs d’ondes signal et complémentaire par rapport
a une variation en angle de leur direction de propagation ne sont colinéaires que si les vecteurs de
Poynting des ondes signal et complémentaires sont colinéaires.

Sous quelles conditions les vecteurs de Poynting sont-ils colinéaires pour les ondes signal et
complémentaire dans un cristal uniaxe ?

Si ces ondes sont de méme nature (c’est-a-dire si leur polarisation et fréquence sont
identiques, et il s’agit alors d’un accord de phase de type I & la dégénérescence en longueur
d’onde), elles voient un méme angle de double réfraction (on rappelle que 1’angle de double
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réfraction est I’angle séparant le vecteur d’onde du vecteur de Poynting dans un cristal
biréfringent). Les vecteurs de Poynting signal et complémentaire sont donc colinéaires dans ce cas
si et seulement si les vecteurs d’onde signal et complémentaire sont colinéaires : /'accord de phase

non critique est colinéaire pour des ondes de méme nature.

Si les ondes signal et complémentaire sont de natures différentes (polarisation et/ou
fréquence différentes), deux cas distincts se présentent.

Si les vecteurs d’ondes signal et complémentaire se trouvent dans le plan perpendiculaire &
1’axe optique, alors leur angle de double réfraction est nul et ce quel que soit leur polarisation ou
fréquence. De nouveau, 1’accord de phase non critique est un accord de phase colinéaire.

Par contre, pour tout autre direction de propagation dans le cristal, les ondes extraordinaires
voient un angle de double réfraction non nul. L’accord de phase est non colinéaire, et ce de-telle
maniére que les vecteurs de Poynting signal et complémentaire soient colinéaires. Si1’on considére
I’exemple d’un accord de type II, ou les polarisations des ondes signal et complémentaire sont
croisées, les vecteurs d’onde complémentaire et signal doivent étre séparés dans le cristal d’un
angle égal a I’angle de double réfraction de I'onde extraordinaire. Les vecteurs de Poynting sont
alors colinéaires (c’est I’exemple choisi pour la figure 2.17).

En résumé, les orientations des vecteurs d’onde pompe et signal dans le cristal doivent étre
telles que 1’accord de phase soit réalisé et que les vecteurs de Poynting des ondes signal et
complémentaire soient colinéaires. Une seule configuration vectorielle permet de satisfaire a ces
deux conditions. L’accord de phase est alors non critique en angle pour 1’onde signal et un
maximum de fréquences spatiales peuvent étre amplifiées.

Compensation du désaccord de phase au premier ordre pour une variation angulaire

du vecteur d’onde signal.

En fait, lorsque cet accord de phase 96—OBNC est réalisé, le désaccord de phase provoqué
par la variation en angle du vecteur d’onde signal autour de la condition d’accord de phase est
compensé au premier ordre par une variation angulaire de sens opposé du vecteur d’onde de l'onde
complémentaire, qui est créée par le processus d’amplification paramétrique. La valeur de cette
variation angulaire est telle que I’équation 2.2.5 soit vérifiée.

Pour un accord de phase de type I & la dégénérescence, cette variation est symétrique

(cf. annexe 2.1), on a:
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AQ, =-A0 . (2:2.6)

Pour un accord de phase de type II, il faut aussi tenir compte de la biréfringence du cristal.
Par exemple, a la dégénérescence en longueur d’onde avec une onde signal extraordinaire et une

onde complémentaire ordinaire, on peut, moyennant certaines approximations (cf. annexe 2.1),
exprimer la variation A en fonction de A sous la forme :

€
AQ, ~ -2 (0s0) AQ, . @2.7)

nO
L'onde complémentaire est donc créée dans une direction qui minimise le désaccord de
phase. Pour une configuration d'accord de phase non critique, ce désaccord de phase est alors nul

au premier ordre et pour calculer sa valeur approchée, on pousse le calcul de son développement

limité jusqu'au second ordre.
Expression du désaccord de phase au deuxiéme ordre.

Pour une configuration ¢8—OBNC, le désaccord de phase s'écrit, au second ordre :

A2
2

*(Ak)

| |&I I = 8952

2.2.8)

Quel que soit I’accord de phase considéré (I ou II), ou le cristal uniaxe considéré (positif ou
négatif), la valeur de ce désaccord de phase & I’ordre deux en A@ peut étre approchée par

I’expression (cf. 'annexe 2.1 pour les calculs) :

||Ak|| = %Aef ng , (2.2.9)

avec ng I’indice vu par ’onde signal dans le cristal et A la longueur d’onde de la radiation optique

dans le vide.
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A partir de cette expression du désaccord de phase pour un accord ®0-OBNC, on va
maintenant pouvoir exprimer 1’acceptance angulaire du processus d’APO pour ’onde signal. Grice
4 la connaissance de cette acceptance angulaire, on sera alors 3 méme d’évaluer la résolution spatiale
transversale que I’on peut espérer obtenir pour une configuration expérimentale donnée

(grandissement du systéme afocal...).
2.2.3. Acceptance angulaire pour 1’onde signal pour un accord 6—OBNC.

Pour un accord 8—OBNC, le désaccord de phase étant nul au premier ordre pour une
variation de la direction du vecteur d’onde signal, l'acceptance angulaire s'écrit donc (cf.
paragraphe 2.1.3.c pour la notion d'acceptance angulaire) :

1
12(ak)|) 2
2405 = Z\IIIA_kll_m;[ > agj) ] : (2.2.10)
S
2
Or, d’apres (2.2.8) et (2.2.9), on a aaéA—zk) = %Ens. La valeur approchée de cette acceptance
S5 S

angulaire se réécrit donc!5 ;

2A8, =~ 2./Ak_34p 121}; . (2.2.11)
S

Calculons I’acceptance angulaire pour un cas particulier (cas particulier proche de celui que
nous avons réalisé expérimentalement). Nous avons vu que la valeur de Ak_345 pour I’APO était
non seulement dépendante de la longueur du cristal mais aussi de la valeur de g, le gain
paramétrique par unité de longueur (cf. paragraphe 2.1.2). Par exemple, pour un milieu non
linéaire de longueur L égale 4 800 pm et un gain paramétrique par unité de longueur g tel que
g=5 mm™, on obtient Ak 345 = 3,9 mm™. En considérant un cristal ot I’indice vu par ’onde

signal est égal 4 ~1,6 & 800 nm, on obtient alors une acceptance angulaire de 35 mrad environ.

15 On notera Ak 2 la place de [JAk]|| pour alléger les notations.



104 Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde.

Pour une valeur décroissante de g, cette acceptance angulaire serait diminuée jusqu’a une
valeur minimale qui peut étre trouvée de maniére approchée en combinant les relations (2.2.11) et

(2.1.41). Cette valeur minimale est donnée par :

2 A8 pin = 2,’ ——Ofiiks , (2.2.12)
S

avec L la longueur d’interaction. Toujours avec les mémes données numériques que pour 1’exemple
précédent, on trouve avec cette relation : 2A6g i, = 33 mrad. Cette valeur limite correspond

d’ailleurs a I’acceptance angulaire que ’on aurait obtenue si 1’on avait utilisé le processus de
doublage de fréquence  la place de 1’amplification paramétrique optique pour réaliser I’imagerie 2D
(cf. paragraphe 2.1.2.c). Notons que pour des valeurs de I’acceptance angulaire qui deviennent
trop grandes, le calcul du développement limité du désaccord de phase doit étre poussé aux ordres

supérieurs. Un calcul numérique est alors plus adapté.
2.2.4. Estimation théorique de la résolution spatiale transversale pour I’imagerie 2D par APO.
Résolution pour un systéme d'imagerie classique.!6

Le vecteur d'onde k (v X ,vy) est relié A un détail sinusoidal de l'objet de pas T, exprimé en

meétre et donné par la relation :

Toe—— (2.2.13)

L’angle A8 séparant ks(0,0), I’ordre zéro de I’objet, de ce vecteur d’onde _lgs(vx,vy) est relié au
pas T, par la relation : .

A

=ts 22.14
sin(A8) ¢ )

16 «lassique” au sens constitué de lentilles, d’objectifs...
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avec A4 la longueur d’onde d’illumination. Pour un systéme d’imagerie classique, limité par

diffraction (sans aberration) et en éclairage cohérent, le plus petit détail que I'on peut résoudre sur
I'objet a un pas, noté pas;,, égal a:

PaS pin = — = 2.2.15)

ot ABp,.x est ’angle entre l'ordre zéro de I'objet et le rayon le plus incliné par rapport & ce dernier,
qui est transmis par le systéme optique. L’approximation donnée a la droite de 'équation est valable
aux faibles angles. L’inverse de ce pas minimal résolu, pas,,;,, est égal a la fréquence de coupure
du systéme optique, notée v¢. Toutes les fréquences inférieures & v, sont transmises avec un méme
facteur de transmission, égal a 1. Si I’on utilise le méme systéme optique, avec cette fois un
éclairage incohérent, les fréquences spatiales seront résolues jusqu’a la valeur de 2 v, mais cette

fois avec un facteur de transmission décroissant avec la fréquence spatiale [2:23 Mar, 2.24 Goo],
Résolution pour le systéme d’imagerie par APO en éclairage cohérent (montage 4f).

Contrairement & un systéme d’imagerie classique en éclairage cohérent,.le systéme
d’imagerie par APO va transmettre les fréquences spatiales avec un facteur de transmission qui va
décroitre avec la fréquence. On considére que ’accord de phase est réalisé pour la. fréquence
spatiale nulle de ’objet. On choisit alors de définir la résolution spatiale transversale de notre
systéme & partir de la fréquence spatiale pour laquelle le gain d’amplification en puissance est divisé
par deux par rapport a celui pour la fréquence nulle de I’objet. Cette fréquence spatiale, que I’on
note v_34p, va étre tout simplement déterminée a partir de la valeur de I’acceptance angulaire que
I’on a calculée précédemment. On rappelle que I’acceptance angulaire correspond, en effet, a la
plage angulaire pour laquelle le gain en puissance reste supérieur a la moitié du gain en puissance
maximal qui est obtenu quand 1’accord de phase est parfait. Pour déterminer théoriquement cette
fréquence v._34B a partir de ’acceptance angulaire, il faut aussi tenir compte du grandissement du
systéme afocal, noté gy, et de I'indice du cristal, noté ng. L’angle A6 dans le cristal correspond,
en effet, 2 un angle égal a |gy'ns ABg au niveau de I’objet (cf. figure 2.18)). On note AB_34p cet

angle au niveau de I’objet. La résolution spatiale transversale du systéme (c’est-a-dire le pas des
détails de I’image qui vont étre résolus et qui correspondent 2 la fréquence v_3gg) est donc donnée

par :
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1 Ay A
Vo A0 [g|n, A8,

Pas_3gB = (2.2.16)

avec A la moitié de I’acceptance angulaire définie par la relation (2.2.11).

Pompe
l | Image
Objet L L L1 intermédiaire
l A | |
l | - A —
l = = -
Signal —~— —

<2805 ) 246
| = . -
| ta | ——
-t > >4 >y < | Cristal

fi fi B \ 19) '

Figure 2.18 : Acceptance angulaire et résolution (voir texte).

Prenons toujours notre exemple d’un cristal de 800 pm de longueur avec un indice de
réfraction de 1,6 pour une onde signal 4 0,8 um. On a vu qu’un gain par unité de longueur de
5 mm™! permet d’obtenir, pour un accord non critique ¢6—OBNC, une acceptance angulaire
d’environ 35 mrad. Avec un grandissement égal a 2 sur le cristal, la résolution spatiale transversale
sur 1’objet devrait donc étre de 14 pm. Cette résolution est de ’ordre de grandeur de celles
obtenues avec les techniques d’OCT. Pour un grandissement de 0,5, on obtiendrait une résolution

de 56 pm.

Comme 1’objet est imagé sur le cristal, c’est la répartition spatiale de I’éclairement du
faisceau pompe sur le cristal qui va déterminer le champ de I'objet observé. Seule sera amplifiée la
portion de I’image intermédiaire recouverte par le faisceau pompe.

2.2.5. Autres configurations possibles d’imagerie.

Avant de clore cette section, signalons les configurations d’imagerie alternatives a celle du
montage 4 f de la figure 2.14. On peut choisir de placer le cristal non linéaire dans le plan focal de
la lentille L; (plan de Fourier) et observer ’image finale dans le plan focal de la lentille Ly. Cette
fois-ci, c’est la section de ’onde pompe qui joue le réle de “diaphragme virtuel” et limite la
résolution spatiale transversale. L’acceptance angulaire du processus paramétrique détermine, elle,
les dimensions de la zone observée sur ’objet.



Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde. 107

Une troisiéme configuration a été utilisée pour produire des images a travers des milieux
diffusants en transillumination [2.7-8 Tol], Cette configuration est permise grice 4 la conjugaison de
phase vers I’avant permis par le processus d’amplification paramétrique optique [2.14Devl, Elle a
I’avantage de ne pas nécessiter de lentilles (cf. fig. 2.19). L’onde diffractée (Ugo) par I’objet crée,
par mélange avec 1’onde pompe, ’onde complémentaire (Ucj), conjuguée en phase de I’onde

signal. L’image finale est reformée derriére le cristal (cf. paragraphe 1.3.3.b).

complémentaire

signal

Figure 2.19 : Configuration sans lentille ot

I’imagerie est réalisée grice a la propﬁété de

conjugaison de phase vers I’avant de

I’amplification paramétrique optique.

objet cristal

En conclusion de cette section, pour un accord 8—OBNC, le désaccord de phase est
proportionnel 4 I’indice vu par ’onde signal dans le cristal (cf. (2.2.9)) . Cet indice reste du méme
ordre de grandeur quel que soient les cristaux utilisés. La nécessité d’avoir un désaccord de phase
le plus faible possible pour les fréquences spatiales élevées de 1’objet, si elle détermine
complétement la géométrie de 1’accord de phase (colinéarité des vecteurs de Poynting) ne décide pas

_directement du choix du cristal. Pour des valeurs de g, le gain paramétrique par unité de longueur,
et de L, la longueur du cristal, identiques, I’acceptance angulaire pour I’accord ©8-OBNC et donc
1a résolution des images obtenues vont peu varier suivant les cristaux.

Le choix du cristal va par contre étre déterminé par des caractéristiques comme la tenue
au flux et surtout la valeur du degr qui doit étre la plus élevée possible. Considérons le cas d’un
cristal de longueur L, ot une onde pompe d’éclairement E procure un géin paramétrique par unité
de longueur g,. Le gain d’amplification pour ’onde signal, pour un désaccord de phase nul, noté
G, dépend du produit g,L,. Sil’on considére le cas d’un autre cristal ot le gain paramétrique par
unité de longueur est égal a gj sous ’action d’une onde pompe de méme éclairement E, on obtient
un méme gain G pour une longueur de cristal L; tel que L;=g,L, /g;. Comme la résolution
spatiale transversale des images 2D produites est dégradée avec une augmentation de la longueur du
cristal (on a une décroissance de I’acceptance angulaire avec un accroissement de la longueur du
cristal (cf. (2.2.12)), Pemploi de cristaux de defr élevés (qui permettent ’obtention de gains
paramétriques par unité de longueur g élevés) est la garantie d’une résolution élevée.
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2.3. Réalisation expérimentale.
2.3.1. Source laser.
2.3.1.a. Description de la chaine laser femtoseconde.

La source laser utilisée pour cette expérience est une chaine laser femtoseconde développée
au laboratoire [2-1 Wat, 2.25 Gar], Elle est constituée de deux parties distinctes contenant chacune un
cristal de saphir dopé au titane (Ti:Al203) comme milieu & gain. Dans la premiére partie,
loscillateur, un train d’impulsions ultra-courtes (< 100 fs) de longueur d’onde centrale =800 nm
est produit  la cadence de 86 MHz (cf. fig. 2.20). Les impulsions ont alors une énergie moyenne
de =2 nJ. Le fonctionnement du laser en régime femtoseconde est permis notamment grice au
verrouillage passif des modes longitudinaux du laser par lentille de Kerr induite dans le cristal de
saphir (laser & verrouillage de modes KLM, pour “Kerr Lens Mode Locking”). Une deuxiéme
partie, I’amplificateur, permet d’amplifier ces impulsions & la cadence de répétition plus faible de
1 kHz. On utilise a cette fin la méthode d’amplification dite & dérive de fréquence. Les impulsions
ne vont étre injectées dans la cavité amplificatrice qu’aprés avoir été allongées temporellement
jusqu’a une durée de I’ordre de 300 ps par un groupe d’éléments optiques appelé “étireur”. On
évite ainsi des puissances crétes trop importantes dans la cavité laser qui pourraient endommager les
différents éléments optiques qui s’y trouvent. Une impulsion est piégée dans cette deuxiéme cavité
par le jeu des polarisations et d’une cellule de Pockels (un cristal électro-optique). Elle est amplifiée
au cours de ses multiples allers et retours dans la cavité puis est éjectée au moment ou I’extraction
de I’énergie stockée dans le cristal est maximale. Le contrle de ce piégeage et de cette &jection est
assuré grice a I’application de différentes tensions sur la cellule de Pockels. Suivant la valeur des
tensions appliquées, la cellule de Pockels se comporte en effet soit comme une lame quart d’onde
('impulsion va entrer ou sortir de la cavité) soit comme une lame demi-onde (I’impulsion est piégée
dans la cavité). En sortie d’amplificateur, la puissance moyenne du train d’impulsions est d’environ
1 W. La fréquence de répétition des impulsions est de 1 kHz et est imposée par la cadence du laser
de pompe de type YLF. Grace a un dernier systéme optique, appelé “compresseur” et situé en aval
de Pamplificateur, les impulsions vont étre recomprimées jusqu'a une durée inférieure a 100 fs. La
puissance moyenne du rayonnement laser fournie par la chaine est alors de =500 mW (500 pJ par
impulsion). Une partie importante de ce rayonnement a été utilisée pour réaliser I'expérience
d'amplification paramétrique d'images (300 mW environ), la partie restante étant dédiée & d'autres
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expériences effectuées au laboratoire (études sur la supraconduction et sur I’imagerie de surfaces

par doublage de fréquence).

I | Oscillateur 200 om
| 1 kHz
Miroir Laser & argon A=100 fs
vibrant 500 1
|Compresseur |
800 nm
86 MHz
A=100 fs
2nJ
™
A=300 ps At>300 ps ISOI?.teur
1nJ 1m] | optique
Polariseur -
Laser Nd:YLF

1 kHz, 523 nm, 10 mJ

| Amplificateur

& Cellule de
Pockels

Polariseur

Figure 2.20 : Représentation schématique de la chaine laser femtoseconde.
2.3.1.b. Spectre et autocorrélation des impulsions infrarouges.

Le spectre des impulsions infrarouges en sortie de compresseur présente 1'allure typique
représentée sur la figure 2.21. Suivant le réglage de la cavité laser oscillateur, la longueur d’onde
centrale des impulsions est comprise entre 790 nm et 805 nm. La valeur typique est de =800 nm.
La largeur du spectre & mi-hauteur est de =10 nm.
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Pour une largeur de spectre de 10 nm et en considérant-des impulsions d’allures
temporelles gaussiennes qui ne présentent pas de dérive de fréquence, la largeur temporelle 4 mi-
hauteur des impulsions doit étre théoriquement de 94 fs (cf. relation (2.1.67)). La mesure
expérimentale de cette durée a été obtenue par autocorrélation réalisée par doublage de fréquence
dans un cristal non linéaire. Le schéma de I’autocorrélateur se trouve sur la figure 2.22. Le
rayonnement infrarouge est divisé en deux faisceaux distincts qui sont tous deux envoyés sur une
lentille convergente. Les deux faisceaux décalés spatialement sur la lentille sont mélangés dans un
cristal doubleur placé au foyer de la lentille. Le signal & 2 o généré sur la bissectrice de I’angle
entre les deux faisceaux a m est détecté avec une photodiode.

lentille ‘L“’

®
Photodiode[] [I 2% \ﬂ

fli)itre © cristal
cu doubleur 4

ligne & retard I 7 I Ax

Figure 2.22: Schéma de I’autocorrélateur.

Une ligne a retard dont le déplacement est assuré par P’intermédiaire d’un moteur pas a pas
commandé par ordinateur permet de faire varier le décalage temporel entre les deux faisceaux a .
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Le signal électrique délivré par la photodiode est proportionnel a la puissance du signal 4 2 @. Sa
mesure en fonction du décalage temporel entre les deux faisceanx a @ permet d’obtenir la fonction

d’autocorrélation de la puissance du signal & ® donnée par la relation :

P(2,7) < [P(,t)P(,t+T)dt . @3.1)

—oo

La largeur 4 mi-hauteur Ta¢ des courbes d’autocorrélation est reliée 4 la largeur temporelle & mi-

hauteur T des impulsions 2 la pulsation ® par la relation :
Tae=C1T , (2.3.2)

avec par exemple C= 1,414 pour des impulsions gaussiennes [2:26 Sall. Pour un réglage optimisé
du compresseur, la valeur de la largeur 4 mi-hauteur de la courbe d’autocorrélation Tac aprés
ajustement gaussien est de 130 fs (cf. fig. 2.23). La durée t des impulsions considérées comme
d’allures temporelles gaussiennes est donc d’environ 92 fs, valeur trés proche de celle prévue

théoriquement.

P(2a) (u.a.)

0
délai At (£s)

Figure 2.23: Courbe d’autocorrélation pour un réglage optimisé du compresseur. Les cercles représentent les mesures

expérimentales et la courbe en trait plein est la courbe ajustée passant par ces points (ajustement gaussien).

Le réglage critique pour obtenir une compression optimale des impulsions est la position
d’un prisme, un élément du compresseur!’, qui permet de faire varier le chemin optique parcouru
par les différentes fréquences qui composent le spectre des impulsions ultra-courtes. Si la position

17 Le compresseur, systéme & dispersion négative (les hautes fréquences s’y propagent plus rapidement), permet de
compenser la dispersion positive introduite par I’étireur et les différents éléments optiques traversés par le faisceau
infrarouge (notamment les éléments de la cavité amplificatrice).
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du prisme n’est pas ajustée & mieux que 500 pm, les impulsions ne sont pas “limitées par
transformée de Fourier”. Sur la figure 2.24 est représentée la durée des impulsions pour
différentes positions de ce prisme. L’ajustement de la position de ce prisme est un des rares
réglages a effectuer de maniére quotidienne pour garantir un fonctionnement optimal de la chaine

laser femtoseconde.

300
200 . .

100 [

T T T T T T T 1
-1,5 -1,0 -0,5 0,0 0,5 1,0 1,5 2,0
Position du prisme (mm)

Figure 2.24 : Durée des impulsions 7 (largeur & mi-hauteur) en fonction de la position du prisme.
2.3.2. Choix du processus non linéaire.
2.3.2.a. Choix d’un accord de phase de type II & la dégénérescence en longueur d’onde.

Plusieurs solutions sont envisageables pour réaliser notre systéme d’amplification
paramétrique d’images a partir de cette source.

La plus simple, celle que nous avons retenue, est de réaliser un processus d’amplification
paramétrique dégénéré en longueur d’onde. Par doublage de fréquence de 1’onde a 800 nm dans un
premier cristal non linéaire, on crée I’onde pompe a 400 nm. Le résidu de rayonnement & 800 nm,
situé dans la fenétre thérapeutique, peut alors étre utilisé comme onde signal et son mélange avec
P’onde pompe dans un deuxiéme cristal non linéaire génére 1’onde complémentaire 4 800 nm. Pour
pouvoir séparer les faisceaux signal et complémentaire de maniére & observer uniquement 1’image
résolue temporellement sur la caméra CCD (qui est portée par le faisceau complémentaire), un
accord de phase de typell est donc nécessaire. Les polarisations des ondes signal et
complémentaire sont alors croisées et I’on peut éliminer 1’onde signal avec un simple polariseur.
L’onde pompe est, elle, éliminée avec un miroir dichroique. L’intérét de ce choix est de réaliser
P’image finale avec un rayonnement 4 800 nm ot le rendement des capteurs CCD a base de silicium

est élevé.
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Une autre solution aurait pu étre d’utiliser un processus non dégénéré en longueur d’onde.
On doit alors créer une nouvelle fréquence pour servir d’onde signal!8. L’onde pompe peut alors
étre soit le rayonnement a 800 nm délivré par la chaine laser, soit I’onde & 400 nm obtenue par
doublage de fréquence. De nombreuses contraintes sont attachées a cette méthode : les différentes
ondes en interaction doivent se trouver dans la fenétre de transparence du cristal utilisé pour
I"amplification d’images, 1’onde signal doit étre comprise dans la fenétre thérapeutique et enfin
’onde complémentaire doit avoir une fréquence telle qu’elle soit détectable efficacement 4 1’aide
d’une caméra CCD. L’utilisation d’une caméra CCD 2 base de silicium impose par exemple
d’utiliser un rayonnement infrarouge de longueur d’onde inférieure a =1 pm. Le nombre élevé de
ces contraintes ainsi que la complication expérimentale entrainée par la création d’une nouvelle
fréquence rendent cette solution moins attractive qu’un processus dégénéré en longueur d’onde.

2.3.2.b. Choix du cristal de BBO.

Pour réaliser le doublage de fréquence et I’amplification paramétrique d’images, les cristaux
non linéaires que nous devons choisir doivent présenter 4 la fois de forts coefficients non linéaires
et des seuils de dommage élevés et naturellement étre transparents a 400 et 800 nm. Le tableau 2.2
donne les caractéristiques de quelques cristaux non linéaires disponibles commercialement.

Cristal Type Plage de a(2) Seuil de dommage
transparence pm/V
BBO uniaxe 0,20-2,6 pm dpp=2,2 >50 GW (5 ps; 1,05 pm)
(B-BaB304) | négatif d31=0,16
LiNbO3 uniaxe 0,33-5,5 ym di5=d31=5.4; d27=2.8 10 GW (6 ps; 1,06:um)
négatif 70 GW (1 ps; 0,6 pm)
KDP | uniaxe 0,18-1,7 pm d36=0,43 100 GW (10 ps; 1,06 pm)
(KHpPO4) négatif
LilO3 uniaxe 0,3-6,0 pm dij5=d31=5,53 7 GW (45 ps; 1,06 pm)
négatif
KTP biaxe 0,35-4,5 pm d31=6,5; d32=5; 30 GW ( 30 ps; 0,53 um)
(KTiOPOy) d33=13,7; dp4=7,6;
d15=6,1
KNBO3 biaxe 0,4-4,5 pm d31=11,5; 0,2 GW ( 10 ns; 0,53 pm)
d3p=13,2;
d39=20,1;
LBO (LiB30s) biaxe 0,16-2,6 pm d31=1,1; d32=1,2 25 GW (100 ps; 1,06 pm)

Table 2.2 : Principales caractéristiques de quelques cristaux non linéaires [2-12 Dmi],

18 pour créer cette nouvelle fréquence, on peut créer un quasi-continuum de lumiére dans un milieu présentant de
Peffet Kerr. En focalisant une fraction du rayonnement infrarouge femtoseconde dans une lame de verre ou de saphir
par exemple, le rayonnement subit, & cause de 1’effet Kerr, une automodulation de sa phase, ce qui génére un
rayonnement de trés grande largeur spectrale. On peut alors sélectionner une fréquence particuliére et 1’amplifier
ensuite dans un cristal non linéaire adapté, en la mélangeant soit avec I’onde 2 800 nm soit avec I’onde 3 400 nm
obtenue par doublage de fréquence. )
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Parmi ces différents cristaux, le béta borate de baryum (BBO) est un bon candidat. Des
accords de phase de type I ou II, colinéaire ou non colinéaire, existent pour une configuration
dégénérée en longueur d’onde avec une onde pompe & 400 nm. Son seuil de dommage élevé est
particuliérement adapté pour un mélange a trois ondes en régime femtoseconde.

Le cristal de BBO appartient a la classe cristalline trigonale 3m. Lorsque la condition de
symétrie de Kleinman est vérifiée, le tenseur coefficient non linéaire en notation contractée

s’écrit!? :

0 0 0 0 dy —dy
—d22 dy 0 dy; O 0 . (2.3.3)
d3; d3; 0 O 0 0

Les valeurs du degr pour les accords de type I et II sont données par les relations suivantes
[2.12 Dmi, 2.28 Del] .

pour le type I : deff = d31 sin© —d22 cos6 sm(3(p) N (2.3.4)
pour le type . deff = d22 0052 0 00S(3 (P) . (2.3.5)
Les formules de Sellmeier suivantes 22%! donnent les valeurs des indices de réfraction pour

une onde ordinaire (0) et une onde extraordinaire (e) pour le cristal de BBO en fonction de la

longueur d’onde du rayonnement, qui est exprimée en pm :
ZU

2 0,01878 2
n-(A)=2,7359 + -—2———~—0,01354 A~ , 2.3.6
o) A -0,01822 23.6)
2 0,01224 5

A)=2,3753 + ——2—mr — —0,01516 A . 2.3.7
ne(A) A2 -0,01667 @3.7)

19 On peut aussi trouver dans la littérature une écriture du tenseur coefficient non linéaire contractée différente pour le
cristal de BBO. Suivant les auteurs, deux choix peuvent en effet étre effectués pour la base des axes principaux
optiques dans laquelle on décrit les propriétés optiques d’un cristal de la classe trigonal 3m. Nous avons utilisé ici la
convention suivie dans la référence 2.12 [Pmi 2.12] 1 *axe Ox est alors choisi perpendiculaire 4 un des 3 miroirs de
symétrie de la classe trigonale 3m. Pour I’autre convention, c¢’est I’axe Oy qui est choisi perpendiculaire 4 un des 3
miroirs de symétrie. Au sujet des différentes conventions choisies pour les cristaux non linéaires, on peut lire I’article
de D."A. Roberts : “Simplified characterization of uniaxial and biaxial nonlinear optical crystals : a plea for
standardization of nomenclature and conventions” [Rob 2.27],
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2.3.3. Montage expérimental.
2.3.3.a. Création de I’onde pompe par doublage de fréquence.

Pour créer 'onde pompe par doublage de fréquence du faisceau infrarouge, on utilise un
accord de phase colinéaire de type I dans un cristal de BBO. Cet accord de phase est obtenu pour
une valeur de I’angle 8, égale a 29,2°. La valeur du defr est alors de 'ordre de 1,9 pm.V-1
L’accord de phase colinéaire pour un accord de type II aurait été obtenu pour une valeur de 6, égale
4 42,3° pour laquelle la valeur du degr (= 1,3 pm.V-1) aurait été inférieure 2 celle de I’accord de

type L.
Le cristal de BBO utilisé pour le doublage de fréquence posséde une longueur de 800 um.

- Un systéme afocal réduit d’un facteur 3,5 les dimensions transversales du faisceau en sortie du -

compresseur afin d’augmenter 1’éclairement au niveau du cristal. Le rendement de doublage est
alors de =35 % avec des impulsions infrarouges incidentes de =300 pJ. Les impulsions bleues ont
donc une énergie typique de 100 uJ. Le spectre de ces impulsions présente une largeur 4 mi-
hauteur de =2,3 nm (cf. fig. 2.25). Les largeurs fréquentielles des ondes 3 ® et 2 ® sont donc
sensiblement égales (AL, = AA; / 4 = Aw, =~ Awy).

Expérimentalement, il a &6 vérifié que le rendement pour le doublage est bien maximal pour
une durée des impulsions infrarouges minimale. Le réglage fin de la position du prisme du
compresseur peut donc étre ajusté quotidiennement en optimisant tout simplement le rendement de

doublage.

Figure 2.25 : Spectre typique des impulsions

pompes centré ici autour de 397 nm et de largeur &

-

P e

2.3.3.b. Description générale du montage expérimental.

' =23 nm |, 1 mihauteur AL ~2,3 nm.
’ L)

Le schéma expérimental est présenté sur la figure 2.26. Le faisceau doublé en fréquence
dans le cristal de BBO taillé pour ’accord de phase de type I (noté BBOy sur la figure) est séparé du
faisceau fondamental par ’intermédiaire d*un miroir dichroique (MD). Sa polarisation est linéaire
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verticale (polarisation S). Ce faisceau pompe est ensuite dirigé sur le cristal de BBO taillé pour un
accord de type II (BBOyy) ol est réalisée ’amplification paramétrique d’images. Sa longueur de
800 pm est proche de celle que I’on avait estimée comme adaptée pour les largeurs spectrales de
nos impulsions (cf. paragraphe 2.1.4.c). Un systéme afocal de grandissement =2/3, non
représenté sur le schéma et constitué de deux lentilles convergentes en silice, permet d’augmenter
I’éclairement de I’onde pompe au niveau de ce cristal. La partie restante du rayonnement infrarouge
non doublée en fréquence éclaire 1’objet & observer aprés avoir traversé un cube a séparation de
polarisation (CSP) et une lame quart d’onde. La partie du rayonnement diffractée vers I’arriére
repasse par la lame quart d’onde et atteint de nouveau le cube séparateur. Comme le double passage
du faisceau infrarouge a travers la lame quart d’onde transforme la polarisation initiale P en
polarisation S, le faisceau signal est réfléchi par le cube (dans le cas ol un rayonnement
complétement dépolarisé proviendrait de I’objet, seule une moitié de ce rayonnement serait réfléchie
par le cube). Un polariseur de Glan, non représenté sur le schéma, est placé aprés le cube a
séparation de polarisation de maniére a assurer un meilleur taux de polarisation. Le faisceau signal,
de polarisation S donc, est ensuite dirigé sur le cristal BBOjy ot il est mélangé avec I’onde pompe.
Un systéme afocal de grandissement 1/2 constitué de deux lentilles convergentes (L et L) permet
d’imager ’objet sur ce cristal.

Le synchronisme des arrivées des impulsions infrarouges et bleues est assuré par une ligne
A retard placée sur la voie pompe. Le mélange de ces deux ondes crée I’onde complémentaire a
800 nm, dont la polarisation est orthogonale aux deux autres ondes (polarisation P). L’orientation
du cristal est telle que les ondes signal et pompe sont de polarisations extraordinaires alors que
’onde complémentaire est de polarisation ordinaire. Un premier miroir dichroique permet
d’éliminer la majeure partie du rayonnement a 2 ®. Un polariseur de Glan (P) identique & celui
placé aprés le cube a séparation de polarisation, mais d’orientation croisée, assure ensuite la
réjection du faisceau signal et de la partie restante de 1’onde pompe. Le taux d’extinction pour
I’onde signal est alors de I’ordre de 10-4. Avec la lentille L3, ’image finale est enfin formée avec
I’onde complémentaire sur une caméra CCD (silicium) de la marque Pulnix (TM 765). Le systéme
d’acquisition d’images géré par ordinateur permet une observation a cadence vidéo ainsi qu’un
enregistrement de ces images réalisées a la cadence vidéo. En déplagant manuellement la ligne a
retard de la voie pompe, on peut donc observer en temps réel des tranches de I’objet & différentes
profondeurs. Un dernier miroir dichroique placé aprés la lentille L3 (non représenté sur le schéma)
permet de rejeter le résidu de pompe 4 400 nm, qui n’a pas été éliminé par le premier miroir
dichroique et le polariseur de Glan. On verra plus loin que I’accord de phase non colinéaire utilisé
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pour réaliser 1’amplification d’images va permettre d’éliminer le résidu de I’onde signal non rejeté

par le systéme des polariseurs croisés.

800 nm
100 fs
300 WJ
1 kHz

Objet

AX
<4——p Pompe

polarisation P T retard

polarisation S @

Caméra | < l m
CCD \l/ U

Complémentaire
(800 nm) © \ 0}

Signal Pompe

Figure 2.26 : Schéma de I’expérience (BBOJ et BBOYJ : cristaux de BBO taillés respectivement pour des accords de
type L et II, CSP : cube & séparation de polarisation, MD : miroir dichroique, P : polariseur, A/4 : lame quart d’onde,
L : lentille). Les éléments optiques mentionnés dans le texte ne sont pas reportés dans leur totalité sur ce schéma

(voir texte).
2.3.3.c. Gain de I’amplification paramétrique.
Gain expérimental de I’APO.

Afin de calibrer le montage, ’objet de la figure 2.26 est remplacé par un miroir et un filtre
neutre est placé sur la voie signal avant le cristal noté BBOjy. Le spectre de I’onde complémentaire
créée par le processus APO présente une largeur 4 mi-hauteur de 10 nm (cf. fig. 2.27) et la
puissance de cette onde est égale a une valeur comprise entre 20 % a 35 % de la puissance de
I’onde signal a ’entrée du cristal. On va comparer cette valeur  celles que 1’on peut estimer
théoriquement d’abord a I’aide des relations analytiques simples développées dans le
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paragraphe 2.1.2, out les ondes étaient considérées comme planes, puis a I’aide d’une simulation
numérique, oul est pris en compte I’écart des vitesses de groupe (é.v.g.) et les variations spatiales

des éclairements pompe et signal.

Figure 2.27 : Spectre typique de I’onde complémentaire
centré ici autour de 795 nm et de largeur 3 mi-hauteur

AA =10 nm

Estimation du gain théorique avec les ondes considérées comme planes.

Pour estimer le gain théorique de I’APO pour 1’onde complémentaire, il faut d’abord
calculer g, le gain paramétrique par unité de longueur, a partir de I’équation (2.1.31). Déterminons
pour cela la valeur du champ électrique pompe 4 injecter dans cette équation. Le champ électrique de
I’impulsion pompe variant dans le temps et I’espace, on va déterminer une valeur moyenne dans le
temps et I’espace.

Considérons d’abord 1’aspect spatial. La répartition spatiale de 1’éclairement du faisceau
pompe au niveau du cristal de BBO est légérement elliptique (cf. fig. 2.28). On considére qu’un
profil gaussien approche de maniére assez satisfaisante cette répartition spatiale avec une valeur du
rayon du faisceau 20 de 1,3 mm. On choisit 1’approximation couramment utilisée de la fonction
“top-hat”[Sie 2.17] pour calculer une valeur approchée de la fluence moyenne : cette approximation
réside dans le remplacement du profil gaussien par une fonction porte qui présente une méme
fluence maximale et dont la largeur est telle que la fluence intégrée sur la surface donne une énergie
totale identique. La fluence moyenne pour ’impulsion pompe, notée &, est alors donnée par

I’expression :

&P (2.3.8)

20 L erayon du faisceau est défini comme la distance entre le centre du faisceau gaussien et le point pour lequel
I’éclairement est égal a (l/e)2 de I’éclairement maximal au centre.
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ol Ey, est ici I'énergie de I'impulsion pompe et Wy, est le rayon du faiscean pompe. L’énergie des
impulsions bleues étant de 1’ordre de 100 uJ, la fluence moyenne est alors de ’ordre de
3,7 mJ/cm2.

Figure 2.28 : Répartition spatiale typique de
I’éclairement pour le faisceau pompe au niveau du cristal

BBO[L.

Considérons maintenant 1’aspect temporel. En tenant compte de I’écart des vitesses de
groupe dans le premier cristal de BBO (cf. paragraphe 2.1.4.b) et de la dispersion de vitesse de
groupe (cf. paragraphe 2.1.4.a) dans les lentilles en silice formant 1’afocal sur la voie pompe, on
obtient une valeur approchée théorique de la durée 7, de I'impulsion pompe au niveau du deuxiéme
cristal de BBO de 120 fs (largeur 4 mi-hauteur). On décide d’approcher I’éclairement moyen pour
I’impulsion pompe par le rapport de la fluence moyenne & cette durée ( Ep = &/ Tp,). On obtient
donc un éclairement aussi élevé que 31 GW/cm?2. Le champ électrique moyen pour-1’impulsion
dans le cristal de BBO est alors donné par :

@
A= |2 2 2.3.9)
Tp

avec np I’indice dans le cristal vu par ’onde pompe, ¢ la vitesse de la lumiére et €, la permittivité
diélectrique du vide. En injectant cette relation dans I’équation (2.1.31) et en prenant une valeur du
desr de 1,27 pm/V, la valeur de g, le gain paramétrique par unité de longueur, est égale a
4,8 mm™!. Pour une longueur de cristal de BBO de 800 um, le gain pour I’onde complémentaire
calculé & partir des relations (2.1.33) et (2.1.35) est alors supérieur 4 10. La valeur expérimentale
étant comprise entre 0,2 et 0,35, cette valeur théorique est de plus d’un ordre de grandeur au-
dessus de la valeur expérimentale (=30 fois plus grande). Un gain théorique adéquat ne serait
obtenu théoriquement, avec ce modéle en ondes planes, que si le gain paramétrique par unité de
longueur était environ 2 fois plus faible. Cette différence s’explique notamment par le fait que ’on
a négligé les effets de 1’é.v.g. ainsi que les répartitions spatiales des éclairements pompe et signal.
On va maintenant évaluer ce gain théorique en prenant en compte les recouvrements temporels et

spatiaux des impulsions.
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Estimation du gain théorique en tenant compte de I'é.v.g et des répartitions spatiales

des éclairements des ondes pompe et signal.

On a utilisé & cet effet une simulation numérique développée par A. V. Smith de
Puniversité d’ Albuquerque (logiciel SNLO mis en libre utilisation) [Smi 2.30],

Quels sont les paramétres qui ont été injectés dans ce programme ? Le rayon du faisceau
signal a été mesuré expérimentalement 3 1,7 mm. La valeur approchée théorique de la durée de
I’impulsion pompe et le rayon du faiscean pompe ont déja été donnés dans le paragraphe précédent
(respectivement 120 fs et 1,3 mm). Pour ce qui concerne I’impulsion signal, sa durée initiale de
92 fs 4 la sortie du compresseur est allongée du fait de la dispersion, notamment dans le cube a
séparation de polarisation (noté CSP sur la figure 2.26). La valeur approchée théorique de cette
durée est de 150 fs au niveau du deuxiéme cristal de BBO. Les différents paramétres essentiels

injectés dans le programme sont donnés dans le tableau 2.3, ci-dessous.

onde signal complémentaire pompe
polarisation extraordinaire ordmnaire extraordinaire
longueur d’onde 800 nm 800 nm 400 nm
indices de groupe 1,63 1,68 1,71
durée de I’impulsion 150 fs néant 120 fs
¢énergie a entrée du cristal 1nJ néant 100 wJ

Tableau 2.3 : Paramétres utilisés pour le calcul du gain pour I’onde signal & partir du programme SNLO (choix

arbitraire de 1 nJ pour 'onde signal 4 Pentrée du cristal de BBO de 800 pm de long).

Du fait de I’é.v.g. entre les différentes impulsions, le gain d’amplification varie en fonction
du décalage temporel entre les impulsions signal et pompe a I’entrée du cristal. On peut faire varier
ce paramétre dans la simulation. Le gain théorique maximal pour I’onde signal est obtenu pour un
décalage de 100 fs. L’impulsion bleue se propageant plus lentement, I’interaction entre les trois
impulsions se produit de maniére plus efficace si I’impulsion bleue arrive en avance sur I’impulsion
infrarouge 4 I’entrée du cristal. Le gain est alors de =~ 1,8 pour ’onde signal. Ceci correspond 4 un
“gain” de 0,8 pour ’onde complémentaire, soit un rendement de conversion de ’onde signal vers
I’onde complémentaire de 80 %, valeur maintenant beaucoup plus proche de la valeur
expérimentale de 20-35 % (seulement un facteur 2 d”écart entre gains théorique et expérimental 4 la
place du facteur 30 pour le paragraphe précédent). Cet écart semble raisonnable a la vue des
différentes approximations.

Méme dans notre cas, ot les faisceaux ne sont pas focalisés sur le cristal et ot I’on a limité la
longueur du cristal, la prise en compte des recouvrements temporels et spatiaux est donc cruciale
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pour obtenir une évaluation théorique a peu prés satisfaisante du gain d’amplification. On verra
néanmoins que les équations (2.1.33) restent une bonne approximation pour ce qui concerne
I’étude de I’amplification des vecteurs d’onde signal suivant leur direction de propagation dans le

cristal (c'est-a-dire restent une bonne approximation pour I’étude de ’imagerie 2D par APO).
c

2.3.3.d. Résolution spatiale longitudinale.

Pour évaluer la résolution spatiale longitudinale de notre expérience, on a mesuré la
puissance du faisceau complémentaire créé par le processus du mélange 4 trois ondes pour
différentes positions de la ligne 2 retard. La largeur 2 mi-hauteur de cette courbe expérimentale
représente la résolution longitudinale de 1’expérience pour une interface placée dans I’air. On obtient
une valeur expérimentale de =32 pm (cf. fig. 2.29). La durée de la porte temporelle (3 mi-hauteur)
réalisée est donc égale a 210 fs (une variation de la position de la ligne a retard de ~32 pm
correspond & une variation du chemin optique parcouru par le faisceau pompe de 64 um en prenant

en compte ’aller et le retour).

1,0
0,8
0,6
0,4
0,2
0,0

Puissance normalisée

déplacement de la ligne a retard Ax (4~ m)

Figure 2.29 : Courbe expérimentale donnant la puissance normalisée de I'onde complémentaire en fonction du

déplacement, Ax, de la ligne a retard.

Si I'interface était placée dans un milieu d’indice n, la résolution longitudinale serait
améliorée d’un facteur n. La vitesse de propagation des impulsions signal dans ce milieu serait en
effet diminuée d’un méme rapport n (en supposant que les vitesses de phase et de groupe dans ce
milieu sont peu différentes). Pour un milieu constitué principalement d’eau, comme le sont de
nombreux tissus biologiques, la résolution longitudinale serait donc de =24 um. Notons que cette
résolution ne peut étre conservée que si le milieu traversé reste d’épaisseur faible. On peut alors
négliger I’étirement des impulsions signal causé par la dispersion. C’est le cas pour notre
application en rétrodiffusion ou I’on ne cherche pas a imager sur des distances supérieures au

millimétre.
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La valeur expérimentale de 210 fs pour la durée de notre porte temporelle peut étre
retrouvée théoriquement en utilisant de nouveau le logiciel SNLO, présenté dans la sous-section
précédente. Une simulation numérique de la “corrélation” temporelle des impulsions signal et
pompe dans le cristal de BBO de 800 pm peut, en effet, étre réalisée. Il suffit pour cela de calculer
le gain pour I’onde complémentaire pour différents décalages temporels entre les impulsions signal
et pompe 4 Ientrée du cristal. La largeur de cette courbe est égale a la largeur de la porte temporelle.
Elle est trouvée égale a =200 fs (cf. fig. 2.30), valeur du méme ordre de grandeur que la valeur
expérimentale (le gain maximal est obtenu pour un décalage temporel entre les arrivées des

impulsions pompe et signal égal 4 100 fs).
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Figure 2.30 : Courbe théorique donnant la puissance normalisée de I’onde complémentaire créée par le processus
&’APO en fonction du décalage temporel entre les impulsions pompe et signal. Les cercles correspondent aux points
calculés a Paide du logiciel SNLO et la courbe en pointillés est la courbe ajustée passant par ces points (ajustement

gaussien).

2.3.4. Imagerie 2D.

Examinons maintenant plus particuliérement la réalisation expérimentale de I’imagerie 2D.

2.3.4.a. Description de I’accord de phase p6—OBNC pour un accord de type II dans un
cristal de BBO avec Ap=400 nm et As=800 nm.

Dans le cas du type 11, on a vu que I’accord de phase non critique en angle pour I’onde
signal est généralement non colinéaire (cf. paragraphe 2.2.2). Pour trouver cette configuration dans
notre cas particulier, on calcule les différents accords de phase non colinéaires possibles autour de

la configuration colinéaire. Ceux-ci sont représentés sur la figure 2.31, ou I’on représente pour
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Figure 2.31 : Courbe d’accord de phase non colinéaire de type II dans un cristal de BBO avec Ap=400 nm et

~ As=800 nm. Deux configurations particuliéres sont repérées sur cette courbe : celle pour ’accord de phase colinéaire

et celle pour ’accord de phase ¢8—OBNC. Les équations de Sellmeier utilisées pour calculer cette courbe sont celles

données dans le paragraphe 2.3.2.b.

La tangente a la courbe d’accord de phase est verticale pour un angle o égal a -2,09°,

L’accord de phase est donc non critique par rapport a la variation de la direction du vecteur d’onde
signal. L’angle 6, est égal a 41,44° pour cette configuration. Les angles 6, et 6 ‘correspondant

sont calculés en utilisant les relations, déja données dans le paragraphe 2.1.3.b, suivantes :

0 =0, +0 (2.3.10)

6. =0,~B avec P=Arcsin(ngsina/ng), (23.11)

avec 0 = (0z3k) et 8, =(0z}k,) (cf. fig. 2.32). Le calcul donne alors 6,=43,47° et 6,=39,35°
pour I’accord de phase non critique. L’angle entre les vecteurs d’onde signal et complémentaire
dans le cristal est donc égal & IGC - es| = 4,12°. Cette valeur est bien égale a4 la valeur de I’angle de
double réfraction p pour I’onde signal extraordinaire que I’on peut calculer avec la relation (2.1.48).
On retrouve bien avec ce calcul numérique de la courbe d’accord de phase, la propriété suivant
laquelle les vecteurs de Poynting des ondes signal et complémentaire sont colinéaires pour I’accord
de phase non critique.
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Figure 2.32 : Accord de phase non critique ¢8-OBNC pour un cristal uniaxe négatif (onde signal de polarisation
extraordinaire). L’angle [ot+ Bl est égal a ’angle de double réfraction de ’onde signal (voir le texte pour les

notations).

3.4.b. Observation expérimentale de I’accord de phase ¢8—OBNC.

Pour étudier I’accord de phase non critique pour 1’onde signal, on a remplacé le miroir,
installé précédemment pour évaluer la résolution longitudinale de 1’expérience, par un dépoli. Il
diffuse de la lumiére dans un grand nombre de directions de I’espace et simule ainsi un objet qui
présente un nombre élevé de fréquences spatiales. A I’aide d’une caméra CCD, on observe dans le
plan focal de 1a lentille L3 le spectre de Fourier de I’image de ce dépoli, image qui est portée par
I’onde complémentaire. Les dimensions spatiales transversales de la figure de speckle, que I’on
observe dans ce plan, sont d’autant plus importantes que 1’accord de phase est non critique pour
I’onde signal.

Un des miroirs dichroiques placé aprés le cristal BBOyy a été enlevé pour réaliser ces
images. On peut ainsi observer la tiche de diffraction formée par le faisceau pompe. La zone du
spectre de Fourier ot apparait ce spot correspond aux fréquences spatiales dont les vecteurs d’onde
sont quasi paralléles au vecteur d’onde pompe. Ce spot est repéré par le caractére A sur les images
présentées ci-apres.

Sur la figure 2.33, on trouve les différentes images obtenues pour différentes orientations
du cristal de BBO (noté BBOyj sur la figure 2.26).
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@ (b) AB = 0,5° (c) AB=1°

(f) A0 =~ 2° (e) A0 =~ 1,75° (d) A6 = 1,25°

Figure 2.33 : Observation dans le plan de Fourier de la lentille L3 des fréquences spatiales de I’image portée par
1’onde complémentaire, pour différentes orientations du cristal de BBO (voir texte). Le caractére A repére le “spot” de
focalisation du faisceau pompe. Le caractére B est placé proche du point qui apparait comme le centre de symétrie des

figures de speckle (notons que ces figures de speckle sont tronquées du fait de I’ ouverture limitée du systéme optique).

L’image notée (a) correspond & un accord de phase colinéaire : les fréquéhces spatiales
situdes dans le plan de Fourier autour de la tiche de focalisation de I’'onde pompe (caractére A) sont
en effet amplifiées. On constate que pour cet accord de phase colinéaire, 1’accord de phase est
critique pour la direction verticale dans le plan de Fourier : peu de fréquences spatiales y sont
amplifiées. L’angle 6, théorique, calculé dans la sous-section précédente pour cet accord de phase
colinéaire, était égal a 41,4°.

Les autres images, de (b) 4 (f), sont ensuite obtenues en faisant varier Iorientation du cristal
par pas de 0,5° ou de 0,25°. On note A cette variation en angle. Un maximum de fréquences
spatiales sont amplifiées aprés une rotation du cristal de 1,25°, environ (image notée (d)). En tenant
compte de I’indice de réfraction vu par I’onde pompe dans le cristal, de I’ordre de 1,6, I’angle 0p a
donc varié d’une quantité égale a 0,8° entre les images (a) et (d). Cette valeur est trés légérement
inférieure A celle prévue théoriquement pour ’accord de phase non critique (42,3-41,4°=0,9°).

Les figures de speckle obtenues pour les différentes orientations du cristal possédent une
symétrie centrale, mais cette propriété n’est visible que sur les images (€) et (f). Pour les autres
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images, certaines parties sont tronquées, du fait des dimensions limitées de certains éléments
optiques du montage (polariseurs, miroirs...). Le caractére B est ajouté sur ces images proche de
’endroit qui apparait comme le centre de symétrie de ces différentes figures (en tenant compte des
parties non apparentes des figures de speckle). Les points situés sur la droite (AB), quasi verticale,
correspondent aux différents vecteurs d’onde contenus dans un plan formé par I’axe optique (Oz) et
kp. L’angle ¢ pour ces différents vecteurs d’onde est donc identique.

On va montrer que le centre de symétrie des figures de speckle (caractére B) est proche de
’endroit qui correspond 4 ’accord de phase non critique, que 1’on repérera avec le caractére C. On
va ensuite scomparer la valeur expérimentale de 1’acceptance angulaire que I’on peut déduire de ces
images a celle prévue par la théorie.

2.3.4.c. Comparaison avec la théorie.

Afin de réaliser cette analyse quantitative des résultats, il faut d’abord étalonner en
fréquences spatiales les spectres de Fourier obtenus. A cette fin, on remplace le dépoli par une mire
de pas 40 um, dont les lignes sont orientées dans la direction horizontale. Le spectre de Fourier
alors formé par I’onde complémentaire est présenté sur la figure 2.34 La distance qui sépare les
ordres 0 et 1 de diffraction correspond a 0,025 um_l en fréquences spatiales sur I’objet

(Yinverse de 40 um).

Figure 2.34 : Spectre de Fourier formé par ’onde complémentaire pour la mire de pas 40 pm. L’ordre 0 et ’ordre 1
de diffraction sont apparents. Un profil réalisé le long de la fléche est présenté a droite de I’image. La distance dans le

plan de Fourier séparant ces deux points correspond a une fréquence spatiale sur 1’objet de 0,025 pm™ 1

Centre de symétrie des figures de speckle.

On peut maintenant déterminer I’emplacement (caractére C) sur les spectres de Fourier de la
figure 2.33 qui correspond théoriquement & ’accord de phase non critique. Rappelons que pour cet
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accord de phase, on a un angle o, angle entre ks et kp, égal 2 2,09° (soit 0,0365 rad) dans le cristal.
Notons 04 cet angle 2!, On considére que I’ordre zéro de ’objet est colinéaire au vecteur d’onde
pompe. La direction du vecteur d’onde faisant un angle ot avec kp dans le cristal, correspond a la
fréquence spatiale de 1’objet v donnée par la relation (cf. paragraphe 2.2.4) :

Voo = 158y |0tne / A 23.12)

Comme ns‘gy| fAg =1 um"l pour notre configuration expérimentale (Igy|=0,5, Ag = 0,8um,

ng =1,6),onadonc:
Vye = 0,0365 pm ™! 23.13)

Cette position est portée sur 'image 2.35 (caractére C) et est relativement proche du centre de
symétrie des figures de speckle (caractére B).

+Voc= 0,0365 pm™L"

-0

Figure 2.35 :-Spectre de Fourier formé par ’onde complémentaire pour I’accord de phase non critique (méme image
que la figure (2.33-d)). Le profil présenté a droite de I’image est réalisé le long de la ligne blanche (en tirets) ajoutée

sur ’image (voir le texte pour les autres annotations).

Largeurs des spectres des fréquences spatiales amplifiées.

Avec une ouverture numérique plus importante, la figure de speckle de I’image (2.35)
apparaitrait comme de symétrie circulaire. Le rayon & mi-hauteur de cette figure est estimé ici

21 “nc” pour non critique.
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expérimentalement a une valeur de = 0,025 um_l (voir le profil sur la figure 2.35). L’acceptance
angulaire pour notre configuration expérimentale (accord de phase non critique avec un
grandissement de 0,5 pour un cristal de BBO de longueur de 800 um...) est donc telle que des
vecteurs d’onde signal dont les inclinaisons correspondent a des détails sur ’objet de 40 um
(Pinverse de 0,025 um_l) pourraient étre, en principe, amplifiés (si notre ouverture numérique
était plus élevée). L’acceptance angulaire correspondante est de 50 mrad dans le cristal
(2x0,025 rad).

On peut comparer ce résultat a celui obtenu théoriquement & partir des relations analytiques
démontrées dans la section 2.2.4. Pour un gain paramétrique par unité de longueur de 5 mm-1, on
a, en effet, évalué ’acceptance angulaire pour un accord 8-OBNC, pour un cristal de longueur
800 pum, a une valeur de 35 mrad (avec ng=1,6). La fréquence spatiale vy associée a cette
acceptance angulaire est seulement égale 4 0,018 um™" et non pas 2 0,025 pm_l comime mesurée
expérimentalement.

Cet écart élevé peut s’expliquer par la possibilité d’avoir des configurations pour lesquelles
la largeur & mi-hauteur du spectre des fréquences spatiales amplifiées de 1’objet est plus élevée que
celle pour ’accord de phase non critique. Il suffit pour cela d’augmenter 1égérement la valeur de
’angle O, par rapport a la valeur 8,=41,44° qui correspond & 1’accord de phase non critique
(notons que le gain pour les basses fréquences baisse alors).

Ainsi, sur la figure 2.36, sont représentés les spectres des fréquences spatiales amplifiées
de ’objet pour différents angles ;. Ces spectres de Fourier ont été calculés numériquement, en
exprimant les angles 0 et @, repérant les vecteurs d’ondes ks(Vox,Voy) dans le cristal, en fonction
des fréquences spatiales de 1’objet, notées (Vox,Voy). Le calcul du désaccord de phase, puis du
gain, pour les ondes signal et complémentaire est alors possible. Pour ces calculs, 1’ordre zéro de
Pobjet est colinéaire au vecteur d’onde pompe.

Pour I’accord de phase non critique (8p=41,44°), la demi-largeur 4 mi-hauteur du spectre
des fréquences spatiales amplifiées Av,y, obtenu numériquement, est bien égale a celle prédite par
la formule analytique (=0,018 pum-1). Avec une légére inclinaison du cristal & partir de cette
orientation, la demi-largeur & mi-hauteur du spectre est augmentée. Par exemple, pour 6p=41,60°,
on a une largeur 3 mi-hauteur du spectre de =0,023 um-1. Le gain pour les basses fréquences

baisse néanmoins.
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Figure 2.36 : A gauche : Spectres des fréquences spatiales amplifiées de ’objet, notées (vox, Voy), calculés
numériquement pour différentes valeurs de 6, (8 = 42,35° : ’accord colinéaire : 8, =41,44°, I’accord p8-OBNC, et

p =41,6° : un cas intermédiaire). On considere un objet présentant un spectre en fréquences spatiales uniforme.
L’ordre zéro de cet objet est colinéaire au vecteur d’onde pompe dans le cristal. Les variables x et y correspondent
respectivement aux directions horizontal et vertical. A droite : Profil de ces spectres pour vy = 0 (direction verticale)
pour ces mémes orientations du cristal. Ces différents résultats sont obtenus pour un accord de type 1I dans un cristal

de BBO avec L = 800 um, g =35 mm‘l, Igyl = (0,5 et une onde signal extraordinaire.
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Signalons que P’on a choisi, pour calculer numériquement les largeurs des spectres des
fréquences spatiales amplifiées, de ne pas considérer I’effet de I’écart des vitesses de groupes
(é.v.g.). On a pourtant vu que le gain de I’APO est diminué du fait de Ié.v.g. 1l est clair que cette
approximation n’est pas valable pour le calcul d’un gain absolu. Pour le calcul d’un gain relatif,
comme c’est le cas pour le calcul numérique des spectres de Fourier que nous avons effectué, cette
approximation est néanmoins justifiée car les largeurs spectrales des spectres amplifiés varient peu
en fonction du gain (pour des valeurs proches de nos valeurs expérimentales). Les courbes
présentées sur la figure 2.37 sont justement obtenues pour différentes valeurs du gain paramétrique
par unité de longueur (g). La largeur & mi-hauteur de ces courbes varie peu. La courbe obtenue pour
g égal 4 1,2 mml, qui procure un gain de 1,25 pour I’onde signal (valeur de gain peu éloignée de
notre valeur expérimentale), est par exemple trés peu différente de la courbe obtenue pour une valeur
de'g de 4,8 mml. Il faut une valeur de g trés supérieure pour que 1’on puisse observer un variation
notable, avec g=14,5 mm-! par exemple (la courbe la plus large sur la figure ci-dessous).

! [ \ Figure 2.37 : Courbes de gains normalisés pour
0.8

o.o)—f
o.s—f
J \ avec les mémes données que pour la figure 2.36.

0.2 A
0 bss .éﬂ k}h . Elles sont d’autant plus larges que le gain

-0.08 ~-0.06 -0.04 -0.02 O paramétrique par unité de longueur g est élevé

I’onde complémentaire en fonction de Voy

\\ . (vox =0) pour différentes valeurs de g. Ces
m trois profils des spectres de Fourier sont calculés

G, (normalisé)

Voy (unrly ™ ] ;
soit successivement 1,2, 4,8 et 14,5 mm™1,

L’accord entre la théorie et I’expérience est donc assez satisfaisant  la vue de I’allure des
spectres de Fourier des images amplifiées.

2.3.4.d. Optimisation expérimentale de la résolution spatiale transversale.

Examinons maintenant la réalisation effective des images 2D. Nous avons choisi de réaliser
un accord de phase non colinéaire plus proche de I’accord de phase colinéaire et d’amplifier alors
seulement une moitié du spectre de Fourier. Ceci afin notamment de contourner la limitation de
I’ouverture limitée de notre systéme optique. Les réglages sont, aussi, ainsi facilités. L’image
obtenue aura une résolution identique a celle obtenue avec 1’amplification du spectre de Fourier
complet mais légérement inférieure a celle que 1’on aurait peut-étre pu obtenir avec ’accord de
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phase non critique. La figure 2.38 permet de visualiser dans le plan de Fourier un exemple de
réglage d’un tel accord de phase. La direction de propagation de 1’onde signal dans le cristal peut
étre telle que ’ordre zéro de 1’image portée par Ionde complémentaire soit placé au niveau du point
D. Le demi-cercle ajouté sur cette image symbolise la moitié inférieure du spectre des fréquences
spatiales de ’image qui va étre ainsi amplifiée. Le rayon de ce demi-cercle correspond a
~0,020 um™"! en fréquences spatiales pour 1’objet. Une résolution de 1’ordre de 50 pm devrait
donc en principe pouvoir étre obtenue avec un tel accord de phase. Cette valeur est 1égérement
inférieure 4 celle que 1’on aurait pu obtenir en principe en utilisant I’accord de phase non critique,
pour laquelle une résolution de 40 pm devrait étre possible.

Figure 2.38 :Un exemple d’accord de phase non colinéaire permettant au moins 1’amplification de la moitié du spectre
de I’image. Le point D, intersection des deux droites ajoutées sur I’image, repére 1’endroit oit placer I’ordre zéro de
I’image et le demi-cercle symbolise alors la moitié inférieure du spectre de Fourier de 1’image qui peut étre ainsi

amplifiée.
Image d’une mire de résolution (mire USAF)

Afin d’évaluer la résolution spatiale transversale réellement obtenue, une image d’une mire
standard de résolution a été réalisée. C’est une mire USAF (U.S. Air Force) fabriquée par la société
Edmund Scientific. Sur cette mire un motif identique est répété a différentes échelles. Sur le tableau
ci-dessous sont portés, pour les différents éléments des différents groupes, les pas en nombre de
traits par mm (en chiffres gras) et en micrométre (en chiffres fins).
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, Groupe 1 Groupe 2 Groupe 3 Groupe 4

Elément
1 2,00 ] 500 | 4,00 ] 250 | 8,00 ] 125 |16,00| 62
2 2,24 | 446 | 4,49 ] 223 | 8,98} 111 [17,95| 56
3 2,52 397 | 5,04 ] 198 ]10,10f 99 (20,16} S0
4 2,83 ] 353 |5,66] 177 |11,30] 88 [22,62| 44
5 3,17 315 } 6,35] 157 (12,701 79 [25,39] 39
6 3,56 281 | 7,13 | 140 |14,30] 70 |28,50f 35

Tableau 2.4 : Pas en nombre de traits par mm (chiffres gras) et en micrométre (chiffres fins) pour les différents
éléments des différents groupes de la mire USAF.

Une image de la mire a d’abord été effectuée avec le faisceau signal, sans processus
d’amplification (cf. fig. 2.39). Le faisceau pompe est bloqué et le polariseur placé devant la caméra
CCD (noté P sur la figure 2.26) est réglé pour transmettre un rayonnement de polarisation S.
L’élément 4.3.(élément 3 du groupe 4.avec 20,16 traits/mm)_ est encorg résolu. Des structures de
pas 50 um (largeur des barres de 25 pm) sont donc observables en vision directe. Le contraste?2
est de 0,35 pour I’élément 4.3 et de 0,5 pour I’élément 3.6 (pas de 70 pm).

Figure 2.39: Image de la mire USAF avec le faisceau signal (sans processus d’amplification).

. . . Imax — Imi . .

22 On définit le contraste par la relation suivante ; -0 W0 ayec [ et I, les niveaux de gris
max + tmin

correspondants respectivement aux parties les plus réfléchissantes (métal) et les moins réfléchissantes (verre) de la

mire.
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Aprés ajustement du réglage de ’accord de phase non colinéaire, une image réalisée, cette
fois avec I’onde complémentaire créée par le processus d’amplification, est présentée sur la
figure 2.40. Son spectre de Fourier est présentée sur la figure 2.41. Le champ de ’image amplifiée
est approximativement équivalent 3 un cercle de diamétre 2,5 mm et le plus petit élément résolu tant
horizontalement que verticalement est 1’élément 3.6 de pas 70 pm (le contraste pour cet élément est
de 0,4). Une résolution supérieure était attendue. Les défauts spatiaux du faisceau pompe, la
biréfringence du cristal ou encore un défaut au réglage optimal, pourraient entre autres expliquer cet
écart.

Figure 2.40 :Image de la mire USAF formée avec le faisceau complémentaire.

Figure 2.41 : Spectre de Fourier de I’image précédente.
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2.3.4.e. Filtrage spatial et dynamique.

Gréce a ’accord de phase non colinéaire que nous avons mis en ceuvre un filtrage spatial va
étre possible. Il va permettre une réjection plus efficace du faisceau signal : le systéme des
polariseurs croisés permettait seulement un taux de réjection du faisceau signal de 40 dB. Deux
diaphragmes sont ajoutés sur le montage expérimental pour assurer ce filtrage spatial. Un premier,
noté D sur la figure 2.42, est placé dans le plan de Fourier de la lentille L et est centré sur 1’ordre
zéro de I’image portée par 1’onde signal. Sa dimension est réduite le plus possible, tout en veillant &
ne pas dégrader la résolution sur 1’image. Un deuxiéme diaphragme, noté Dy, est ajouté dans le
plan focal de la lentille L3. Il est centré sur I’ordre zéro de I’image portée par le faisceau
complémentaire et sa dimension est ajustée d’une maniére équivalente 2 celle du diaphragme Dj.
Dans ces conditions, le spectre de Fimage portée par I’onde signal est formé sur la partie obturée du
diaphragme D3 (cf. fig. 2.42). Seul le faisceau complémentaire illumine ainsi la caméra. Dans ces
conditions, I’image résolue temporellement est réellement réalisée sur fond noir. La dynamique de
notre systéme est donc uniquement liée au niveau minimal du signal lumineux que ’on peut
détecter. On peut observer une image de la mire jusqu’a des atténuations du signal de 10%2 (voir la
sous-section suivante pour cette mesure). La dynamique est donc de 52 dB 4 la cadence vidéo.

Complémentaire — — — —

Signal

objet image finale

Plan de

Plande . Fourier

Fourier image intermédiaire

Figure 2.42 : Tracé des rayons lumineux (hors cristal) pour un point donné de ’objet (i.e. de 1’image) explicitant le

filtrage spatial réalisé par les diaphragmes Dy et Dy (voir texte).

Pour conclure cette section, notre systéme expérimental permet donc la réalisation d’images
2D 4 la cadence vidéo avec un nombre de points résolus sur I’image de I’ordre de 1000 23, La
dynamique est de 52 dB et la résolution longitudinale est de 32 pm dans 1’air. Avec notre choix

23 1000 éléments de dimensions 70 pm par 70 pm sont résolus pour un champ circulaire de 2,5 mm de diamétre.
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d’un grandissement de 0,5 sur le cristal, ou est réalisée I’amplification paramétrique d’images, une
résolution spatiale transversale de 70 pm est obtenue.

Le choix d’un grandissement de 3 et I’accroissement de 1’ouverture numérique de notre
systéme optique pourraient procurer une résolution de 12 um sur I’objet (division d’un facteur 6),
mais le diamétre du champ (de symétrie circulaire) observé sur I’objet serait alors aussi réduit d’un
méme facteur 6 : le nombre de points résolus sur 1’objet reste identique quel que soit le
grandissement (pour une répartition spatiale de 1’éclairement du faisceau pompe qui reste
inchangée). Ces caractéristiques font de cette méthode une technique qui s’avére compétitive par
rapport aux techniques d’OCT, tout du moins pour ce qui concerne la résolution et la vitesse
d’acquisition.

Gréce notamment au filtrage spatial permis par ’accord de phase non colinéaire, qui parfait
la réjection-du faisceau signal déja partiellement achevée par le jeu des polariseurs croisés, les
images résolues en profondeur sont réellement obtenues sur fond noir. Il reste maintenant & voir si
ces performances obtenues avec des dbjets placés dans ’air peuvent étre conservées dans le cas

d’une imagerie en milieu diffusant.

2.4. Application a Pimagerie résolue en profondeur 3 travers des milieux diffusants.

La présentation des résultats va suivre ’ordre chronologique suivant lesquels ils ont été
obtenus. Nous aborderons successivement le cas de milieux diffusants artificiels liquides puis
solides, la démarche étant de se rapprocher progressivement d’un milieu simulant plus fidélement
un tissu biologique réel. Aprés avoir discuté ces résultats, on sera alors & méme d’évaluer les
perspectives de cette méthode pour son application effective 4 une imagerie in vivo et en temps réel
pour des tissus biologiques.

2.4.1.a. Images de la mire test 4 travers un milieu diffusant liquide.

Nous avons choisi de réaliser dans un premier temps une image de la mire test alors qu’elle
est située 1 cm derri¢re une cuve remplie d’une solution colloidale de nano-billes de latex et
d’eau [2.31 Doul 1 ’intérét d’un tel milieu, en plus d’étre homogéne, réside dans la possibilité
d’accentuer ou de réduire son caractére diffusant en faisant simplement varier la concentration en
billes de latex.

La solution mére de billes de latex utilisée pour cette expérience est fournie par la société
Seradyn Inc. Le diamétre des billes est égal 2 213 nm et la concentration massique est égale 4
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La solution mére de billes de latex utilisée pour cette expérience est fournie par la société
Seradyn Inc. Le diamétre des billes est égal a 213 nm et la concentration massique est égale a
10,2 %. Avec un indice de réfraction du latex de 1,59 et un rayonnement de longueur d’onde
800 nm dans le vide, la section efficace de diffusion G calculée avec la théorie de Mie est de
1,6.107!1 cm2 et le facteur d’anisotropie g est de 0,2. Le milieu diffuse donc a peu prés autant
vers ’avant que vers I’arri¢re. L’épaisseur de la cuve est de 5 mm. Elle est remplie au départ d’un
volume d’eau de 2 ml. On y ajoute progressivement & la micro-pipette une quantité de plus en plus
grande de solution mére.

L’image de la mire formée avec I’onde complémentaire est visualisée distinctement sans
dégradation de la résolution jusqu’a un ajout de 90 pl de cette solution (cf. fig. 2.43). Le temps
d’acquisition de cette image correspond 2 celui de la cadence vidéo et 1a position de la ligne a retard
‘est ajustée pour garantir un gain optimal. L’élément 3.6 (14,3 traits/mm), de pas égal 4 70 pum, est
alors résolu tant horizontalement que verticalement et I’on approche de la limite de détection de la
caméra Pulnix. Les contrastes pour cet élément sont respectivement de 0,15 et 0,10 pour les

directions verticale et horizontale.

2.43 : Image de la mire obtenue pour une position optimale de la ligne & retard et pour 90 pl de solution mére
ajoutée. Un profil réalisé sur la ligne en pointillés ajoutée sur I’image est présenté sur la figure 2.44. Les éléments
2.3, 3.3 et 3.6 sont repérés.
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(profil réalisé sur I’image 2.43). 1l chute 4 0,1 avec un déplacement de 20 pum de cette ligne a retard
(délai supplémentaire de 130 fs entre les temps d’arrivée des impulsions pompe et signal). L’image

est bien résolue en profondeur.
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Figure 2.44 : Courbe en trait plein : variation de 1’éclairement le long de la ligne en pointillés ajoutée sur la
figure 2.43. Courbe en pointillés : variation de I’éclairement au méme endroit sur la caméra avec un délai

supplémentaire de 130 fs entre les impulsions signal et pompe.

Si I’on effectue I'image de la mire USAF, toujours pour un délai optimal entre les
impulsions pompe et signal, mais avec cette fois uniquement de ’eau dans la cuve et en atténuant le
signal avec des filtres neutres, on retrouve des conditions d’éclairement 4 peu prés id'entiques sur le
capteur CDD pour une densité optique totale de =5,2 (cf. fig. 2.45). La solution aqueuse de billes de
latex pour un ajout de 90 ul de solution mére provoque donc une atténuation de la lumiére non
diffusée de 102, Le nombre de libres parcours moyens de diffusion (ns,) de cette solution est
donc de 12 pour I’aller et le retour puisque T =e"s avec T la transmission en puissance du milieu
(cf. paragraphe 1.2.2.a). Cette valeur est du méme ordre de grandeur que celle prédite par la théorie,
comprise entre 13 et 14 £ pour cette solution.



138 Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde.

2.45 : Image de la mire réalisée avec I'onde complémentaire & travers un jeu de filtres neutres équivalent 3 5,2 densités

optiques.
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2.46 : Profil de I’éclairement au niveau de la caméra réalisé le long de la ligne en pointillés ajoutée sur I'image 2.44.

Si I’on tourne légérement le polariseur placé avant la caméra (noté P sur la figure 2.26), une
fraction du faisceau signal I’illumine alors et la mire n’est plus visible (cf. fig. 2.47-(a)).
L’éclairement au niveau de la caméra da aux photons multidiffusés vers I’arriére est prédominant et
empéche alors la vision de la mire. Cet éclairement a une répartition d’allure gaussienne

(cf. fig. 2.47-(b)), liée a la répartition d’allure gaussienne de I’éclairement du faisceau pompe au
niveau du cristal.
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2.47 : Illumination de la caméra avec une fraction de ’onde signal : (a) image compléte ; (b) profil le long de la ligne

en pointillés.

‘ Notons que seul un rayonnement non diffusé semble étre détecté sur ’image 2.43 et ce quel
que soit la position de la ligne a retard. On n’observe pas, en effet, de fond d’allure gaussienne
comme pour 1’image 2.47. La contribution & I’image des photons multidiffusés, qui sortent en
méme temps que les photons constituant le rayonnement non diffusé et diffracté vers I’arriére sur la
mire, est donc négligeable pour cette configuration expérimentale. Ceci explique que les
performances en termes de résolutions spatiales soient conservées pour les images réalisées a
travers ce milieu diffusant liquide.

La limitation de notre méthode d’imagerie a la cadence vidéo apparait, ici, comme étant la
sensibilité de détection. Un accroissement de cette sensibilité pourrait, par exemple, étre possible
avec I’utilisation d’une caméra plus sensible ou encore avec une amplification de 1’onde
complémentaire par un deuxiéme processus paramétrique réalisé dans un troisiéme cristal non
linéaire de plus grande longueur?4,

On peut chercher a déterminer, tout de méme, & partir de quelle “épaisseur” en milieu
diffusant, la contribution de la lumiére multidiffusée émergeant du milieu pendant I’ouverture de la
porte temporelle va devenir plus importante que la contribution de la lumiére non diffusée et

diffractée vers I’arriére sur la mire. C’est ’objet du prochain paragraphe.

24 Dans ce cas, la sélection temporelle étant déja achevée grice au premier processus d’APO dans le cristal noté
BBOjj, le deuxiéme processus non linéaire pourrait étre réalisé avec des impulsions pompe et complémentaire de
durées allongées et ce dans un cristal taillé pour un accord de type I (degr plus élevé). Seul compterait alors d’obtenir
un gain d’amplification plus élevé sans plus se soucier de la réalisation d’une porte temporelle.
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2.4.1.b. Détermination de limitation de la sélection par porte temporelle pour la réalisation

d’une imagerie 2D en configuration de rétrodiffusion.

La prédominance de la lumiére multidiffusée vers I’arriére sur la lumiére non diffusée et
diffractée sur I’objet pourrait se manifester pour une “épaisseur” en milieu diffusant peu supérieure
a notre limite de sensibilité de 12-13 £;  la cadence vidéo (cf. fig. 2.48). Pour déterminer cette
valeur, on va utiliser une caméra permettant I’acquisition d’images durant des durées variables. La
sensibilité de notre systéme sera ainsi artificiellement augmentée grice a I'utilisation de temps de
pose supérieurs A ceux que I’on a 4 la cadence vidéo. La caméra CCD utilisée pour cette expérience
est une caméra refroidie par effet Peltier (caméra Sensys 12 bits dotée d’un capteur KAF 400).
L’obturateur mécanique de la caméra permet un temps d’exposition minimal de 16 ms. Dans
I’expérience précédente, le placement de la mire derriére la cuve pouvait étre favorable a une
moindre détection des photons multidiffusés sortant durant I’ouverture de la porte temporelle (cf.
fig. 2.48). La mire est donc placée cette fois a I’intérieur de la cuve (d’épaisseur 1 cm). Elle est
située 4 une distance de la face avant de la cuve égale 4 1 mm, une profondeur de 1’ordre de
grandeur de celle pour laquelle on espére pouvoir observer dans un milieu biologique réel.

Pyt <+

1 signal non diffusé

A,
y
I\

temps

signal multidiffisé milieu diffusant

Figure 2.48 : Limitation de la sélection par porte temporelle.

La solution de billes de latex utilisée pour cette expérience est fournie par la société Dow

France. Le diamétre des billes est sensiblement égal & celles de I’expérience précédente soit

~200 nm et la concentration de la solution mére est de =~1.10'* billes.cm™. Les valeurs

numériques de la section efficace de diffusion o et du facteur d’anisotropie g sont respectivement

d’environ 1,2.10_11 cm? et 0,2.
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Au volume d’eau initial de 14 ml, on ajoute progressivement a la micro-pipette une quantité
de plus en plus importante de solution mére de billes de latex. Pour un ajout de 1090 pl, on atteint
les limites de détection de la caméra pour le temps de pose minimal de 16 ms : les images
apparaissant sur le moniteur sont alors & peine visibles. Si I’on observe néanmoins attentivement ces
images, des fluctuations temporelles de 1’éclairement sont décelables.

Si ’on réalise la méme image avec, cette fois, la cuve remplie uniquement d’eau et que I’on
ajoute des filtres neutres sur la voie signal jusqu’a obtenir le méme niveau d’éclairement sur la
caméra, toujours pour une position optimale de la ligne & retard, on n’observe alors pas de telles
fluctuations dans le temps. Les fluctuations temporelles de 1’éclairement étaient donc bien liées a de
la lumiére multidiffusée qui sort durant 1’ouverture de la porte temporelle. La densité optique pour
I’ensemble des filtres neutres, ajoutés pour obtenir un méme éclairement que pour la solution
diffusante, est de 6,2 soit I’équivalent de I’atténuation provoquée par un milieu diffusant supérieur a
14 £, pour le signal non diffusé.

Pour un milieu diffusant liquide, toujours avec 1090 pl de solution mére ajoutée comme
précédemment, mais avec cette fois un temps de pose de 116 ms, on obtient ’image présentée sur la
figure 2.49-(a). Le contraste mesuré est alors de seulement 0,05 pour I’élément 3.6 (pour les
directions horizontale et verticale). L’observation sur le moniteur est néanmoins confortable car le
logiciel d’acquisition de I’image permet un ajustement automatique des niveaux.de gris sur le
moniteur. Le niveau bas (noir) pour le moniteur est attribué aux niveaux des pixels recevant les plus
faibles flux alors que le niveau haut (blanc) est attribué aux niveaux des pixels recevant les plus forts
flux. En observant un profil réalisé le long de la ligne en pointillé (cf. fig. 2.49-(b)), on constate
qu’a ’image de la mire se superpose un fond d’allure gaussienne qui est bien la caractéristique
d’un bruit de multidiffusion pour notre expérience (cf. fig. 2.47). Cette répartition gaussienne est,
on I’a déja vu, reliée 4 I’allure gaussienne de I’éclairement du faisceau pompe sur la cristal.
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2.49 (a) : Image de 1a mire pour 1090 ul de solution mére ajoutée et pour un temps de pause de 116 ms. (b) : Profil

de I’éclairement réalisé sur la ligne en pointillés ajoutée sur I'image.

Sur 1a figure 2.50, sont portés deux profils de 1’éclairement (au méme endroit que sur la
figure 2.49) pour deux positions de la ligne a retard et pour un temps d’intégration de 1 s : une
pour la position optimale qui permet la meijlleure visualisation possible de I’image, I’autre pour un
décalage temporel supplémentaire de ~1,3 ps entre les temps d’arrivée des impulsions pompe et
signal (déplacement de la ligne a retard de 200 pm). On constate que le fond d’alture gaussienne lié
4 la multidiffusion vers 1’atriére varie peu en fonction du décalage temporel. Une soustraction de
ces deux courbes permet donc d’obtenir une image plus contrastée de la mire. Par exemple,
1’élément 3.4 voit ainsi son contraste augmenter de 0,13 4 0,60 (cf. fig. 2.50).



Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde. 143

2000

— At optimal
""""" At optimal +1,3 ps

1500

1000

éclairement (u.a.)

500

0 50 100 150 200
position du pixel (u.a.)
Figure 2.50 : Profils de I’éclairement au niveau de la caméra, le long d’une ligne proche de celle représentée sur la
figure 2.48, pour un temps d’intégration de 1 s. La courbe en trait plein est obtenue pour une position de la ligne 2
retard optimale alors que celle en pointillés est obtenue avec un décalage temporel supplémentaire de 1,3 ps. La
courbe en tirets représente la différence entre ces deux courbes. L’élément 3.4 est situé entre les deux droites verticales

en pointillés.

On constate d’aprés ces images que, méme lorsque le niveau de lumiére multidiffusée
devient du méme ordre de grandeur que celui de la lumiére non diffusée, la résolution est trés peu
dégradée. L’éclairement sur la caméra créé par la multidiffusion vers I’arriére a en effet une
variation continue (cf. la courbe en pointillé sur la figure 2.50). Le speckle a été réduit?5 du fait des
mouvements des nano-billes de latex. Si le milieu diffusant était figé a 1’échelle du temps de pose,
on aurait au contraire une fluctuation spatiale rapide de cet éclairement, fluctuation spatiale typique
d’une figure de speckle. Les billes, de faibles dimensions, sont animées de mouvements aléatoires
incessants du fait de I’agitation thermique qui les affectent lorsqu’elles sont en suspension dans un
liquide. Les caractéristiques de ce mouvement, appelé mouvement brownien, dépendent notamment
de la taille des billes, de la viscosité et de la température du liquide dans lequel elles baignent. La
fluctuation temporelle du champ émergeant du milieu diffusant va dépendre de ces caractéristiques.
De nombreuses informations peuvent d’ailleurs étre déduites de la corrélation temporelle de
I’éclairement observé en un point du champ, par exemple sur les vitesses de déplacement des
particules, les interactions entre les différentes particules du milieu [2-32 Mar, 2.33 Mac, 2.34 Fra],

25 Lrexpression de réduction de la figure de speckle traduit la diminution de 1’écart-type des fluctuations de
I’éclairement aprés intégration de différentes figures de speckle décorrélées entre elles.
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Notons que ces études sont d’ordinaire effectuées avec I’ensemble du rayonnement diffusé vers
I’arriére alors que dans notre cas la figure de speckle est uniquement créée par les photons qui
sortent durant 1’ouverture de la porte temporelle.

On peut évaluer le temps moyen mis par une nano-bille pour se déplacer d’une moiti¢ de
longueur d’onde. La valeur moyenne du carré du déplacement Ar d’une nano-bille aprés une
propagation aléatoire effectuée durant un temps T est donnée pour un mouvement brownien par :

(Ar2>z6 D1, @.4.1)

avec D la constante de diffusion de Stokes-Einstein égale a :

D= kT s 2.4.2)
6mtMR

aveck, To, M et R, respectivement la constante de Boltzman, la température du liquide, sa viscosité

et le rayon des sphéres. Pour des billes de 200 nm de diamétre, baignant dans 1’eau26 4 291 K, on

obtient une valeur de D d’environ 2 |.1.m2 s, D’aprés la relation (2.4.1), le temps moyen que

prennent les billes pour effectuer un déplacement de I’ordre de la moitié¢ de la longueur d’onde

optique est égal a :
}\‘2
T = . 243
M2EoT (2.4.3)

La valeur numérique de Ty ;, est égale & 13 ms 4 800 nm. Les fluctuations temporelles des

figures de speckle créées par la lumiére multidiffusée vers 1’arriére sont donc rapides
comparativement aux temps de pose de 1’expérience (1 s pour les profils de la figure 2.50).

En conclusion, pour notre configuration expérimentale et pour notre milieu diffusant liquide
(homogéne et diffusant la lumiére autant vers I’avant que vers 1’arriére), le niveau de signal
multidiffusé vers I’arriére devient du méme ordre de grandeur que le signal non diffusé pour une
épaisseur en milieu diffusant de 14 4 15 £,. L’observation dans des bonnes conditions de I’image

est toujours possible pour notre milieu diffusant liquide car le speckle est réduit du fait du

26 Pour I’eau n=1027 cp= 1,027.10'3 U.S.1(cp est I’abréviation de centipoise et k =1,38 10_23 U.S.I.
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mouvement brownien des nano-billes de latex. La résolution est alors préservée et seul le contraste
de I’'image diminue progressivement avec I’accroissement du caractére diffusant. Naturellement,
cette valeur limite de 14-15 ¢ dépend de I’ouverture numérique du systéme. Les dimensions des
diaphragmes D1 et D ayant été réduites jusqu’a étre adaptées a notre résolution sur ’objet de
70 pm, cette ouverture numérique est d’environ 0,6° pour le demi-angle d’ouverture (cf.
relation (2.2.15)). Si cette derniére était plus élevée (et donc la résolution spatiale transversale
augmentée), la prédominance du signal multidiffusé vers 1’arriére sur le signal non diffusé
surviendrait pour une épaisseur en milieu diffusant moins élevée. On récolterait, en effet, plus de
photons diffusés (la sélection spatiale serait moins importante).

Dans le cas d’un tissu biologique, la diffusion est plus préférentiellement marquée vers
I’avant. La limitation. liée 2 la rétrodiffusion vers Parriére ne va donc survenir que pour une
épaisseur en milieu diffusant plus importante, ce qui offre une perspective encourageante. Par
contre, un tissu biologique est quasi immobile, inhomogéne et de plus diffuse fortement vers 1’avant,
caractéristiques qui peuvent étre sources de problémes supplémentaires. L’étape suivante a donc été
de chercher a effectuer I’image de la mire test  travers cette fois un objet diffusant artificiel qui soit
a la fois solide, inhomogéne et diffusant fortement vers 1’avant.

2.4.2. Milieu diffusant solide.

Le milieu choisi, fabriqué et prété par 1’équipe du Dr. Paul French de I’Imperial College &
Londres, est constitué de sphéres en silice (@=1 pm) dispersées dans de la résine araldite (résine
époxyde). Un échantillon similaire a servi & déterminer les performances de leur méthode
d’imagerie résolue en profondeur, qui utilise I’holographie a faible longueur de cohérence
temporelle (cf. paragraphe 1.3.4.a). On pourra ainsi comparer nos résultats a ceux qu’ils ont
obtenus. Ce milieu diffusant est assez inhomogeéne. Il est notamment plus opaque sur les bords
qu’en son centre. De fines inclusions y sont aussi visibles a I’ceil nu. Par contre, son épaisseur,
égale a =1,2 mm, est a peu prés constante sur I’ensemble de I’échantillon. La concentration en billes
de silice dans la résine époxyde est de 0,45 %. En tenant compte des valeurs des indices de la silice
et de la résine époxyde (resp. 1,45 et 1,53), le libre parcours moyen de diffusion est de 0,8 mm et le
facteur d’anisotropie g de 0,9. Le nombre de libres parcours moyens théorique pour I’aller et le
retour devrait donc étre de 3, mais il est pourtant mesuré expérimentalement a des valeurs bien

supérieures, valeurs toujours supérieures & 6 ¢, pour ’aller et le retour et ce quel que soit I’endroit

éclairé de I’échantillon (voir les paragraphes suivants pour les mesures). La présence d’aggrégats de
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d’aggrégats de billes, qui auraient pu se former durant la fabrication de 1’échantillon, et une
répartition inhomogene des billes doivent étre & I’origine de cette inadéquation.

Nous avons cherché a observer des objets test placés juste derriére ce milieu diffusant
artificiel. Le probléme du speckle se pose alors de maniére cruciale du fait des effets combinés de la
cohérence spatiale élevée du faisceau d’illumination, de I’immobilité et de I’inhomogénéité du

milieu diffusant.

2.4.2.a. Réduction du speckle a cadence vidéo.

On a cherché a réduire ce speckle en décalant a la fois spatialement et angulairement le
faisceau signal sur I’objet observé (I’objet étant une mire ou une piéce de monnaie : cf, fig. 2.51).
Pour ce faire, un miroir de renvoi, situé avant le systéme afocal précédent le premier cristal de
BBOj, est monté sur un haut-parleur, alimenté par un générateur de tension sinusoidale 4 la
fréquence de =1 kHzs.

Avant de réaliser I’image d’une mire ou d’une piéce placée juste derriére le milieu diffusant
solide en volume, une expérience préliminaire a été effectuée, pour laquelle ’on place un dépoli
avant le cube a séparation de polarisation (noté CSP sur la figure). On enléve alors le milieu
diffusant solide en volume.

Si’on observe la mire avec le dépoli (diffuseur en surface) placé avant le cube séparateur,
P’image formée par 1’onde complémentaire, alors que le haut-parleur est 4 1’arrét, est présentée sur
la figure 2.52-(a). Le speckle empéche la vision des éléments de faibles dimensions et altére méme
celles de grandes dimensions. Avec le haut-parleur en fonctionnement (cf. fig. 2.52-(b)),
I’observation de I’image est alors beaucoup plus confortable, méme si le speckle n’est pas
entierement réduit. L’élément 3.2 de pas 111 pm est par exemple discernable tant horizontalement
que verticalement avec un contraste de I’ordre de 0,15. Le temps de pose de ces images correspond

a celui de la cadence vidéo.
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Expériences :
800 nm soit soit
31 (())8 ﬁ 1 dépoli | 1 milieu diffusant solide
1 LY
1 kHz J{
Lentille Lentille BBOI

S M T Y

Haut-parleur Y  mire ou piéce de monnaie
vibrant & = 1kHz - Faisceau signal

Figure 2.51 : Réduction du speckle par ajout d’un haut-parleur (pot vibrant) a I’entrée du montage. Une expérience
préliminaire permet d’observer la réduction du speckle, alors que le milieu diffusant solide est absent, mais qu’un
dépoli est placé avant le cube a séparation de polarisation (expérience qui correspond aux images de la figure 2.52). Ce
dépoli est ensuite enlevé pour étudier les performances de notre expérience pour I’imagerie en rétroréflexion a travers
un milieu diffusant solide en volume (expérience qui correspond aux images des figures 2.54 4 2.57).

Figure 2.52 : Images de la mire test réalisée avec un dépoli placé avant le cube séparateur avec (a) le haut parleur &
I’arrét et (b) le haut parleur en fonctionnement.

Pour ce milieu diffusant en surface, placé avant le cube a séparation de polarisation et
traversé une seule fois, la réduction du speckle est donc possible a la cadence vidéo avec le seul ajout
de ce haut-parleur a I’entrée du montage. Le speckle devrait aussi pouvoir étre réduit dans le cas de
I’observation a travers notre milieu diffusant en volume qui est traversé en aller et retour. Dans ce
cas, la réduction du speckle va étre possible du fait de la variation de I’angle d’incidence du faisceau
signai sur le milieu diffusant en volume. Alors que la forme du front d’onde pour le signal non
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non diffusé va étre inchangée pour une variation de I’angle du faisceau d’incidence (on aura juste
une variation angulaire de sa direction de propagation soit une translation du spectre de Fourier
dans le plan focal image de la lentille L3), le front d’onde de la composante diffusée dans le milieu

va lui &tre transformé. L’onde ne va pas voir en effet le méme milieu diffusant en volume

(cf. fig. 2.53).
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Figure 2.53 : Réduction du speckle par variation de 1’orientation du faisceau d’illumination sur le milieu diffusant en
volume.

2.4.2.b. Image d’une piéce de monnaie.

Pour valider cette méthode, on a réalisé I’image d’une piéce de 50 centimes 2 travers le
milieu solide en un de ses endroits les plus diffusants, endroit pour lequel le nombre de libres
parcours moyens de diffusion (n¢;) est évalué a une valeur supérieure a 10 pour I’aller et le
retour?’. La partie imagée de cette piéce est le morceau “CA” de FRANCAISE (cf. fig. 2.54). Les
sculptures des lettres apparaissent en saillie par rapport au bloc quasi plan de la piéce. La largeur de
1a barre horizontale du A est d’environ 300 um et celle du C d’environ 200 pm. Les images (a) et
(b) sont réalisées avec le haut-parleur a I’arrét et les images (c) et (d) avec le haut-parleur en
marche. Deux de ces images, (a) et (c), sont réalisées avec une position de la ligne a retard ajustée
pour la partie supérieure de la lettre A. La lettre ¢, de hauteur différente, apparait moins
clairement. Les images (b) et (c) sont réalisées avec un déplacement de la ligne a retard de 100 pum.
On image alors le “fond” de la piéce et le “CA” apparait en sombre sur fond clair.

27 La méthode utilisée pour estimer ng est identique & celles des paragraphes précédents : on mesure I’éclairement

pour les parties brillantes de 1’image, puis on recherche pour quelle atténuation du faisceau signal, en ’absence de
milieu diffusant mais en ajoutant des filtres neutres, on retrouve les mémes conditions d’éclairement. On en déduit
alors la valeur de nfg, ici nfy=10. Cette méthode présuppose que 1’éclairement de I’image est 1ié au rayonnement

non diffusé. Ici une partie non négligeable du rayonnement détecté a subi une diffusion vers 1’avant, la valeur de nfg
est donc sous-estimée. On ne donne donc ici que sa valeur limite inférieure.



Chapitre 2 : Amplification paramétrique optique d’images en régime femtoseconde. 149

Pour ce qui concerne les images réalisées le haut-parleur a I’arrét, si la partie supérieure du
A peut encore étre partiellement devinée sur I’image (a), le speckle brouille complétement 1’image
(b). Une fois le haut-parleur en marche, la réduction du speckle est suffisamment efficace pour que
les lettres apparaissent trés nettement sur ces deux images. Noter bien que ce speckle est dii 4 de la
lumiére diffusée vers I’avant et diffractée par I’objet ef non a de la lumiere multidiffusée vers
1’arriére comme pour 1’expérience précédente avec les billes de latex : si I’on retire la piece situé

derriére le milieu diffusant, I’'image disparait.

© @
Figure 2.54 : Images de la piéce de monnaie placée dans I’air avec le milieu diffusant solide placé devant. Les zones
imagées sur la piéce sont plus larges lorsque le haut-parleur est en marche : le faisceau signal est décalé spatialement
sur la piéce du fait de la vibration du haut-parleur. Se référer au texte ci dessus pour les conditions d’obtention de ces
différentes images.

La réduction du speckle améliore donc les images et I’on réussit a imager distinctement deux
plans situés & 100 pm 1"un de I’autre. Une réduction plus compléte du speckle serait pourtant
nécessaire pour 1’obtention d’une image de meilleure qualité : temps d’intégration plus long (la
caméra Pulnix utilisée pour cette expérience ne permettait pas la variation du temps d’exposition),
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accroissement de 1’inclinaison du faisceau sur le milieu diffusant en volume... L’utilisation d’une
méthode plus classique, comme celle du diffuseur tournant, pourrait aussi étre essayée pour réduire
le speckle. 11 faudrait alors éviter une perte trop importante du flux lumineux, une contrainte que ne
posséde pas notre méthode : I’intégralité du flux lumineux étant utilisée pour réaliser les images.

Pour une étude plus quantitative, on remplace maintenant la piéce de monnaie par la mire de
résolution.

2.4.2.c. Image de la mire test.

L’image de la mire test USAF a été effectuée dans les mémes conditions. L’élément 0.4
(1,41 traits/mm), de pas 709 pm, soit une largeur de barre de 353 um est clairement résolu lorsque
le haut-parleur est en fonctionnement (cf. fig. 2.55 -(a)). Avec un déplacement continu de la ligne
retard, I’image se brouille progressivement : les niveaux haut et bas tendent a s’égaliser alors que
I’éclairement moyen diminue. On détecte alors un signal diffusé vers I’avant. Sur la figure 2.55-(c)
est, par exemple, présentée une image pour un déplacement de 40 um de la ligne a retard alors que

le haut-parleur est toujours en marche. L’image (b) est obtenue dans les mémes conditions que (a).2
la différence prés que le haut-parleur est, cette fois, a 1’arrét.
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Figure 2.55 : Images de I’élément 0.4 a travers 1’échantillon en son endroit le plus diffusant (nf;>10) : (a) pour le
position optimale de la ligne a retard avec le haut-parleur en fonctionnement, (b) idem avec le haut-parleur a I’arrét, et
(c) avec un déplacement de 40 pm de la ligne a retard par rapport a la position précédente et avec le haut-parleur en
marche. Les profils (d), (e) et (f), réalisés le long de la ligne notée A sont présentés au-dessous de chacune des images.

D’aprés cette expérience, on constate que la diffusion vers 1’avant va étre responsable de la
dégradation de la résolution longitudinale. L’éclairement intégré sur I’ensemble de la caméra
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diminue de maniére moins rapide que lorsque le signal détecté était uniquement un rayonnement
non diffusé. Sur la figure 2.56, sont représentées ces deux décroissances mesurées en utilisant la
caméra CCD. Les images 2.55-(a) et (c) sont représentées sur cette courbe. On détecte un
éclairement de I’ordre de grandeur de la moitié de I’éclairement maximal obtenu pour un ajustement
optimal, avec un déplacement de le ligne a retard de 80 pm (demnier point a droite).

Image 2.55 (¢)

g 0.2 | Image 2.55 (a)

T T T T 1
0 20 40 60 80
déplacement ligne A retard (um)

Figure 2.56 : Evolution de I’éclairement moyen sur ’ensemble de la caméra pour différentes positions de la ligne &
retard. Les courbes en trait plein relient les point expérimentaux obtenus avec le milieu diffusant (cercles) ou sans le

milieu diffusant (triangles). Les points correspondant aux images 2.55 (a) et (c) sont repérées pour exemple.

Attachons-nous maintenant a la résolution spatiale transversale. Si 1’on cherche & observer
des détails plus fins de la mire test, les éléments 1.3 et 1.4 par exemple, de pas respectifs 397 et
352 pm, le speckle reste trop important malgré 1’amélioration apportée par le pot vibrant (cf.
fig. 2.57 (a) et (b)). Les barres sont & peine distinctes.

Si ’on déplace I’échantillon pour le traverser en des endroits moins diffusant, ces éléments
peuvent alors étre clairement résolus. Les images (c) et (d) de la figure 2.57 sont par exemple
obtenues pour une épaisseur de milieu diffusant de 8-9 £. Sil’on déplace la ligne a retard, I’image
garde une apparence quasi identique : I’éclairement diminue de maniére uniforme sur 1’ensemble de
I’image. Le signal prédominant ne semble donc pas ici étre un rayonnement diffusé de nombreuses
fois vers I’avant comme précédemment. Cette hypothése semble confortée par la faible amélioration
apportée par le fonctionnement du haut-parleur entre les images (c) et (d) comparativement aux cas
précédents ol le faisceau traversait un endroit plus diffusant. Malgré cela, il est pourtant difficile
d’observer des éléments plus fins. Les inhomogénéités et les gradients d’indice pourraient
expliquer cette difficulté. Pour observer des détails plus fins comme les éléments 2.3 4 2.5, il faut
éclairer le milieu diffusant en son centre, I’endroit le moins diffusant de I’échantillon (cf. fig.2.57-
(e) et (f)). L’élément 2.4 de pas de 177 pm (largeur de barre de 88 pm) est par exemple résolu que
le haut-parleur soit en marche ou & I’arrét. Les détails plus fins ne peuvent étre observés.
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)

Figure 2.57 : (a) et (b) : Images des éléments 1.3 et 1.4 pour nf;>10; (c) et (d) : Images des mémes éléments pour
né;= 8-9 ; (e) et (f) : Images des éléments 2.3 4 2.5 pour nf;=6-7. Les images (a), (c) et (¢) sont le haut-parleur &

I’arrét, les autres en fonctionnement.
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En conclusion, avec ce milieu diffusant artificiel solide, dont les caractéristiques de diffusion
se rapprochent plus de celles d’un tissu biologique réel, la diffusion vers I’avant apparait donc
comme la limitation fondamentale de notre méthode.

Des photons multidiffusés vers ’avant et réfléchis par la structure observée brouillent en
effet les images obtenues lorsque le caractére diffusant devient trop accentué (> 10 £,). Méme si la
réduction du speckle entreprise a la cadence vidéo permet une amélioration des images, une
résolution spatiale transversale de seulement 700 pm est obtenue. Il semble que cette résolution
spatiale transversale pourrait étre néanmoins améliorée avec une réduction de speckle plus efficace.
Une étude plus systématique serait & entreprendre suite  cette étude préliminaire.

Un important probléme réside dans la dégradation de la résolution longitudinale du fait de la
diffusion vers I’avant. De ceci découle une difficulté & observer une interface qui serait enterrée
1égérement plus profondément qu’une autre.

Signalons pour finir les résultats obtenus par 1’équipe de P. French de I’Jmperial College
qui a réalisé des images résolues en profondeur avec un milieu diffusant similaire (235 Jon], Avec le
milieu diffusant immobile, des éléments de 600 um de pas (détails de 300 pm) ont pu étre observés
pour un endroit de I’échantillon estimé & 8,6 ¢, pour I’aller et retour. En agitant 1’échantillon de
maniére a réduire le speckle, ’observation d’éléments de pas 460 pm a pu étre réalisé?8. Les
auteurs ne mettent pas en évidence le role de la diffusion vers 1’avant, mais proposent une solution
alternative pour la réduction du speckle permise pour leur méthode holographique : I’utilisation
d’une source 2 faible longueur de cohérence spatiale (voir paragraphe 1.3.4.a).

2.5 Conclusion et perspectives pour I’expérience d’APO.

Pour ce qui concerne la réalisation d’un systéme d’imagerie opérant a cadence vidéo et en
configuration de rétrodiffusion, I’objectif fixé initialement a été atteint. Les résolutions spatiales
longitudinale et transversale pour un objet placé dans I’air sans milieu diffusant sont respectivement
de 32 pm et 70 pm pour un champ circulaire sur I’objet de =2,5 mm de diamétre.

Cette résolution spatiale transversale a pu étre obtenue notamment grice 4 la réalisation d’un
accord de phase non colinéaire que nous avons explicité. Ce choix d’un accord de phase non
colinéaire a aussi permis d’obtenir des images résolues en profondeur qui apparaissent sur un fond
noir quasi parfait grace a la réalisation d’un filtrage spatial permettant de rejeter le résidu de faisceau
signal non totalement éliminé par le jeu des polarisations croisées.

28 Ces images peuvent étre consultées sur internet : http:/epubs.osa.org/oearchive/source/4055.htm.
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Pour ce qui concerne ’application effective de la méthode 4 une imagerie en milieu
diffusant, on a montré que les effets négatifs liés a la multidiffusion de la lumiére vers l’arriére, qui
pouvaient & priori apparaitre comme une limitation fondamentale pour une configuration d’imagerie
2D en rétrodiffusion ne se manifestent, en fait, pour notre configuration expérimentale que pour
une épaisseur en milieu diffusant de 14 4 15 £, pour ’aller et le retour dans le cas d’une diffusion
qui se fait autant vers I’avant que vers ’arriére. Dans le cas d’un tissu biologique ol la diffusion est
trés marquée vers I’avant, cette limitation surviendrait donc pour une épaisseur en milieu diffusant
supérieure. Cet effet n’est donc pas une limitation fondamentale.

A contrario, ¢’ est I’effet de cette forte diffusion vers I’avant qui est la source de problémes
importants avec notre source spatialement cohérente. On a montré, en effet, en utilisant un milieu
solide artificiel présentant une diffusion marquée vers I’avant que les résolutions spatiales
transversale et longitudinale sont trés fortement dégradées. De la lumiére diffusée vers ’avant est
diffractée vers I’arriére sur la structure observée puis est de nouveau diffusée vers 1’avant durant
son trajet retour. Les images obtenues par APO sont alors tres fortement dégradées par le speckle.
Les études préliminaires de réduction de ce speckle qui ont été entamées devront étre poursuivies
suite & ce travail de maniére & optimiser les résolutions spatiales transversales (actuellement
seulement d’environ 700 pm pour un milieu diffusant qui présente un nombre de libres parcours
moyens de diffusion au moins supérieur a 10).

Méme avec une optimisation de la réduction du speckle, il apparait néanmoins que cette
méthode parait en fait malheureusement peu prometteuse pour une imagerie structurelle réellement
efficace dans des tissus biologiques. Ce constat est accentué par les résultats récents produits par
les techniques d’OCT point par point ou OCT 2D qui permettent maintenant 1’obtention d’images
avec des résolutions spatiales de I’ordre de 10 um a la cadence vidéo (cf. chapitre 1). Des
améliorations de notre méthode pourraient peut-étre permettre d’atteindre ces niveaux de résolution
mais difficilement de les surpasser. Le surcolit engendré par I’utilisation d’une source laser
impulsionnelle ne se justifie donc pas pour la réalisation d’une imagerie structurelle.

Malgré tout, certaines perspectives peuvent tout de méme s’avérer intéressantes : la
réalisation d’images avec différentes longueurs d’onde par exemple. Par addition des images
produites aux différentes longueurs d’onde, on pourrait, en effet, non seulement encore réduire le
speckle, mais on pourrait surtout obtenir des informations fonctionnelles sur le tissu. Par
soustraction d’images obtenues pour différentes longueurs d’onde, le repérage de tumeurs dans les
couches superficielles de la peau pourrait, par exemple, étre possible. De telles méthodes sont
d’ailleurs étudiées en configuration de transillumination pour la détection du cancer du sein ou la
transmission de deux longueurs d’ondes judicieusement choisies dépend fortement du degré de
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vascularisation des tissus traversées (une tumeur cancéreuse en développement est fortement
vascularisée). Le fait de disposer d’une source laser femtoseconde peut permettre 1’obtention de ces
différentes longueurs de maniére “assez simple” par amplification paramétrique optique d’un
continuum de lumiére blanche (cf. note de bas de page n°18 du chapitre 2).
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Parallélement a I’expérience d’amplification paramétrique optique d’images, une partie de ce
travail de thése a été consacrée a la réalisation d’une expérience de tomographie optique cohérente
(OCT).

Nous commencerons dans la premiére partie de ce chapitre par rappeler le principe et les
caractéristiques du mode de détection utilisé : la détection hétérodyne optique. Nous insisterons sur
ses avantages dans le cadre de I’imagerie & travers un milieu diffusant.

Dans une deuxiéme partie, nous décrirons le systéme OCT développé et nous expliquerons
notamment notre choix de la mise en ceuvre de la détection hétérodyne grice & I’effet électro-
optique.

Dans la demiére partie, nous présenterons quelques applications de notre technique de
tomographie optique cohérente dans le cas d’une faible focalisation, notamment I’imagerie de tissus
biologiques, comme la partie antérieure d’un ceil de lapin ou un oignon.

3.1. Intérét de la détection hétérodyne optique pour I’imagerie en milieu diffusant.

Nous avons vu dans le premier chapitre comment les méthodes de tomographie optique
cohérente (OCT) permettent la réalisation d’images dans un milieu qui diffuse la lumiére. Le
principe repose sur une mesure interférométrique entre 1’onde signal qui éclaire I’objet que 1°on veut
observer et une onde référence. C’est pourquoi, on parle de mode de détection optique cohérente.
Nous avons expliqué comment la faible longueur de cohérence temporelle de la source lumineuse
utilisée permet alors la sélection temporelle du rayonnement par sa phase (cf. paragraphe 1.3.4.a.).

Lorsque les faisceaux référence et signal possédent la méme fréquence optique instantanée;
le mode de détection optique cohérente est dit homodyne. S’il existe au contraire une différence de
fréquence instantanée entre les deux faisceaux, la détection va pouvoir étre réalisée sur le mode
hétérodyne.

Comme nous I’avons souligné dans le premier chapitre, le mode de détection hétérodyne est
presque toujours utilisé dans les méthodes de tomographie optique cohérente. Nous n’avions que
trés briévement mentionné ses caractéristiques et avantages. Nous allons dans cette partie les
détailler plus précisément.

3.1.1. Principe de la détection hétérodyne optique.

Expliquons son principe. Considérons pour ceci I’interférométre de Michelson représenté sur
la figure 3.1. Le faisceau lumineux issu de la source est divisé en deux parties : le faisceau signal,
qui est rétrodiffusé sur I’objet observé, et le faisceau référence, qui est réfléchi sur un miroir. Le
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faisceau référence est aussi appelé “oscillateur local”. Les deux faisceaux interférent 4 la sortie de
’interférométre a la surface d’un détecteur. On suppose, pour I’instant et pour simplifier, le cas
particulier ou I’état d’interférence est uniforme. On considére aussi, ici et dans les paragraphes

suivants, que les chemins optiques parcourus par chacun des deux faisceaux sont égaux : le champ
signal est donc cohérent avec le champ référence. On note Eg, et Eg, les amplitudes des champs

scalaires électriques associés respectivement aux ondes signal et référence et ¢ le déphasage entre
ces deux ondes. Grice & un dispositif quelconque, une variation temporelle périodique de ce
déphasage est induite. On verra par la suite quels processus peuvent permettre d’induire cette
variation temporelle du déphasage. Elle peut étre une simple variation sinusoidale a une fréquence
donnée ou étre n’importe quelle variation périodique : le point clef pour un mode de détection
hétérodyne optique est d’introduire une variation périodique de 1I’éclairement 4 la surface du

détecteur quadratique. Cet éclairement s’écrit :

E(t) o (ERO cos[2&vt] + Eg, cos| 2mvt + (j)(t)])2 , 3.1

avec Vv la fréquence optique de I’onde émise par la source.

i(t)
Photodiode

A

) Faisceau
Source Lentille signal

.....—»
-
U Lame ¢
séparatrice

Objet

Faisceau
référence

miroir référence

Figure 3.1 : Schéma explicitant le principe de la détection hétérodyne optique. Un dispositif quelconque non

représenté sur le schéma induit une variation sinusoidale du déphasage entre les faisceaux signal et référence.

L’intensité du courant généré dans le semi-conducteur, proportionnelle a cet éclairement, va
elle aussi varier de maniére périodique dans le temps. Soit k la constante de proportionnalité,
I’intensité s’écrit, en tenant compte du temps de réponse du détecteur quadratique, long devant la

période de 1’onde optique :
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i(t) =k(Ego® +Eso” +2ERoEs, cos[0(1)]) . 32)
Pour évaluer la valeur de la constante de proportionnalité k, considérons le cas ou un

rayonnement éclaire uniformément la surface S du détecteur, en ’absence de tout phénoméne
d’interférence. Soit E,, I’amplitude du champ électrique, on a tout simplement :

k= , (3.3)

avec 1 P’intensité du courant continu généré dans le détecteur donnée par :

i=2¢p 3.4

hv

ot 1 est le rendement quantique du détecteur, h la constante de Planck, e la charge élémentaire et P

la puissance de cette onde sur la surface S égale 4 :
1 2
P=—ce,SE,2, 3.5)
2
avec g, la permittivité diélectrique du vide et ¢ la vitesse de la lumiére dans le vide. D’aprés ces
derniéres relations, la constante k est donc donnée par :

E

k= cEyS . b (3.6)

N =
2

Ce facteur de proportionnalité k étant établi, revenons a notre équation de I’intensité du
photocourant (cf. (3.2)). La partie variable dans le temps de cette intensité, que I’on appelle courant
hétérodyne, est de la forme :

ipet(t) =2kEg,Eg, cos[o(t)] . 6.7

Comme I’intensité hétérodyne ine est proportionnelle au produit du champ référence par le
champ signal, I’amplitude de modulation de ce courant, aussi appelée amplitude de battement, va
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pouvoir étre élevée, méme avec un champ signal trés faible. Il suffit pour cela de choisir tout
simplement un champ référence élevé. On va ainsi avoir la possibilité de détecter des faisceaux
signaux cohérents! extrémement faibles, avec de simples photodiodes. De maniére imagée, on parle
d’effet “levier” de la détection cohérente. )

On verra dans un prochain paragraphe comment effectuer la mesure de la puissance des
faisceaux signaux cohérents suivant I’allure de la fonction déphasage ¢(t). Si ¢(t) est par exemple
une simple variation sinusoidale 4 la fréquence f;, les franges d’interférence vont défiler sur le
détecteur et la mesure du courant hétérodyne va étre effectuée autour de cette fréquence f,. On va
voir qu’un des avantages du mode de détection hétérodyne est de procurer un excellent rapport
signal & bruit sur cette mesure si I’on se place dans certaines conditions. Calculons donc ce rapport

signal 4 bruit.
3.1.2. Rapport signal a bruit.

La mesure du courant électrique & une fréquence donnée peut étre perturbée par différents
bruits. Chacun de ces bruits est caractérisé par sa densité spectrale de puissance de bruit, notée
Sip (f). Pour un systéme de mesure de bande passante Af, centrée a f, la puissance de bruit est

alors donnée, pour chacun de ces bruits, par :

£, +AF/2
% (for Af) = [Sip(f)df . 3.8)
f—A£/2

Si ces bruits sont indépendants, le bruit total affectant la mesure du photocourant est caractérisé par
une puissance de bruit (c’est-a-dire une variance) égale a la somme des différentes puissances de
bruit.

On va distinguer les bruits qui sont liés au rayonnement lumineux lui-méme, des bruits qui
sont liés au systéme de détection. On va considérer le cas d’un dispositif & base de semi-
conducteurs (photodiode ...).

Parmi les bruits liés au systéme de détection, on peut citer par exemple le bruit thermique
(dit bruit Johnson ou Nyquist), le bruit d obscurité et le bruit en 1/f13-1 Sall. Rappelons que le bruit
thermique est 1ié aux déplacements aléatoires des porteurs de charges dans tout matériau. Ce bruit
dépend de la résistance et de la température du matériau, ainsi que de la bande passante de mesure.

1 Jci, et dans la suite du mémoire, on écrira, pour alléger les notations, “faisceaux signaux cohérents” a la place de
“faisceaux signaux cohérents avec le faisceau référence”.
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Le bruit d’obscurité est 1ié¢ a une génération électron-trou dans la jonction qui peut survenir méme
en I’absence du rayonnement optique que 1’on souhaite détecter. Enfin, le bruit en 1/f tire son nom
de Pallure de sa densité spectrale de puissance de bruit qui suit une loi en 1/f. Ce bruit devient
important pour des fréquences inférieures & quelques kHz. Ces différents bruits peuvent étre
réduits en soignant la réalisation du systéme de détection (choix du détecteur, de la fréquence de

mesure...).

D’autres bruits sont liés au rayonnement lumineux lui-méme. Un bruit fondamental est le
bruit dit de photons. 1l découle de la nature corpusculaire de la lumiére et il est relié 4 une statistique
poissonnienne de I’arrivée des photons sur le détecteur : les temps d’arrivées des quanta de lumiére
sur le détecteur sont alors aléatoires. Le photocourant généré dans le détecteur va étre affecté lui
aussi par ce caractére totalement aléatoire de la distribution temporelle des photons. De ceci découle
un “bruit de mesure” : si N photoélectrons sont générés en moyenne durant le temps d’intégration
T du systéme de détection, alors I’écart-type sur les mesures du comptage des électrons vaut JN.
On montre alors que I’intensité du courant de photodétection a une variance 6,2 de la forme
(3.1 Sal] .

Gibz = 12e Af s (3.9)

avec Af la bande passante de mesure, € la charge élémentaire et i I’intensité du courant continu
généré par le rayonnement. Ce bruit est blanc, ¢’est-a-dire que quel que soit la bande passante de
mesure Af du systéme de détection, sa puissance de bruit (c’est-a-dire sa variance) est
indépendante de la fréquence centrale de mesure f,.

Des bruits, toujours liés au rayonnement optique lui-méme, peuvent s’ajouter au bruit de
photons. On parle d’exceés au bruit de photons. lls peuvent avoir des origines diverses. Pour une
lumiére laser, cet excés de bruit peut, par exemple, résulter d’instabilités mécaniques de la cavité
laser ou de battements entre les différents modes du laser. Quel que soit leurs origines, on peut
éliminer ces bruits par un systéme de double détection [3-2 Abb], Sans entrer dans les détails, on
s’arrange pour que, par un dispositif adéquat, les courants provenant de deux détecteurs soient en
opposition de phase. On les soustrait ensuite. Le bruit en excés au bruit de photons est corrélé sur
les deux courants, par contre le bruit de photons est, de par sa nature quantique, décorrélé. Aprés
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soustraction de ces courants, le seul bruit qui subsiste est le bruit de photons. Il s’agit du bruit
minimal de détection que 1’on peut espérer obtenir2.

On peut s’arranger pour que le bruit lié au rayonnement lumineux soit supérieur aux bruits
liés au systéme de détection, en choisissant tout simplement une puissance du faisceau référence
suffisamment élevée. Sont alors prépondérants le bruit de photons et ’exces au bruit de photons.
Supposons que ce dernier est négligeable. Le faisceau référence impose alors son bruit de photons
a I’ensemble du systéme de détection. Pour calculer le rapport signal a bruit, prenons le cas
particulier ou le déphasage temporel s’écrit simplement sous la forme : ¢(t) =2x fyt+¢,. Le

rapport signal a bruit en puissance, noté (SNR)puy;s , sécrit :

< ihet2 >
6.

(SNR)puis = 2
ib

, (3.10)

avec < ihetz (t) > la valeur quadratique moyenne du courant hétérodyne 4 la fréquence f, qui s’écrit
(cf. (3.7)) :

<ipet2(t) > = 4k? BE, Bd, <cos?(2m fyt+0,) > = 2k?EZ B}, . @.11)

Dans le cas ou le faisceau référence impose son bruit de photons (la puissance du faisceau
signal est négligeable devant celle du faisceau référence), la variance de bruit sur le courant
hétérodyne autour de la fréquence £, s’écrit (cf. (3.9)) :

Oip2 = 2kE} e Af , G.12)

puisque i= kE%{D. D’apreés les trois derniéres relations, on a donc :

_ kB}
(SNR)pyis = C—A;i , (3.13)
ou encore d’aprés les relations (3.5) et (3.6) :
_ P
(SNR)puis = VZ 7 (3.14)

2 Notons que 1’on peut tout de méme effectuer, dans des conditions trés particuliéres, des mesures avec un bruit
inférieur au bruit de photons : la statistique de I’arrivée des photons sur le détecteur est alors dite
sub poissonnienne [3-3 Poil,
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avec 1] le rendement quantique du détecteur, h la constante de Planck, v la fréquence de 1’onde
optique et Ps la puissance de la fraction de I’onde signal réfléchie (ou rétrodiffusée) sur I’objet, qui
atteint le détecteur et qui est cohérente avec le faisceau référence. On exprime souvent le rapport
signal a bruit en puissance en décibels (dB). On applique alors la formule suivante :

P
SNR is(en dB)=10 1og10(h"v§ ) . 3.15)

Effectuons une application numérique pour une onde signal de longueur d’onde centrale de
845 nm, un rendement quantique de 0,85, une constante de temps At de 5 ps et un systéme de
détection tel que la bande passante de mesure est égale & Af =1/ (2At) : le rapport signal a bruit ne
devient égal 4 1 que pour une puissance Py aussi faible que 35 fW.

Ainsi, de maniére générale, méme avec des temps de mesure extrémement courts, la
détection hétérodyne permet la détection de trés faibles rayonnements cohérents quand le bruit de
photons du faisceau référence est prédominant pour 1’ensemble du systéme de détection. Dans le
cas de tissus biologiques, ol les facteurs de rétrodiffusion des structures qui s’y trouvent sont
faibles et ou le processus de diffusion atténue trés fortement ’onde signal non diffusé quand la
profondeur de pénétration augmente, cette propriété est trés avantageuse.

Considérons le cas de I’exemple précédent ou la constante de temps est égale A S ps et
supposons que le temps de mesure consacré a chaqué point de I’image est égal au triplé de cette
constante de temps. En 40 ms (25 Hz), une image de quelques 2700 points pourrait alors étre
obtenue. Pour une puissance du faisceau signal incident de 1 mW, la mesure d’une onde signal
non diffusée qui serait rétroréfléchie sur une structure de facteur de réflexion en puissance plus
grand que 104 serait possible A travers un milieu diffusant d’environ 14 £ en aller et retour (le

SNR est égal 4 1 si le facteur de réflexion est égal & 10~4). Dans un tissu biologique oi ’on aurait
£s="T75 um, 14 £ pour I’aller et le retour correspondent  une profondeur de 0,5 mm. Ceci ne
veut pas dire que la structure située & cette profondeur peut forcément étre clairement observée : le
signal balistique (non diffusé) et cohérent temporellement avec le faisceau référence peut, par
exemple, étre brouillé 4 cause de la lumié¢re multidiffusée, dont une partie pourrait ressortir du
milieu aprés avoir parcouru le méme chemin optique que le rayonnement non diffusé. On va
justement voir que la détection hétérodyne posséde une autre propriété intéressante par rapport 4
cette possible restriction. .
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3.1.3. Sélectivité angulaire de la détection hétérodyne.

La détection hétérodyne est une détection cohérente. A cet égard, elle est extrémement
sensible a toute différence entre les fronts d’ondes signal et référence : le champ angulaire de la
détection hétérodyne va étre limité par la taille de la surface effective de détection. Cette loi est
connue sous le nom de théoréme de 1’antenne [Sie 3.4],

Explicitons qualitativement 1’origine de cette sélectivité angulaire. Dans le paragraphe
précédent, on a considéré le cas particulier o les deux ondes qui interférent étaient planes et de
méme direction. L’état d’interférence était alors uniforme sur le détecteur (teinte plate). Cette
situation correspond 4 une direction du faisceau signal repérée par le symbole ® sur la figure 3.2.
Dans cette configuration, le courant hétérodyne est maximal, mais il décroit trés rapidement avec
une inclinaison croissante de 1’angle 0 entre les vecteurs d’onde signal et référence. Considérons
par exemple le cas ot la direction du faisceau signal est repérée par le symbole @ sur la figure 3.2.
Des franges apparaissent au niveau du détecteur du fait de I’inclinaison des deux faisceaux. Les
différents courants hétérodynes provenant des différents endroits du détecteur sont donc déphasés
temporellement les uns par rapport aux autres. D’oi une réduction importante du courant

hétérodyne total.

Signal @ o__ _ \i\é /’ / / Sé;/)aratricc
I// | 7/}(-5 L/ A I

Signal e — —_rl = —:— +1 | -:- 7 :]' Détecteur
| i l

[ | A I/ 1
1 -4 ' 1 '
/—r" A

Référence

_-_'—_.__
i(t) i® i)
A 4 A
_____>
— >t —y —t
® Ul
Teinte plate Franges
® ®

Figure 3.2 : Schéma illustrant la sélectivité angulaire de la détection hétérodyne.
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On montre que, pour un récepteur circulaire de rayon R, le courant hétérodyne s’annule
pour un angle 6}, égal & (cf. annexe 3.1) :

1,22

2= 3.16
R (3.16)

3

Ohet =

avec A la longueur d’onde du rayonnement.

Pour un récepteur circulaire de rayon 1 millimétre, Oy, est par exemple limité & 520 prad
pour un rayonnement de longueur d’onde de 850 nm. La détection hétérodyne est donc trés
sélective en angle. Cette sélectivité angulaire permet en fait de réaliser une sélection spatiale
analogue & celle de la microscopie confocale (cf. paragraphe 1.3.2.a). Pour comprendre cette
comparaison, il suffit de considérer le cas ou les faisceaux référence et signal sont focalisés sur le
détecteur : on voit bien que le faisceau référence focalisé joue virtuellement le rdle du trou de la
microscopie confocale. On parle de microscopie interférentielle cohérente [3-5 She, 3.6 Saw], Tout
comme pour la microscopie confocale, la sélection spatiale sur 1’objet est d’autant plus importante
que le nombre d’ouverture de 1’optique de focalisation est élevé.

Le mode de détection hétérodyne est donc avantageux pour les méthodes de tomographie
optique cohérente. Il permet la détection des trés faibles signaux lumineux cohérents et il assure de
plus une sélection du rayonnement par son front d’onde qui s’ajoute & la sélection du rayonnement
qui est déja réalisée grice 4 la faible longueur de cohérence temporelle.

3.2. Montage expérimental.
3.2.1. Choix de la modulation de phase par effet électro-optique.

Différents processus physiques peuvent étre a 1’origine de la variation temporelle du
déphasage entre les faisceaux signal et référence et peuvent permettre ainsi d’achever le mode de

détection hétérodyne. Notre choix s’est porté sur la modulation de phase par effet électro-optique.

Expliquons ce choix aprés une description succincte des autres possibilités.
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Pour le calcul du rapport signal & bruit, nous avions pris ’exemple d’un déphasage qui
s’écrivait sous la forme ¢(t) =27 f t+¢,. Un tel déphasage peut étre obtenu en décalant un
faisceau d’une fréquence f, par rapport a I’autre.

Dans des expériences, autres que celles de tomographies optiques cohérentes, des
modulateurs acousto-optiques sont souvent employés a cet effet. Quel est leur principe de
fonctionnement ? La propagation d’une onde acoustique dans le matériau constituant le modulateur
y induit un réseau d’indice mobile. Le faisceau lumineux diffracté sur ce réseau mobile est décalé en
fréquence par effet Doppler. Les fréquences de fonctionnement des modulateurs acousto-optiques,
disponibles commercialement avec des efficacités de diffraction élevées, sont souvent de I’ordre de
grandeur de la centaine de MHz. Le pas des réseaux d’indice induits pour cette gamme de fréquence
est alors suffisamment faible pour provoquer une dispersion angulaire non négligeable pour les
rayonnements utilisés pour les expériences d’OCT (ot les rayonnements sont de grande largeur
spectrale) : les différentes longueurs d’onde sont diffractées avec des angles différents. L’emploi
des modulateurs acousto-optiques devient donc relativement compliqué dans ces conditions.

Dans la majeure partie des techniques d’OCT, une autre solution est préférée pour provoquer
ce déphasage ¢(t) =27 fit+¢, : on crée une variation continue du chemin optique parcouru par
le faisceau référence de maniére 2 obtenir une variation linéaire du déphasage. Par exemple le miroir
référence représenté sur la figure 3.1 peut étre animé d’un mouvement uniforme 2 la vitesse V. Le
chemin optique que parcourt le faisceau référence, noté A, évolue alors dans le temps suivant la

forme :
A(t)=A, £2V,t @3.17)

ou A, est le chemin optique parcouru par le faisceau référence a ’instant initial (t=0) et le signe
plus ou moins dépend du sens de déplacement du miroir. La phase de I’onde référence évolue donc
sous la forme :

OR(t) =2mvt~ 2n—A—)(f—) =0, + 21wt(1 ¥ ZVO) , (3.18)

c

ol ¢, =—27A, / A représente la phase a I’instant t=0. On peut donc considérer que la réflexion du

faisceau référence sur le miroir en mouvement a décalé le rayonnement électromagnétique (effet
Doppler) d’une fréquence f, donnée par :
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£ =7 2Vyv

(3.19)
C

La bande passante du systéme de détection doit alors étre centrée autour de cette fréquence,
dépendante de la vitesse V,,. L’avantage de cette technique est qu’elle permet I’acquisition rapide de
I’image, tout en rendant possible un mode de détection hétérodyne. Du fait de la variation du
chemin optique parcouru par le faisceau référence, on avait expliqué dans le chapitre 1 consacré a
1’état de I’art qu’une coupe du milieu, dans sa profondeur, était ainsi obtenue pour un point de la
surface du tissu (cf. paragraphe 1.3.4.a : OCT). L’image 2D est ensuite réalisée en déplagant
transversalement le faisceau a la surface du tissu. Nous avons souligné dans le premier chapitre
que, si cette stratégie d’acquisition de I’image dans un plan perpendiculaire a la surface permet
maintenant I’obtention d’images OCT & cadence vidéo, cette méthode n’est pas aussi bien adaptée
pour une évolution vers une technique OCM a cadence vidéo (cf. paragraphe 1.3.4.a : OCM).
L’utilisation d’objectifs de focalisation de grandes ouvertures numériques rend alors préférable
I’acquisition de I’image dans un plan parall¢le a la surface. Le déplacement a haute vitesse de
Iobjectif de focalisation est, en effet, difficile.

Comment réaliser le mode de détection hétérodyne dans ce cas ? Supposons que 1’on veuille
réaliser cette image a une profondeur z,. Il faut que les chemins optiques parcourus par les
faisceaux référence et signal restent adaptés3 pour cette profondeur d’observation, et ce durant le
temps de ’acquisition de 1’image. La différence en chemin optique entre les deux faisceaux ne doit
donc pas varier de plus que la longueur de cohérence temporelle. Un systéme ou le déphasage ¢(t)
entre les faisceaux signal et référence est modulé autour d’une valeur moyenne est donc
particuliérement adapté pour concilier OCM et détection hétérodyne.

Nous avons fait le choix de réaliser le mode de détection hétérodyne avec cette modulation
du déphasage. La technique d’OCT réalisée dans le cadre de cette thése pourra ainsi, grice a ce
choix, étre facilement adaptable a une expérience d’OCM qui pourra étre réalisée suite a ce travail.

Nous avons aussi choisi de réaliser cette modulation de la phase en utilisant I’effet électro-
optique. Une autre solution possible est de moduler la phase du faisceau référence en faisant vibrer
le miroir de référence, monté sur une cale piézo-électrique. On peut encore réaliser des modulateurs
de phase avec des dispositifs a base de cristaux liquides ou des dispositifs utilisant ’effet élasto-
optique, mais la fréquence de fonctionnement de ces systémes est généralement faible. Le choix de

la modulation de phase par effet électro-optique présente 1’avantage d’une mise en ceuvre simple :

3 ¢*est-a-dire qu’il faut que le faisceau référence ait parcouru un chemin optique égal a celui parcouru par le faiscean
signal rétrodiffusé a ’abscisse z, 4 la longueur de cohérence prés.
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on peut fabriquer facilement un modulateur électro-optique a partir de cristaux disponibles

commercialement. D’o11 un cofit relativement faible.

Rappelons briévement le principe de effet électro-optique. Cet effet se traduit par une
variation de I’indice du matériau diéléctn'que sous I’action d’un champ électrique appliqué. Pour un
cristal biréfringent, sans champ électrique externe appliqué, I’équation générale de I’ellipsoide des
indices s’écrit, dans le repére des axes diélectriques principaux (Qx,0y,0z), sous la forme :

2 2 2
X z
—2+y—2+—‘—2=1. (3.20)
n,“  ng o,

Sous ’action d’un champ électrique appliqué, I’ellipsoide des indices du matériau, s’il
présente un effet électro-optique linéaire, est déformée et son équation s’écrit alors sous la forme :

o) o J{LZM(LZ] } ) |
ny n® /; ny n® /p ny n® /3

(3.21)
1 1 1
2A — | yz+ 20| & | zx+ 24| — | xy =1
n=- /4 n-Js n- Jjg
avec :
1 3
A(—Q—) =Y 15E; pouri=12a6 (3.22)
/i =1

avec rjj les éléments du tenseur des coefficients électro-optiques et E; les composantes cartésiennes

du vecteur champ électrique appliqué E, dans le repére (0x,0y,0z).

Le cristal de niobate de lithium présente un effet électro-optique élevé sous 1’action d’un
champ électrique Ej, paralléle 3 la direction (Oz) (r33 = 30 pm.V-1). Notre choix s’est porté sur ce
cristal. Il appartient 4 la classe cristallographique 3m. L’équation générale de 1’ellipsoide des indices

dans le cas particulier de ce champ appliqué suivant la direction (Oz) se réduit pour ce cristal a
[3.7 Hua] - :

1
X2|i—§" + 1'13Ea:| + y2 |:;ll—2" + I'23Ea:| + Zz{nLZ + I‘33Ea:| =1 (3.23)

(8] (o) (2
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ol n, et n, sont respectivement les indices ordinaires et extraordinaires du cristal (n, < n,, cristal

uniaxe négatif) et E, est la norme du champ électrique appliqué. On constate d’aprés 1’équation
(3.23) que, dans ce cas particulier ou le champ est appliqué suivant (Oz), le systéme des axes
principaux est resté inchangé. Si I’onde optique traversant le cristal est polarisée linéairement
suivant ’axe (Oz) du cristal, sa polarisation est maintenue mais I’indice de réfraction vu par cette
onde va varier en fonction de 1a valeur de ’amplitude E, du champ électrique appliqué. Cet indice

de réfraction s’écrit :

, 1
n'e=ng— §n2r33E8 . (3:24)

Si I’on applique une tension sinusoidale d’amplitude V, et de fréquence f, aux bornes du cristal de
largeur d, ’amplitude du champ électrique E, s’écrit sous la forme :

E, ()= %sin(zn fot). (3.25)

La variation temporelle de 1’indice de réfraction vu par I’onde optique s>écrit donc :

3
ne 13V,

An(t)=- sin(2mft) . (3.26)

Du fait de la variation de cet indice, le déphasage entre les faisceaux référence et signal est modulé
sinusoidalement dans le temps. En effet, comme :

o(t) =9, + z—cn—‘fAn(t)Z (27

avec { lalongueur du cristal, c la vitesse de la lumiére dans le vide, v la fréquence de 1’onde et ¢,

le déphasage sans champ électrique appliqué, alors on a donc :

o(t) = 9, +m sin(2nf,t) , (3.28)

avec m I’amplitude de modulation égale a :

_ TCVngfI'33 VO

3.29
dc (3:29)
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Le modulateur réalisé posséde une longueur de 25 mm et une section latérale carrée de
7 mm par 7 mm. Des couches d’or ont été déposées sur deux des grandes faces en regard du
cristal. Des électrodes y sont en contact. La tension d’alimentation de ce modulateur est fournie par
un générateur de tension basse fréquence suivi d’un amplificateur de tension. Pour des fréquences
de modulation inférieures & 100 kHz, les tensions d’alimentation peuvent atteindre, avec notre
systéme, des amplitudes de ~150 V. Dans la configuration expérimentale que nous avons choisie
et que nous présenterons dans le prochain paragraphe, le modulateur de phase est traversé deux fois
par le faisceau signal (aller et retour). La longueur apparente du cristal est donc de 50 mm et le
calcul de ’amplitude de modulation m effectué avec la relation (3.29) donne alors une valeur égale
a=12,

Nous expliquerons la méthode de mesure de la puissance du rayonnement signal cohérent
dans le cas de cette modulation de la phase juste aprés avoir décrit le montage expérimental.

3.2.2. Description générale de 1’interférométre.

Un interférométre de Michelson constitue la base a partir de laquelle est développé le
montage expérimental optique (cf. fig. 3.3). Une des entrées de I’interférométre est éclairée par le
rayonnement provenant d’une diode superluminescente?. Une lame séparatrice non polarisante
50/50 réfléchit la moitié du rayonnement vers le bras référence de I’interférométre. Un miroir monté
sur une platine de translation permet de faire varier la longueur de ce bras. Sur I’autre bras de
I’interférométre, la voie signal, le faisceau traverse une premiére fois le modulateur de phase
constitué du cristal de niobate de lithium (LiNbO3). Le faisceau signal est ensuite focalisé par une
optique adaptée sur I’échantillon que 1’on souhaite observer. Le signal rétrodiffusé ou rétroréfléchi
sur I’échantillon repasse par I’optique de focalisation et le modulateur de phase avant d’étre mélangé
avec le faisceau référence au niveau de la lame séparatrice. A la sortie de I’interférométre, les deux
faisceaux paralléles sont dirigés sur un détecteur. Un deuxiéme cristal de niobate de lithium,
identique & celui constituant le modulateur de phase mais inactif, est placé sur la voie référence afin
d’obtenir une dispersion identique sur les deux voies.

4 La technologie utilisée pour réaliser une diode superluminescente est proche de celle utilisée pour fabriquer une
diode laser 4 la différence notable prés que, pour une diode superluminescente, on élimine la rétroaction optique (a
I’aide de traitements antireflets). Le rayonnement lumineux provient donc d’une émission spontanée amplifiée sur la
longueur du milieu & gain. Le rayonnement issu de la diode superluminescente présente donc une cohérence spatiale
élevée comme pour une diode laser, mais la cohérence temporelle est, elle, faible.
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Platine de

translation Miroir
LiNbO3
Voie
référence Voie Milieu
signa] diffusant

Leqtille_de Modulateur [ entille
collimation (LiNbO3)
Lentille «g—p

g Détecteur

Figure 3.3 : Schéma du montage expérimental de I’expérience de tomographie optique cohérente.

La diode superluminescente utilisée (modele C86142E de la marque EG&G) est fabriquée a
partir du semi-conducteur InGaAs (structure a puits quantiques). La longueur d’onde centrale
d’émission a été mesurée égale 3 845 nm pour une largeur 3 mi-hauteur du spectre gaussien de
19(x1)nm (cf. fig. 3.4). D’aprés la formule (7) de ’annexe 1.2, la longueur de cohérence
temporelle de cette source est donc de 33 pm. L’alimentation du courant d’injection de la diode est
réalisée avec le modéle SDL-800M de la société Spectra Diode Lab.

Figure 3.4 : Spectre d’émission du

rayonnement émis par la diode

! superluminescente pour un courant
19 (+1) nm \ d’injection de 70 mA.

| 845 nm
1

La collimation de son rayonnement lumineux, polarisé linéairement verticalement, est
réalisée par I’intermédiaire d’une lentille asphérique de focale 8 mm et d’ouverture numérique 0,5,
traitée antireflet a 850 nm. La courbe portée sur la figure 3.5 représente la puissance mesurée
apres collimation pour différentes valeurs de I’intensité du courant d’injection. Pour des courants
d’injection d’intensité supérieures & 70 mA, le spectre d’émission de la diode commence & se
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déformer avec I’apparition d’une bosse de plus en plus marquée vers le milieu du spectre. Nous
avons donc limité I’intensité du courant d’injection 2 cette valeur. La puissance disponible est alors
d’environ 1,2 mW.,

—~
2
® 87
Q
§ 2-
3
4 14
Ay
o i l T I L} I T I L] I L] l 1
0 20 40 60 80 100
Courant d'injection (mA)

Figure 3.5: Puissance délivrée par la diode superluminescente aprés collimation en fonction de la valeur du courant

d’injection.

Sur la figure 3.6 sont portés I’image du faisceau en champ lointain ainsi que les tracés des
profils correspondants pour les axes vertical et horizontal. Le rayon du faisceau est égal a <700 um
sur I’axe horizontal contre ~1300 pm sur ’axe vertical (le rayon du faisceau est défini comme la
distance au centre pour laquelle 1’éclairement est égal & (1/e)? de 1’éclairement maximal).
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Figure 3.6 : Allure du faisceau en champ lointain aprés collimation et profils correspondants sur les axes vertical et

horizontal.
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Examinons maintenant comment on va pouvoir obtenir une mesure relative de la puissance
du signal réfléchi sur un objet quelconque, un miroir par exemple. On suppose que les chemins
optiques parcourus par les deux faisceaux sont égaux (les rayonnements sont alors cohérents).

3.2.3. Mesure relative de la puissance signal.

Si I’on se trouvait dans le cas du décalage en fréquence, la mesure de cette puissance serait
immédiate. L’amplitude de I’intensité du courant hétérodyne 4 la fréquence f; étant proportionnelle

au champ signal :

ipet(t) =2kEgRqEg, cos[27l: fot+ ¢0] ) (3.30)
le carré de cette amplitude est tout simplement proportionnel 4 la puissance du faisceau signal.

Dans le cas de la modulation de phase, cette mesure va étre un peu plus compliquée.
L’intensité du photocourant s’écrit en effet, cette fois, sous la forme (modulation sinusoidale) :

i(t)= k(E%O + E%o +2Eg.Ere cos[q)o +m sin(2nfot)]) , - (331

ol g représente le déphasage entre les ondes signal et référence pour une amplitude de modulation

m nulle. Aprés avoir développé le terme en cosinus, on peut utiliser les formules de décomposition
des cosinus et des sinus en série de fonctions de Bessel de premiére espéce [3-8 Gra] ;

cos(msin2nfyt) = Jo(m)+2 Y Jp,(m)cos[2n 2mfyt]

n=l (3:32)

et sin(msinﬁnfo t)=2 Jyp(m)sin[(2n +1) 2 fyt] ,

n=0

pour réécrire I’intensité du photocourant sous la forme :



178 Chapitre 3 : Tomographie optique cohérente.

i(t) = k(E3, + E&, +2Eg,Erolo(m)cosd,

— 4Eg,Egosind, ¥, Jani(m)sin[(2n+1)27 fot] (333)

n=0

+ 4BgoEpocosd, 3, Jan(m)cos[(2n)2m fot] .

n=1

La partie variable de I’intensité du courant électrique est donc la somme de différentes
variations sinusoidales  la fréquence de modulation et  ses différents harmoniques :

ipet(t) = — 4k Ego ERosingo . Jop4i(m)sinf(2n+1)2n fyt]
n=0 (3.34)

+ 4k Eg,Epocos0y D Jon(m)cos{(2n)2m fyt] .

n=1

Dans ce cas de la modulation de phase, les amplitudes des différentes composantes
fréquentielles du courant hétérodyne dépendent donc de ¢, le déphasage entre les ondes signal et

référence en I’absence de modulation, Quelles stratégies de mesure peut-on adopter pour mesurer la
puissance du faisceau signal indépendamment de la valeur de ce déphasage ?

Une méthode de mesure possible est de réaliser deux mesures successives a la fréquence fo,.
A cette fréquence, 1’intensité du courant hétérodyne est donnée par :

ihet, g (8) = Ig, sin(2m fot) , (3.35)

avec .
Ig, =—4k J;(m)Es,ERosind, - (3.36)

On peut commence par mesurer I’amplitude Ity(¢o) pour un déphasage ¢, donné. Puis on
fait varier ce déphasage de 7/2 par un dispositif adéquat avant d’effectuer une nouvelle mesure

égale a Igo(Potm/2). Soit I% la somme des carrés de ces deux mesures successives, cette somme

sera proportionnelle 4 Pg, la puissance du faisceau signal, indépendamment de ¢, puisque :

12 =16k2 1 (m) B, B}, (sin 0, +cos” §,) = 16k 3% (m) B3, B}, = E5, < B . 3.37)
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Ce déphasage de n/2 entre les deux mesures peut étre réalisé par exemple grice au
déplacement d’un miroir monté sur une cale piézo-électrique ou en utilisant un modulateur électro-
optique [3.5 Shel,

Une autre méthode consiste & effectuer une mesure non seulement a la fréquence f, mais
aussi & la fréquence 2 f, pour une valeur inchangée du déphasage ¢, [3-9 Glel, Alors que Ig, est
proportionnelle au sinus du déphasage, 1’amplitude I>g, de la variation de I’intensité du courant 4 la
fréquence 2 f, est, elle, proportionnelle au cosinus de ce déphasage (cf. (3.34)) soit :

ihet,2f0 )= I2f0 COS[ZTE 2f0t] (3.38)

avec :
Ing, =4 k Jo(m)EgoER, cosg,, - (3.39)

11 suffit donc de combiner linéairement les carrés des amplitudes des variations de I’intensité
du courant hétérodyne aux fréquences f, et 2 f, de maniére & obtenir une mesure de la puissance
indépendante du déphasage ¢,. Soit I% cette combinaison linéaire donnée par :

J1(m) >
B=1 24| L2002 3.40
2=1g (Jz(m) 21, (3.40)
On a donc :
13 = 16k?E3 B4, J;2(m)(sin? ¢, +cos® o) o< Py . (3.41)

On peut aussi accéder A la valeur du déphasage en appliquant la relation :

=J5(m)I

0, = Arctan| ——— 10 (3.42)
J 1 (m)IZ fo

La mesure relative de la puissance de I’onde signal est donc plus compliquée dans le cas de

la modulation de phase puisqu’elle nécessite une mesure double. Elle permet par contre de remonter

aussi 4 la valeur du déphasage ¢, entre les deux ondes. Avant d’expliquer quelle méthode nous

avons préférée, décrivons le systéme de détection utilisé.



180 Chapitre 3 | Tomographie optique cohérente.

3.2.3.a. Systéme de détection.

Le détecteur est constitué d’une photodiode au silicium suivie d’un montage convertisseur
courant-tension classique. Une résistance R de 132 kQ en paralléle avec une capacité de 4,7 pF
assure la contre-réaction de I’amplificateur opérationnel. La fréquence de coupure f, du filtre passe-

bas ainsi constitué¢ est de =260 kHz.
La mesure expérimentale de I’amplitude de battement a la fréquence fondamentale f, ou a

ses différents harmoniques est réalisée par démodulation synchrone & 1’aide d’une détection
synchrone numérique de la marque EG&G (modele DSP 7260). Le signal de référence pour la
démodulation synchrone est fourni par le générateur basse fréquence alimentant le modulateur de

phase.
Si I’on considére, par exemple, la tension hétérodyne délivrée par le détecteur a la fréquence

f,, elle est égale & :

Vhet, fy () =R ipergy (1) » (3.43)

soit (cf. (3.34)) :
Vhet,, ()= — R4 kJ;(m)Ep, Es, sin¢, sin[2n ft] . (344

avec, toujours, m qui est ’amplitude de modulation dépendante de la valeur de la tension appliquée
aux bornes du modulateur électro-optique (cf. (3.29)). D’aprés les équations (3.5) et (3.6), cette
relation peut étre réécrite sous la forme :

Vhet, f, (t) == sind, 4 Grp J1(m)+/Pg [Py sin[21 ft], (3.45)
avec Gp le gain tension-puissance donné par :

Gtp = R , (3.46)
he
et PR et Pg respectivement les puissances des faisceaux signal et référence.
La valeur théorique de ce gain tension-puissance pour notre longueur d’onde centrale de
845 nm et un rendement quantique de la photodiode de 0,85 est de I’ordre de 0,076 V.uW-1.
Cette valeur est bien vérifiée expérimentalement.

Pour tester le bon fonctionnement du systéme dans son ensemble (réglage de
I’interférometre, équilibrage de la dispersion sur les deux voies ...), la mesure expérimentale de
P’amplitude de la tension efficace de battement a été effectuée 4 la fréquence f,, et comparée a
I’amplitude théorique calculée a partir de la relation suivante (cf. (3.45)) :
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Vbateff (f0!¢o) = Sin¢o4 GTP Jl(m)‘\/g \/PR /\/E . (3.47)

Pour pouvoir réaliser une mesure indépendante de ¢, le support du miroir de référence a été
remplacé par une cale piézo-électrique. En appliquant une tension continue 4 ces bornes, on
provoque un accroissement de sa longueur. On change ainsi la valeur du déphasage entre les deux
ondes. Lorsque ce déphasage est égal & ¢, =27/ 2, la valeur absolue de la tension efficace de

battement doit étre égale 4 :
Voatett ., (fo) =4 Grp J1(m)+[Ps \Pr /V2 . (3.48)

Pour une valeur de la puissance Pg du faisceau signal égale & 10 nW (filtre neutre de
densité optique de 2,05 sur le bras signal & compter en double du fait de I’aller et retour), on
mesure, pour une tension d’alimentation du modulateur électro-optique d’amplitude égale 144 V
et une puissance Pr du faisceau référence de 150 uW, une tension efficace de battement de
115 mV. Cette valeur est proche de la valeur théorique de la tension efficace évaluée A partir des
relations (3.48), (3.46) et (3.29) et égale 4 140 mV.

3.2.3.b. Mesures simultanées a fyet 2 f,,

Pour réaliser 1a mesure de la puissance du faisceau signal, nous avons choisi la n;éthode de
mesure a f; et 2 f,. En effet, pour la méthode de mesure 4 une fréquence unique (f), le choix d’un
changement de 7/2 du déphasage entre les ondes référence et signal, grice a une cale piézo-
électrique montée sur le miroir de référence, s’avére une solution trop lente. La variation du
déphasage pourrait aussi étre réalisée en utilisant le deuxiéme cristal électro-optique placé sur la voie
référence auquel on appliquerait des tensions créneaux 0-Vj4 (soit des tensions qui créent un
déphasage 0-7/2) ; mais nous avons préféré utiliser le systéme de mesures simultanées a f, et 2 £,
mesures permises par la détection synchrone numérique. Cette stratégie a I’avantage de la rapidité et
de la simplicité. Nous allons voir qu’elle permet aussi des mesures relatives précises.

Rappelons que pour obtenir une mesure proportionnelle 4 la puissance du faisceau signal
indépendamment du déphasage entre les deux faisceaux, on utilise la combinaison linéaire
(cf. (3.40)) :

Py o< Vf02 + coef(m) V2f02 , (3.49)

avec
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2
coef(m) = (;—;%) . (3.50)

Notons que seule une mesure relative de la puissance du signal est nécessaire pour réaliser
I’image OCT: I’information sur I’image est liée  la variation de la puissance du signal détecté pour
les différents pixels de ’image. Les niveaux de gris des différents pixels vont donc étre simplement
déterminés par la relation (3.49). La seule contrainte pour effectuer une mesure précise de cette
puissance relative, indépendamment du déphasage ¢,, et ainsi pouvoir produire une image de
bonne qualité est de déterminer avec précision la valeur expérimentale du coefficient de
normalisation (coef(m)) a injecter dans la relation (3.49).

Pour effectuer la mesure de ce coefficient pour différentes tensions de modulation aux
bornes du modulateur, la mesure des amplitudes maximales de battement aux fréquences f;, et 2 f,
a été effectuée. Pour chaque mesure, le déphasage optique ¢ a été optimisé grice a la cale piézo-
électrique, de maniére a obtenir I’amplitude maximale de battement (soit ¢, =7 /2 (7) pour f, et
9, =0 (m) pour 2 f;,). Les points expérimentaux obtenus avec le rapport de 1’amplitude maximale
de battement pour f, & I’amplitude maximale de battement pour 2 f;, sont portés sur la figure 3.7.
Le coefficient coef(m) expérimental est proportionnel au carré de ces rapports. La courbe théorique
(trait plein) est bon accord avec ces points expérimentaux. Cette courbe théorique est obtenue en
calculant le rapport de J; 4J, pour les différentes valeurs de la tension d’alimentation.

25 —
20~
15 4

Vio/V2fo

10 ~
5

=

{ J I | I I I
0 20 40 60 80 100 120 140
Tension (V)

Figure 3.7 : Points expérimentaux (cercles) donnant le rapport entre la tension maximale mesurée a f;, et la tension

maximale mesurée a 2 f en fonction de la tension appliquée aux bomes du cristal. Le coefficient coef(m) a injecter

dans I’équation (3.49) pour ces différentes tensions est proportionnel au carré de ces valeurs expérimentales. La courbe
théorique (trait plein), qui montre le rapport de Jj(m) & Jo(m), est calculée avec les données suivantes : ng=2,17,

r33=30 pm.V'], £ =50 mm (en prenant en compte 1’aller et le retour du faisceau signal dans le modulateur de

phase de longueur 25 mm) et d =7 mm.
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Quelle valeur de m, c’est-a-dire quelle valeur de la tension d’alimentation doit-on choisir pour
effectuer les mesures dans les meilleures conditions ?
Plagons nous dans le cas idéal ol les mesures sont limitées par le bruit de photons du
faisceau référence. La variance sur la mesure calculée a partir de la relation (3.49) est égale 4 la
somme des variances pour chacune des deux mesures a f, et 2 f, en tenant compte du facteur de

normalisation soit :

2 2
2 (S o o) [ Ji(m)
Cib +(12(m)] Gib” = Oip 1+(J2(m)J . 3.51)

La valeur calculée & partir de la relation (3.49) est proportionnelle A Pg, la puissance du faisceau
signal cohérent, et est indépendante du déphasage ¢, (c’est ce que I’on veut), mais elle est aussi
proportionnelle & J;(m) 2 (cf. (3.40) et (3.41)). Pour obtenir une valeur calculée de la puissance

relative du signal cohérent avec un “rapport signal a bruit” optimal, il faut donc maximiser la

quantité :
2
_JI(L)E s . (3.52)
+ ( Jy(m) )
Jo(m)
soit maximiser :
2 2
N(m) 2y (m)® o5y

Ty (m)? +J;(m)?

Cette optimisation est obtenue pour une valeur de m égale & 2,45. On choisit donc de fixer
notre tension de modulation & sa valeur maximale, soit V=144 V, pour laquelle on a m=1,2.

Pour cette valeur V=144V, la valeur expérimentale du coefficient de normalisation est
mesurée égale a 11,69 (valeur légérement éloignée de la valeur théorique calculée égale 4 10,43 &
partir des relations (3.50) et (3.29)). On va montrer que 1’on peut réaliser des mesures relatives
précises de la puissance en utilisant ce coefficient de normalisation.

Sur la figure 3.8 sont portées les tensions efficaces de battement & V¢, et Vg, mesurées
simultanément pour différentes valeurs de la tension d’alimentation de la céramique piézo-
électrique. Le déphasage entre les deux faisceaux varie donc en conséquence. La courbe en tirets
sur la figure (3.8) est obtenue en prenant la racine carré de la combinaison linéaire de ces deux
courbes effectuée suivant I’équation (3.49) avec une valeur de coef(m) égale 4 11,69. On constate
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sur la figure (3.8), que la courbe ainsi obtenue est bien quasiment constante comme attendu et ce
quel que soit le déphasage entre les deux faisceaux. Afin de visualiser plus clairement les
fluctuations qui affectent tout de méme cette mesure, on a représenté sur la figure 3.9, I’écart & 1a
moyenne pour chaque valeur de la puissance calculée, en pourcentage de la valeur moyenne, pour
les différentes tensions. L’écart-type sur I’ensemble des mesures est limité a seulement 0,2 %.

—~ 60 — 2 o
E 7 -~~~ (coefVoio +Vio ) [
; i I T [
% 7 N e |
o 20 ‘-
U .

8 -

g 0 .

s N — |
£ 20 —
g ; — Vi [
S 40 - | -

10 20 30 40 50 60 70 80 90
Tension aux bornes de la piézo-céramique (V)

Figure 3.8 : Courbes expérimentales représentant les valeurs des tensions efficaces de battement aux fréquences fo
(trait plein) et 2 fo (pointillés) en fonction de la tension continue aux bornes de la piézo-céramique. La droite en tirets
est obtenue en prenant la racine carré de la combinaison linéaire de ces deux courbes effectuée suivant

I’équation (3.49) avec coef=11,69.
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Figure 3.9 :Variation relative de la mesure de la puissance du signal cohérent réfléchi sur le miroir pour différents

déphasages entre les deux faisceaux.

En appliquant la relation (3.42), on peut aussi calculer le déphasage (modulo ) entre les
deux faisceaux (cf. fig. 3.10).
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Figure 3.10 : Evolution du déphasage entre les ondes signal et référence en fonction de la tension aux bornes de la

piézo-céramique .

Le choix du systéme de mesures a f; et a 2 f, permet donc de remonter & une mesure
précise de la puissance relative du signal cohérent. Nous allons maintenant décrire le systéme
d’acquisition de I’image et 1a dynamique de mesure de I’expérience.

3.2.4. Automatisation.

Le programme gérant le systéme d’acquisition d’images a été réalisé a partir du logiciel
LabVIEW. 11 contrdle la mesure de la puissance relative du faisceau signal cohérent et le
déplacement de 1’objet. Ce déplacement est effectué & 1’aide de deux platines de translation
associées 4 des moteurs pas'a pas. L’objet est d’abord déplacé suivant la direction horizontale (Ox),
perpendiculaire au faisceau lumineux incident, puis suivant la direction (Oz), paralléle au faisceau
incident. Les deux moteurs pas a pas (UTMS0PE1 pour I’axe (Oz) et VM-25.4-PP pour I’axe (Ox))
sont actionnés par I’intermédiaire du contrdleur multi-axes MM4005 de la marque Micro-Controle
Newport. Ces moteurs limitent respectivement les vitesses maximales de déplacement des platines
aux valeurs de 0,2 mm.s! et de 2 mm.s"! pour les axes (0z) et (Ox).

Pour chaque position de I’objet, les tensions de battement aux fréquences f, et 2 f,, sont
mesurées simultanément par I’intermédiaire de la détection synchrone numérique. Cette mesure
simultanée (mode 2F) est possible avec ce modéle jusqu’a la fréquence maximale de 10 kHz 5. La
fréquence de Ia tension appliquée sur le cristal électro-optique a donc été fixée a cette valeur limite
de 10 kHz. L’échange numérique des données (standard GPIB-IEEE) entre I’ordinateur de
contrdle et le processeur DSP est réalisé grice 4 un microprocesseur interne a la détection
synchrone. Le processeur DSP (DSP pour “Digital Signal Processing” : traitement numérique du
signal) est le cceur de la détection synchrone numérique. Il traite les données fournies par le

5 Notons que cette fréquence limite est de 800 kHz sur un modéle plus récent.
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convertisseur analogique-numérique. C’est le microprocesseur liant le DSP et ’ordinateur de
contrdle qui limite le temps d’échange des données 4 la valeur minimale de 20 ms par point. La
plus petite constante de temps accessible est, en effet, de 5 ms quand ce microprocesseur est utilisé
pour 1’échange des données. Pour accéder aux constantes de temps plus faibles
(10 ps< At <5 ms), censées étre disponibles avec cet appareil et obtenir ainsi un temps de
mesure par point plus court, il faudrait utiliser les sorties analogiques de la détection synchrone et
assurer la conversion analogique-numérique 4 I’aide d’une carte adaptée.

La limitation de la cadence d’acquisition pour des déplacements supérieurs a 40 pm suivant
I’axe (Ox) est liée a la vitesse limite de notre platine de translation dans cette direction : le temps
nécessaire pour effectuer un déplacement supérieur & 40 pm étant supérieur & 20 ms
(v=2 mm.s"l). Pour des déplacements inférieurs & 40 pm, la limitation de la cadence
d’acquisition est par contre liée a la détection synchrone numérique. Nous discuterons dans la
conclusion des choix semblant les plus judicieux pour augmenter cette cadence d’acquisition qui est
actuellement beaucoup trop limitée (>20 ms par point) pour réaliser un prototype réellement adapté
a I’imagerie de tissus biologiques.

3.2.5. Bruit de mesure.

Afin de satisfaire aux conditions optimales en terme de rapport signal a bruit, nous avons vu
que le bruit de mesure dominant doit étre le bruit de photons du faisceau référence.

On s’affranchit trés facilement des différents bruits liés au systéme de détection : les choix
de la puissance du faisceau référence, du gain courant-tension du détecteur et de la fréquence de
modulation permettent de rendre ces bruits négligeables.Les fluctuations du courant photoélectrique
sont donc directement reliées 4 I’illumination du faisceau référence®.

6 Un bruit au départ non attendu et 1ié au choix de la modulation de phase par effet électro-optique a dfi néanmoins
étre rendu négligeable. Pour le déceler, on effectue I’expérience suivante. On s’arrange pour que les faisceaux référence
et signal atteignent le détecteur avec des puissances égales. Alors que le faisceau signal est bloqué, on mesure la
variance du photocourant créé par le faisceau référence autour de la fréquence f,. On effectue ensuite I’expérience
inverse, en mesurant la variance du photocourant, avec cette fois le faisceau référence bloqué. La variance du
photocourant s’accroit alors trés notablement, alors qu’il devrait étre du méme ordre de grandeur. Pour ces deux
mesures successives, le modulateur de phase, placé sur la voie signal, est en fonctionnement . Si I’on insére une lame
demi-onde devant ce modulateur de phase, cet effet s’accentue encore. Il doit donc s’agir d’un effet, résiduel et non
désiré, de modulation d’intensité. La polarisation de I’onde lumineuse n’est pas forcément parfaitement linéaire et
paralléle 4 1’axe Oz du cristal de niobate de lithium. Un défaut peut exister, aussi minime soit-il. Les éléments
optiques traversés par les faisceaux optiques peuvent présenter une trés légére biréfringence. Comme on utilise le
cristal de 1a voie signal comme modulateur de phase, ce bruit va étre négligeable. En effet, la puissance du
rayonnement total qui revient du tissu biologique est suffisamment faible pour que ce bruit soit négligeable devant le
bruit lié 3 Pillumination du faisceau référence. Ce bruit ne serait génant que si P'on travaillait sur des objets
présentant des coefficients de réflexion élevés (ce qui n’est pas le cas des tissus biologiques), ou sil’on utilisait le
crital de la voie référence comme modulateur de phase.
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Est-on pour autant limité par le bruit de photons du faisceau référence ? Si c’est le cas, la variance

du photocourant électrique doit suivre la loi suivante (cf. paragraphe 3.1.2) :

o2 = 21 e Af . (3.54)

Les mesures qui nous sont accessibles sont les mesures de la tension efficace a la fréquence de
modulation ou 4 ses harmoniques par le biais de la détection synchrone numérique. Ces mesures
peuvent étre effectuées pour différentes valeurs de 1a bande passante de mesure. La variance sur ces
mesures, notée G%]eff, doit étre égale a:

(] R *

0%egt =L =—0p2 =R% e 1 Af , (3.55)
2 2

avec ici G%; la variance sur la mesure de la tension. Comme Py, la puissance du faisceau référence,

est supérieure & Pg, la puissance du faisceau signal, on peut réécrire cette relation sous la forme
(cf. (3.4) et (3.46)) :

0% = RGrpePp Af . (3.56)

La variance sur la mesure de la tension efficace doit donc avoir une variation linéaire en fonction de
la bande passante de mesure et la pente doit théoriquement étre de I’ordre de 0,25 ].LVZ_ Hz! pour
nos paramétres expérimentaux suivants : PR =155 yW, Gpp=0,076 V ;,lel, R=132 kQ.

L’évaluation expérimentale de la variance a la fréquence de modulation (10 kHz) et au
premier harmonique de la fréquence de modulation a été effectuée pour différentes constantes de
temps et 4 chaque fois sur des ensembles de 400 mesures expérimentales de la tension efficace.
Dans le cas, olt I’on sélectionne pour la détection synchrone le filtre du premier ordre (pente de
6 dB/octave, soit 20 dB/décade), la bande passante de mesure (Af) est reliée a la constante de
temps At par la relation suivante :

Af=—0 . (3.57)

Expérimentalement, on trouve que les pentes des droites liant la variance de la tension
efficace 4 la bande passante de mesure sont supérieures a celle prédite par la théorie (cf. fig. 3.11)
que ce soit a la fréquences f, ou a la fréquence 2 f,. On obtient en effet respectivement
6,7 j.LV2 Hz! et 18,6 qu Hz !, valeurs trés supérieures a valeur estimée théoriquement :
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0,25 qu Hz"!. Les fluctuations du courant photoélectrique sont donc supérieures 3 des
fluctuations qui suivraient une statistique poissonnienne. L’exces au bruit de photons est de I’ordre
de +14 dB a la fréquence f, et de ’ordre de +19 dB a la fréquence 2 f,,.

2 .
Bpf ~ 18,6 W  Hz'

2 4
Hz

Bif = 6,7 uV

I I 1
60 80 100
Af (Hz)

Figure 3.11 : Variance de la tension efficace mesurée a I’aide de la détection synchrone pour une puissance du faisceau

référence de 155 pW et pour des mesures effectuées aux fréquences f,, et 2 f,.

Cet excés au bruit de photons peut avoir de nombreuses origines. Cet excés peut étre déja en
partie lié A une stabilisation insuffisante du courant d’injection de la diode. En effet, pour atteindre
cette valeur déja pourtant élevée d’un excés au bruit de photons de +14 dB a la fréquence f,, il a
fallu utiliser le dispositif électronique de sécurité de I’alimentation de la diode. Autrement cet excés
de bruit est supérieur 3 +30 dB. Ce dispositif de sécurité est prévu initialement pour protéger les
diodes d’un courant excessif : ’opérateur fixe une valeur du courant 4 ne pas dépasser pour ne pas
endommager la diode. Dans la pratique, ce dispositif électronique permet aussi d’obtenir un courant
d’injection plus stable lorsque I’intensité du courant d’injection est réglée proche de la valeur limite
fixée par I’expérimentateur. La stabilisation du courant d’injection permet donc une réduction du
bruit en exceés au bruit de photons. Une réduction plus efficace encore de cet excés au bruit de
photons serait peut-étre possible avec une source de courant encore plus stabilisée. Mais comme
d’autres bruits pourraient aussi étre & I’origine de notre excés de bruit au bruit de photons (bruit 1ié
a Pamplification de I’émission spontanée dans la diode [Yur 3.11] ) et pourraient alors encore
subsister, une solution plus efficace serait d’utiliser un systéme de double détection, comme celui
décrit dans le paragraphe 3.1.2. Pour ce qui nous concerne, le rapport signal  bruit a été jugé
suffisant pour nos expériences, vue la faible cadence d’acquisition de nos images. Cette
amélioration n’a donc pas été pour I’instant apportée. Avec une constante de temps de 10 ms, on a
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en effet une dynamique de mesure supérieure 4 100 dB pour la mesure a 2 f, et supérieure a
115 dB pour la mesure & f, 7. Ces dynamiques sont amplement suffisantes pour ’imagerie de

tissus biologiques.
3.3. Résultats expérimentaux.

Dans le cadre de cette thése, nous nous sommes limités au cas de la faible focalisation,
¢’est-a-dire a la réalisation d’une expérience d’OCT. Nous allons présenter dans les prochains
paragraphes I’application de cette méthode a la réalisation d’images dans quelques tissus
biologiques aprés avoir estimé les performances de I’expérience d’OCT en imageant un objet test.

3.3.1. Image d'un objet test (mire de pas égal 3 100 um).
3.3.1.a. Image de la mire dans l'air : résolutions longitudinale et transversale.

Dans I’air, la résolution longitudinale d’une expérience d’OCT est égale 4 la moitié de la
longueur de cohérence de la source. Pour une source de spectre gaussien, cette résolution
longitudinale est donnée par la relation suivante (cf. paragraphe 1.3.4.a) :

_ 2 In2 )2

Az
T AA

(3.58)
Dans un milieu d’indice n, cette résolution longitudinale est divisée par n. Pour notre source
lumineuse de largeur de spectre 19 (+ 1) nm, on obtient donc une résolution de 16,6 (+0,9) pm
dans I’air et de 12,5 (+0,7) pm pour un milieu biologique constitué principalement d’eau (en
supposant alors n=1,33).

La résolution longitudinale a été ici définie comme la distance suivant laquelle on obtient une
tension mesurée supérieure a la moitié de la tension maximale. Cette résolution est donc définie par
rapport 4 I’amplitude du champ électrique cohérent. C’est un choix arbitraire de la définition de la
résolution. D’autres choix peuvent étre effectués. En microscopie confocale par exemple, si I’on
définit toujours la résolution longitudinale comme la distance suivant laquelle le signal mesuré qui
reste supérieur & la moitié de la mesure maximale, la résolution longitudinale est différente car le

7 Le bruit de mesure a 2 f, pour At=10 ms est caractérisé par une variance Gveff2 =940 pVZ et le carré de la
tension de battement, avec un filtre neutre de densité optique 4,1 pour ’aller et le retour sur la voie signal, est égal a
1130 mV2. D’out un SNR de 60 dB. Sans le filtre neutre, on aurait donc un SNR de ~100 dB (60+41) pour la
mesure 2 fy. A fy, ona Gveffz =380 pV?2 et la carré de I'amplitude de battement avec le méme filtre neutre est
égal 4 13200 mV2. D’oi un SNR de ~115 dB pour la mesure 4 f,, si la mesure était effectuée sans filtre neutre.
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signal détecté est alors proportionnel & la puissance du signal détecté. SiI’on choisit une définition
de la résolution pour une méthode d’OCT par rapport a la puissance du signal cohérent et non pas
par rapport & la valeur du champ cohérent, on aura donc un gain “fictif” de 1/ V2 sur la résolution
donnée par la relation (3.58). On note Az’ cette “nouvelle” résolution longitudinale. C’est d’ailleurs
cette définition de la résolution longitudinale par rapport a la puissance du faisceau signal que nous
avions choisie pour I’expérience d’amplification paramétrique optique.

La mesure expérimentale de Az’ dans ’air a été effectuée en déplagant un miroir placé sur la
voie signal en 1’absence de 1’optique de focalisation. Un filtre neutre de densité optique de 2,05 est
placé sur la voie signal. La valeur de Az’, aprés ajustement gaussien®, est mesurée égale &
~11,6 pm (cf. fig. 3.12), valeur est en trés bon accord avec la valeur
théorique : 11,7(£0,6) um . Une lame de verre (= 10 mm) a été placée sur la voie référence
pour compenser la dispersion liée au passage supplémentaire du faisceau signal & travers la lame
séparatrice et au double passage a travers le filtre neutre. Sans cette 1égére compensation, la
résolution spatiale longitudinale est dégradée de =1 pm.

1,4 - © points expérimentaux
3 12 4 — courbe ajustée (ajustement gaussien)
-_9_ ’
£ 10
8
; 0,8
£ 0,6
o
S 04
[
02 AZ'=11,6 ym
0,0 —ecooovesee

T T T
-30 ' -20 -10 0 10 20
’ Distance parcourue (um)

Figure 3.12 : Fonction d’appareil. La normalisation est effectuée par rapport a I’écho maximal mesuré lorsque la

différence en chemin optique parcourue par les faisceaux signal et référence est nulle.

En échelle logarithmique, on constate que 1’ajustement gaussien est possible sur une
distance de prés de 60 um et ce sur une dynamique de =55 dB en puissance (cf. fig. 3.13). C’est
cette grande dynamique qui assure une excellente réjection du signal lumineux qui aura parcouru un

8 Comme rappelé dans 1’annexe 1.2, enveloppe du signal électrique détecté lorsque ’on fait varier le déphasage
optique entre les deux ondes est relié au spectre d’émission de la source par transformation de Fourier. Comme le
spectre d’émission de la source est gaussien, I’enveloppe du signal électrique détecté lorsque 1’on déplace le miroir est
lui aussi gaussien. D’on I’ajustement gaussien sur cette courbe, qui est la fonction d’appareil de I’instrument.
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chemin optique différent de celui du faisceau référence. Ceci est un avantage conséquent de la
sélection par cohérence temporelle par rapport 4 d’autres méthodes comme la microscopie confocale
ou la dynamique de réjection n’est pas aussi importante.
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& -80
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-40 -20 0 20 40
Distance parcourue (pm)

Figure 3.13 Fonction d’appareil (en dB). L’ajustement gaussien peut étre réalisé sur une distance de I’ordre de 60 pm,

Deux légers rebonds apparaissent & plus ou moins 100 pm du pic principal (cf. fig. 3.14).
I1s sont peu génants car ils présentent un écart de prés de 50 dB en puissance avec le niveau du pic
principal.

20 -

Puissance normalisée (dB)

Distance parcourue (mm)

Figure 3.14 : Fonction d’appareil (en dB) pour un déplacement du miroir de la voie signal sur une distance de 5 mm

environ,
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Examinons maintenant les caractéristiques de la focalisation choisie et son effet sur la
résolution spatiale transversale. On a vu que cette résolution est choisie dans les techniques d’OCT
pour que le faisceau d’illumination reste collimaté sur I’épaisseur du milieu observé. On a choisi
une lentille de focale 40 mm. Pour la direction (Ox), la largeur du faisceau collimaté (critére en
1/e2) issue de la diode est de I’ordre de 1400 pm au niveau de la lentille. Avec une focale de
40 mm, la longueur de collimation est donc de 1,7 mm et la largeur du faisceau au point de
focalisation est de 1’ordre de 30 pm (pour 86 % de 1’énergie)®. Une fois la lentille de 40 mm
installée et I’interférométre de.nouveau équilibré en dispersion, grace a I’ajout d’une lame de verre
supplémentaire sur la voie référence, deux images d’une mire de pas 100 um ont été réalisées
successivement (cf. fig. 3.15) : les deux enregistrements sont guasi identiques. Les positions de
I’optique de focalisation et du miroir de référence ont été ajustées de maniére a faire coincider le
plan de cohérence et le plan de focalisation avec la mire (c’est-a-dire que les chemins optiques
parcourus par les faisceaux référence et signal ont été égalés et que la mire a été placée au foyer de
I’optique de focalisation).

&

— 1 mesure
&me

......... 2 mesure

Puissance normalisée (dB)
&
|

1 I | | ] ] I
-0,15 -0,10 -0,05 0,00 0,05 0,10 0,15
position latérale (mm)

Figure 3.15 : Images d’une mire de pas de 100 pm (avec un filtre neutre de densité optique de 2,05 sur la voie signal).
En trait plein : une image réalisée avec une premiére série de mesures. En traits pointillées : une deuxiéme image

réalisée dans les mémes conditions. La puissance détectée a été normalisée par rapport & la valeur maximale détectée.

9 Au niveau de la lentille, la surface D & travers laquelle sont transmis 99 % de 1’énergie est reliée au rayon du
faisceau & ce nivean, noté w(f), par la relation [Si¢ 3-10}: D = gw(f). Pour une lentille de focale f, la largeur d, du
spot d’illumination au niveau du plan focal ol sont concentrés 86 % de I’énergie est alors donnée par :
dy, =2 f A/ D avec ) la longueur d’onde du rayonnement. On définit la longueur de collimation comme la distance
le long de laquelle la largeur du faisceau reste inférieure & V2 d,. Cette distance est égale au double de la longueur de

Rayleigh : 2Zg =ndy2 / (24).
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Sur la figure 3.16 est représentée, cette fois, la puissance détectée pour une de ces deux
mesures en fonction, non seulement des déplacements transversaux, mais aussi des déplacements
longitudinaux de la mire.

0,04
0,02
0,00

’

-0,02

position en profendeur {mm}
Puissance normalisée (dB )

-0,04

-0,10 -0,05 0,00 0,05 0,10
position 1atérale {mm)
Figure 3.16 : Puissance normalisée détectée (en dB) pour une mire de pas de 100 um placée a 1’abscisse z=0, que

I’on a déplacée transversalement (dans le plan de la mire) et en “profondeur” (perpendiculairement au plan de la mire).

3.3.1.b. Image de la mire dans un milieu diffusant liquide.

Comme pour I’expérience d’amplification paramétrique optique, on a réalisé I’image d’une
mire placée dans un milieu diffusant liquide (solution aqueuse de billes de latex).

Du fait de I’effet conjugué du mouvement brownien des sphéres de latex et de la sensibilité 3
la phase du signal cohérent de notre systéme de détection, on peut observer cette mire & travers un
milieu présentant des caractéristiques de diffusion importantes.

Considérons, en effet, le courant hétérodyne a la fréquence f,. L’amplitude de modulation
va dépendre d’une part de la racine carré de la puissance du faisceau signal, non diffusé et réfléchi
sur la mire :

Eo(VR Eg,) sing,sin[2m fot] ,
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avec R le facteur de réflexion en puissance de la mire pour le point observé, et d’autre part de la
puissance du rayonnement diffusé qui va parcourir dans le milieu diffusant un chemin optique égal
4 celui parcouru par le faisceau non diffusé, 4 Ia longueur de cohérence prés :

ERo Agier(t) sin(@ogiee(t)) sin[2m fit]

avec A gigr(t) Pamplitude du champ électrique li¢ au rayonnement diffusé cohérent avec le faisceau

référence, et (¢0 diff(t)) le déphasage entre 1’onde référence et cette onde diffusée pour une tension
appliquée sur le modulateur électro-optique nulle. (¢o diff (t)) fluctue aléatoirement dans le temps du

fait du mouvement brownien des billes de latex (cf. paragraphe 2.4.1.b). Si la mesure par
démodulation synchrone est effectuée durant un temps suffisamment long pour que
<sin((1)0 diff(t)» 10 soit proche de zéro, on obtient ainsi une mesure proportionnelle uniquement au

champ signal non diffusé.
L’image de la mire, de pas 100 pm et placée dans une cuve, a été effectuée avec une
constante de temps de 300 ms. Les billes de latex utilisées ont un diameétre de 296 nm. La surface

efficace de diffusion est calculée avec la théorie de Mie et trouvée étre égale & 65 = 7,2 107 em?,

Le facteur d’anisotropie est égal a 0,4. La concentration est de = 1.9 1012 billes/cm3. L’image
présentée sur la figure 3.17 est réalisée pour une position de la mire placée 700 um a I'intérieur de
la cuve. Le nombre de libres parcours moyens de diffusion calculé théoriquement est égal 4 environ

7

19 £, pour I’aller et le retour sans tenir compte d’éventuels effets de diffusion dépendante. Cette
valeur a été réestimée expérimentalement a la valeur de =18 £, pour I’aller et le retour (soit
I’équivalent de 8 densités optiques pour le signal balistique). Cette image a été réalisée avant
I’automatisation du systéme, en réalisant la mesure uniquement a la fréquence de modulation
f,, : pour chaque point, I’amplitude de la tension de battement maximale a été trouvée en égalant le
déphasage entre les voies signal et référence ¢ & 1/ 2 a1’aide de la cale piézo-électrique.

10 < > représente la moyenne temporelle.
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Figure 3.17 : Profil transversal de la mire plongée dans un milieu diffusant liquide (18 £ en aller et retour) avec une

constante de temps de mesure de 300 ms par point. La puissance du signal cohérent détecté est notmalisée par rapport

4 la valeur maximale détectée et est exprimée en dB.

Notons bien que ces performances ne peuvent en aucun cas étre directement étendues au cas
d’un milieu diffusant qui serait immobile & 1’échelle du temps de mesure. On se retrouve ici dans
une situation analogue & une méthode d’holographie ou le speckle est moyenné temporellement lors
de la réalisation d’un hologramme (cf. section sur ’holographie du paragraphe 1.3.4.a). Cette
réduction du speckle est effective pour notre méthode d’OCT du fait de la sensibilité 4 1a phase ¢,
du signal pour notre systéme de détection hétérodyne reposant sur la modulation de phase.

Pour imager a travers un milieu diffusant liquide, les méthodes d’holographie représentent
P’avantage de réaliser la réduction du speckle sur tous les pixels de I’image en paralléle. Si aucune
contrainte de temps pour la réalisation de I’image n’existe, notre méthode d’OCT s’avére par contre
trés intéressante, puisqu’elle permet la détection de trés faibles signaux. L’utilisation d’un
interférométre stabilisé permettrait par exemple d’utiliser des constantes de temps élevées (le
déphasage ¢, entre les deux ondes doit naturcliement rester fixe durant 1’acquisition d*un point) et
pourrait ainsi permettre I’observation 2 travers des milieux diffusants liquides trés opaques. Ce
pourrait étre une autre application de notre méthode. '

3.3.1.c. Image de la mire cachée derriére un milieu diffusant solide

L’image de la mire de pas 100 pm a aussi été effectuée derriére le milieu diffusant solide
déja utilisé dans ’expérience d’APO. La zone du milieu diffusant solide éclairée est proche de
P’endroit estimé a 8-9 £ avec I’expérience d’APO. Le milieu diffusant est rendu solidaire de la

mire et ’ensemble est déplacé transversalement sur une distance de 2,5 mm environ Sur la
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figure 3.18, un profil transversal est représenté en échelle linéaire. La position en profondeur de la
mire a été ajustée de telle maniére & obtenir un signal maximal. Suivant I’endroit du milieu diffusant
solide éclairé, les fluctuations de la puissance du signal cohérent détectées sont trés importantes. On

ne “reconnait” pas la mire sur cette image.
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Figure 3.18 : Profil transversal de la mire de pas de 100 um placée derriére le milieu diffusant solide (échelle
linéaire). Les créneaux ajoutés au-dessus de 1'image représentent 1’allure du profil que ’on aurait dfi obtenir.

o
=)

' On retrouve ici la méme difficulté a produire une image de la mire a travers cet échantillon
solide comme pour I’expérience d’APO. A travers un endroit de I’échantillon ot la diffusion était
importante (>10 £, pour I’aller et le retour & 800 nm), nous avons montré que la dégradation de la
résolution de I’image réalisée par APO était liée a de la lumiére diffusée vers 1’avant dans le milieu
diffusant solide et diffractée vers I’arriére sur la mire. Le systéme de réduction du speckle permettait
alors d’améliorer la résolution spatiale de 1’image, méme si cette amélioration était loin d’étre
parfaite. Dans le cas ot I’on cherchait a réaliser une image a un endroit de 1’échantillon ot la
diffusion était moins importante, 1’explication de la dégradation de la résolution était moins claire.
On pouvait attribuer cette dégradation de la résolution, aussi, & des inhomogénéités des
caractéristiques de diffusion dans les directions transversales ou & des gradients d’indice dans
I’échantillon. L utilisation d’un milieu diffusant solide plus “homogéne” aurait été préférable pour

ces deux expériences afin de pouvoir tirer des conclusions plus stres.
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3.3.2. Imagerie de tissus biologiques.

Des images de quelques milieux biologiques ont aussi été réalisées en utilisant cette
technique d’OCT.

3.3.2.a. Repérage des interfaces séparant les différents éléments de la partie antérieure d’un

ceil de lapin (cornée, chambre antérieure, cristallin).

Une coupe sur une ligne, dans la profondeur, d’un ceil de lapin post-mortem a permis de
mettre en évidence les capacités de cette méthode & repérer les différentes interfaces présentes dans
sa partie antérieure!! (cf. fig. 3.19). La mesure de 1’épaisseur de plusieurs de ses constituants
(cornée, chambre antérieure...) est ainsi possible en connaissant leur indice de réfraction. La
possibilité de mesurer 1’épaisseur de la comée est par exemple trés intéressante puisque des défauts
de la vision peuvent étre corrigés en réduisant cette épaisseur dans des zones spécifiques (la cornée
en association avec le cristallin joue un role primordial dans la formation des images sur la rétine).

L’ceil a été conservé dans une solution d’eau et de formol aprés son prélévement sur un
lapin mort. La focale de la lentille utilisée était alors de 140 mm permettant ainsi une longueur de
collimation plus adaptée & I’épaisseur du milieu observé (2 Zr= 22 mm, voir note de bas de page
n°9). Le diamétre du faisceaun d’illumination od sont concentrés 86 % de 1’énergie est en
conséquence de 110 um. Le faisceau, d’une puissance de I’ordre de 700 pW, est centré sur la
pupille et I’ceil est orienté & peu prés perpendiculairement A ce faisceau (observation de 1a réflexion a
’aide d’une caméra CCD). C’est le miroir de la voie référence qui a été déplacé pour effectuer cette
coupe (I’image a été réalisée avant 1’automatisation de 1’expérience). La puissance du signal
rétroréfléchi pér I’interface air-cornée est mesurée égale & 2,5 10-6 fois Ia puissance du signal qui
est détecté lorsqu’un miroir remplace I’ceil.

1 1 el est transparent et, naturellement, trés faiblement diffusant. L’intérét d’une méthode d’OCT pour imager un
tel milieu est, ici, juste lié & sa capacité a repérer de maniére précise des interfaces dont les facteurs de réflexion sont
trés faibles et n’est pas 1ié 4 sa capacité a imager en milieu diffusant.
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Figure 3.19 : Evolution de la puissance du signal cohérent détecté en fonction de la position du miroir de la voie
référence. Cette puissance est normalisée par rapport & la valeur mesurée I'interface air-cornée et est donnée en
décibels. Les valeurs des distances indiquées sur le graphe correspondent au déplacement du miroir de la voie référence.
La connaissance de I’indice de réfraction (considéré proche de I’indice de groupe) est nécessaire pour remonter aux

épaisseurs réelles.

On distingue nettement trois zones différentes sur cette coupe de I'eeil qui correspondent
successivement a la cornée, 4 la chambre antérieure et au cristallin. Le premier pic, repére ’interface
air-cornée. Entre 0 et 0,93 mm du déplacement du miroir référence, du signal est détecté, suite a
des rétrodiffusions ou des rétroréflexions dans I’épaisseur de la cornée. Dans la seconde zone de la
courbe, jusqil’é 4 mm environ, le niveau du signal détecté est de I’ordte de grandeur du bruit de
détection li€ A I'illumination du faisceau référence. Cette zone correspond a la chambre antérieure de
I'ceil, chambre remplie de I’humeur aqueuse. Une augmentation brusque du niveau du signal
détecté apparait a une abscisse proche de 4 mm. Cet écho est lié a I’interface humeur aqueuse-
cristallin. Du signal est encore détecté sur pratiquement 2 mm du mouvement du miroir de
référence (jusqu’a 6 mm). Ensuite, le bruit 1ié au faisceau référence domine de nouveau. Juste
avant I’abscisse 16 mm, apparait un nouvel écho lié cette fois-ci a I’interface séparant le cristallin
de I’humeur vitreuse remplissant le corps vitré.

En prenant la valeur donnée par Swanson et coll. [Swa3.12] pour I'indice de réfraction de la

cornée, soit 1,376, on peut par exemple remonter a son épaisseur soit 0,68 mm.
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3.3.2.b. Images d’un oignon dans un plan perpendiculaire a sa surface.

Nous avons ensuite choisi de réaliser I’image de Vintérieur d’un oignon jaune
(cf. fig. 3.20). Ce milieu présente une structure en couches qui se préte bien a notre systéme
d’acquisition d’images limité au plan (Oxz). Les cellules de 1’0ignon, d’une taille de I’ordre de la
cinquantaine de micrométres, sont disposées en différentes strates successives. L’image présentée
ci-aprés a été acquise point par point avec une constante de temps de 200 ms et des déplacements
suivants les axes (Ox) et (Oz) respectivement de 2 ym et de 5 pm. Les premiéres pelures séches
de I’oignon ont été retirées au préalable.

déplacement en profondeur (0z) (mm)
Puissance normalisée (dB)

0,0 0,1 0,2 0,3 0,4
déplacement transversal (0x) (mm)

Figure 3.20 : Coupe 2D d’un oignon jaune perpendiculairement 2 sa surface. La puissance détectée (échelle log) est
normalisée par rapport a la valeur mesurée pour la premiére interface air-oignon située en z=0. Alors que la gamme
des puissances normalisées s’étend de 0 & -70 dB, les valeurs de gris sont réparties sur cette image uniquement entre -
10 dB et - 45 dB pour plus de lisibilité (voir échelle des gris & coté de I'image).

Sur ’axe vertical de I’image, qui correspond a I’axe (Oz), il faut diviser le déplacement par
Pindice de réfraction de I’oignon, pour obtenir la profondeur réelle observée dans le milieu
biologique. Si nous choisissons de prendre pour cet indice une valeur de 1,33, ’oignon étant
majoritairement constitué d’eau, la profondeur réelle observée est donc de I’ordre de 750 pm. On
distingue assez nettement les deux premiéres couches de cellules d’oignons. Cette structure

stratifiée semble par contre se désorganiser pour les couches suivantes (a fin de comparaison, nous
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avons observé a 1’aide d>un microscope classique I’oignon a différentes profondeurs, aprés avoir
effectué au préalable une découpe au rasoir : on constate que 1’empilement des cellules d’oignons
n’est réguliére que pour une épaisseur faible, la structure en couches ne semble plus ensuite
préservée).

Notons que la résolution transversale des cellules d’oignons nécessiterait une focalisation
plus importante. L’évolution de la puissance rétrodiffusée suivant z (cf. fig. 3.21) permet
’évaluation de I’épaisseur de la premiére couche & = 60 um.

Puissance normalisée (dB)

T T T T T T
0.0 0.2 0.4 0.6 08 1.0
Déplacement en profondeur (Oz) (mm)

Figure 3.21; Observation d’un profil en z pour une position latérale donnée.

3.4. Conclusion et perspectives pour D’expérience de tomographie optique
cohérente.

L’expérience de tomographie optique cohérente développée dans le cadre de cette thése a
permis la réalisation d’images 2 travers des milieux diffusants liquides ou solides. Des applications
a I’imagerie de quelques tissus biologiques ont pu aussi étre démontrées.

Une mise en ceuvre de la détection hétérodyne grice a la modulation de phase par effet
électro-optique a pu étre démontrée. Le choix d’un systéme de mesures a f; et 2 f, a permis
notamment d’évaluer de maniére précise les puissances relatives des signaux cohérents
rétrodiffusés sur les différentes parties d’un objet.

Insistons de nouveau sur I’avantage de notre choix du systéme de détection hétérodyne par
modulation de la phase pour une évolution future du systéme OCT (cas de la faible focalisation)
vers un systéme OCM (cas de la forte focalisation). L’évolution a trés court terme de I’expérience
est donc I’emploi par exemple d’un objectif & immersion dans I’eau de grande frontale pour réaliser
des images a plus haute résolution et ce dans un plan paralleéle a la surface.
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d’encombrement, I’utilisation de fibres dopées pompées par diode pourrait permettre I’obtention de
sources intéressantes pour notre application (faible longueur de cohérence temporelle, puissance...).
De plus, 'utilisation de modulateurs électro-optiques intégrés permettrait la réalisation simplifiée et
efficace de la détection hétérodyne a haute cadence (possibilité d’obtenir des tensions de modulation
élevées aux bornes du modulateur de phase méme 4 “haute” fréquence).

Dans le cadre de cette cadence d’acquisition augmentée, le rapport signal 4 bruit devra étre
optimisé avec un systéme de double détection de maniére & obtenir une mesure limitée par le bruit de
photons du faisceau référence. On pourra ainsi toujours disposer d’une dynamique suffisamment
importante (100 dB) pour imager dans de bonnes conditions dans des tissus biologiques mémes
avec des temps de mesure par point de I’ordre de grandeur de 10 ps. Toujours dans le cadre de cette
augmentation de la cadence de I’acquisition de I’image, des miroirs galvanométriques ou des
polygones tournants devront étre utilisés pour remplacer les moteurs pas & pas et réaliser I’image
dans un plan perpendiculaire & la surface. Un systéme de détection électronique aux fréquences f, et
2 f, suivi d’une carte de conversion analogique-numérique pourra remplacer avantageusement la
détection synchrone numérique cotiteuse et peu rapide.
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Les travaux effectués dans le cadre de cette thése ont donc consisté en la réalisation de
deux méthodes d’imagerie optique dans des milieux diffusants. Ces deux méthodes opérent
toutes les deux en configuration de rétrodiffusion.

La premiére expérience, qui repose sur le principe de ’amplification paramétrique
optique (APO) en régime femtoseconde, a permis la réalisation d’images 4 deux dimensions
avec une résolution dans la profondeur. Ces images ont été obtenues a la cadence vidéo sans
balayage. Pour des objets tests placés dans 1’air, en 1’absence de milieu diffusant, les
résolutions spatiales longitudinale et transversale sont respectivement de 32 pm et de 70 pm.

Le choix d’un accord de phase non colinéaire de type II a permis d’éliminer totalement
le signal lumineux qui revient du milieu diffusant quand la porte temporelle est fermée. Cette
réjection est permise conjointement par le jeu des polarisations croisées et par un filtrage spatial.
Les images résolues temporellement (c’est-a-dire les images réalisées avec le signal lumineux
revenant du milieu observé quand la porte temporelle est ouverte) ont pu ainsi étre produites sur
un fond noir quasi parfait.

Les résolutions spatiales obtenues en 1’absence de milieux diffusants ont pu étre
préservées dans le cas ou les objets tests ont été observés & travers des milieux diffusants
liquides présentant une diffusion aussi importante vers I’avant que vers I’arriére. A la cadence
vidéo, le seuil de détection est atteint pour un milieu diffusant de 12 £, pour I’aller et le retour
(I’atténuation pour la lumiére non diffusée est alors égale 4 e12). La préservation de la résolution
spatiale, méme en présence du milieu diffusant liquide, est permise du fait de la prédominance
de la lumiére non diffusée sur la fraction de lumiére multidiffusée vers ’arriére, qui sort du
milieu diffusant en méme temps que la lumiére non diffusée.

Ces bons résultats ne sont malheureusement pas conservés dans le cas o le milieu
diffusant artificiel présente des caractéristiques de diffusion plus proches de celles d’un tissu
biologique réel. Pour un milieu diffusant solide, inhomogéne et diffusant fortement vers
I’avant, les images obtenues par amplification paramétrique optique sont en effet trés fortement
dégradées. De la lumiére est diffusée vers P’avant dans le milieu, puis est diffractée vers 1’arriére
sur I’objet observé avant d’effectuer le trajet inverse, ou elle peut de nouvean étre diffusée vers
I’avant. Les photons constituant ce rayonnement peuvent sottir pendant ’ouverture la porte
temporelle. Les images alors obtenues sont dégradées : un fort speckle y apparait. Une
réduction de ce speckle a été entreprise en faisant varier I’orientation du faisceau incident sur le
milieu diffusant en volume durant le temps d’acquisition de I’image (4 la cadence vidéo). Pour
un caractére diffusant supérieur & 10 4 pour Paller et le retour (I’atténuation pour la lumiére
non diffusée est alors supérieure & el0), les résolutions spatiales obtenues 3 la cadence vidéo
sont seulement d’environ 100 um et 700 pm, respectivement longitudinalement et
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transversalement, et ce méme avec le systéme de réduction du speckle. L’optimisation de cette
réduction du speckle devra étre réalisée, suite a ce travail, de maniére a accroitre ces résolutions.

Malgré les améliorations qui poutraient encore étre apportées a cette expérience, les
perspectives pour ce qui concerne une imagerie structurelle paraissent peu attractives, au regard
des excellents résultats maintenant produits par les techniques de tomographie optique
cohérente. Des perspectives restent par contre ouvertes pour une imagerie fonctionnelle, ou les
exigences en termes de résolutions sont moins contraignantes. Une imagerie des organes
effectuée 4 deux longueurs d’onde différentes, judicieusement choisies, pourrait permettre par
exemple, aprés soustraction des images obtenues, de révéler des tumeurs de faibles dimensions

sous la surface de la peau.

Pour la seconde expérience, celle de tomographie optique cohérente (OCT), une diode
superluminescente a remplacé avantageusement la source laser femtoseconde de I’expérience
précédente. Une mise en ceuvre d’un systéme de détection hétérodyne a été réalisée en modulant
la phase du faisceau signal grice a ’effet électro-optique. Le choix d’un systéme de mesures
effectuées 2 la fréquence de modulation et 4 son premier harmonique a permis notamment
d’évaluer de maniére précise les puissances relatives des signaux cohérents rétrodiffusés sur les
différentes parties de ’objet observé. Des images de tissus biologiques ont pu ainsi étre
réalisées dans le cas d’une faible focalisation (OCT) : par exemple une coupe longitudinale de la
partie antérieure d’un ceil de lapin et une image 2D, perpendiculairement 4 sa surface, d’un
oignon. Si les performances du montage expérimental sont trés réduites par rapport a celles
maintenant obtenues par d’autres techniques d’OCT (en termes de temps d’acquisition et de
résolutions spatiales transversales), nous avons souligné que cette expérience présente des
perspectives intéressantes & court terme pour une imagerie dans des tissus biologiques avec une
plus forte focalisation (microscopie optique cohérente : OCM). Contrairement a 1’expérience
d’amplification paramétrique optique, I’application visée par cette méthode serait une imagerie
structurelle dans les tissus biologiques, qui permettrait une observation des cellules.
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Annexe 1.1
Théorie de Mie : calculs de G5, de g et des indicatrices de diffusion

pour une particule diffusante sphérique.

Pour calculer la section efficace de diffusion (o), le facteur d’anisotropie (g) et les
indicatrices de diffusion! pour une particule sphérique, on utilise la théorie de Mie. Pour une
description détaillée de celle-ci, on peut consulter 1’ouvrage de H. C. van de Hulst :“Light
scattering by small particles” [Hull. On ne va donner ici que les formules utiles pour les calculs, sans
expliquer leur établissement.

On considére un matériau sphérique de rayon a et d’indice nj, plongé dans un matériau
d’indice ny. Soit A, 1a longueur d’onde, dans le vide, du rayonnement éclairant la sphére et soit m le
rapport de I’indice de la sphére & I’indice du milieu environnant.

On définit les quantités suivantes :

_ 21a a
4 7\.0 / ny ’ )
y=mq, 2
¥ .
Wn(z)=\’7z‘]n+l/2(z) > 3
b
An(D)= |2 Yas112(2) @
En(2) = wn(2) +ixn(2) &)

o L (¥)En(a) - mya(5)Ea(a)

b = Y2 (V)Wa ()= va(¥)¥a(a) @
" myp(y)En(a) - Wa(y)én(a)

avec J,(z) et Y, (2) respectivement les fonctions de Bessel de premiére et de seconde espéce.

Pour calculer les intensités iy et iy des ondes diffusées en fonction de I’angle 0 entre les
vecteurs d’onde incident § et diffusé §” (i correspond a I’intensité diffusée pour un champ électrique
de polarisation linéaire perpendiculaire au plan (5’,S) alors que iy correspond a I’intensité diffusée

pour une polarisation linéaire paralléle 2 ce méme plan) , on utilise les relation suivantes [Hull ;

1 On appelle indicatrice de diffusion la courbe donnant 1’intensité diffusée en fonction de I’angle entre le vecteur d’onde
incident et le vecteur d’onde diffusé.
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R . 2
ii=mE)f, =0, ®
avec :
—( 2n+1
S,(0)= 21( n(i D {apm,(cosB) +bn1:n(cose)}] , ©
n=
o( 2n+1
S,(0) = 2‘1( n(ﬁ o {byT,(cos0) + an’rn(cose)}J , (10)
n=
avec :
T, (cos0) = ;:@P}l (cos®) , (11
T,(cos0) = %(P}l(cose)) , (12)

ol P1(cos®) est la fonction de Legendre associée d’ordre 1 et de degré n.

Le facteur d’efficacité de diffusion Mie ( Qgeqy ), 1a section efficace de diffusion Mie (o) et le

facteur d’anisotropie (g) sont définis par les expressions analytiques suivantes :

| . .
Qe =7 Jy 1(0) +12(O))sin0 00 3
a2
O =7a” Qgcat > (14)
1 1 ¢m .
g=———| {i;(0)+iy(0)}cosB sin6 dO . (15)
Qscat q2 '[0 { }

Pour effectuer le calcul numérique de ces quantités, on utilise les expressions suivantes, plus
pratiques que leur forme intégrale [Hull:

2 o0
o, =Ta’ Z Z(Znﬂ){lanl2 +|bn|2} (16)

n=

g=—t 2 [i(g—@—tz—)Re(an(anH)* + bn(bn+1)*) +2—n4iRe(anbn*))] .an

- Qscat q2 a1 n+l1 n(n+1)

Notons que pour les calculs numériques effectués a partir des formules (8), (16) et (17), les termes
des séries convergent plus ou moins rapidement suivant les valeurs de q et de m. Généralement un

nombre de termes inférieur a 30 suffit amplement pour le calcul.

[Hul] H. C. van de Hulst, “Light scattering by small particles”, (Wiley, New-York, 1957), chapitre 9.
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Annexe 1.2
Longueur de cohérence (spectre gaussien).

Soit une onde lumineuse dont la répartition spectrale relative (en puissance) est d’allure

gaussienne. Cette répartition s’écrit :

~4ln2(6—60)2)
2
[Ei(0)f = exp 4o , )

ol G est le nombre d’onde , 6, le nombre d’onde central et Ac la largeur & mi-hauteur de ce spectre.
Soit un interférométre de Michelson éclairé par cette onde. Les deux ondes supposées ici d’égales -
amplitudes et qui se sont propagées sur les deux bras de interférométre de Michelson, interférent a la
surface d’une photodiode. Le courant délivré, proportionnel a I’éclairement, s’écrit sous la forme :

i(z) o< I|E1(G)|2 exp 127002 45 | ()
soit : )
" —4In26?
i(z) o J (exp A9’ *§(c -0, ) exp 2™ do . 6]

Griéce aux propriétés des transformations de Fourier, on obtient la relation suivante :

-2 Ac? (22)° J
4 n2 ~§2m0(22) @

i(z) o< exp{ X exp

soit en notation réelle :

~n2 Ac? (22)2
T m

i(z) < cos(2mo,(22)) exp[ O]

La largeur 4 mi-hauteur de la partie supérieure de I’enveloppe de cette courbe représente la
résolution longitudinale Az égale 4 :

2 In2 A,2
Az="—""""090_ 6
T AR ©
La longueur de cohérence est souvent définie! comme le double de cette largeur.
4 In2 A2
¢ = Y]
, T AL

! D*autres choix sont possibles pour la définir, comme par exemple la largeur en 1/e au lieu de la largeur & mi-hauteur.
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Annexe 2.1.
Expression du désaccord de phase pour un accord de phase ¢6-OBNC.

Le vecteur d’onde k(),8,¢), dont la direction est repérée par les angles 6 et ¢ dans le repére

des axes principaux du cristal (cf. fig. A-2.1.a), et pour une longueur d’onde A dans le vide, s’écrit :

) |
k(1,0,0) == n(0.A)z, - )

|
i
k (A,8,9) :

Figure A-2.1-(a) : Représentation graphique des différentes notations utilisées pour le calcul du désaccord de phase. La

direction du vecteur d’onde K est repérée par rapport aux axes principaux du cristal avec les angles O et @.

Les dérivées premiére et seconde de k par rapport 3 0 s’écrivent :

X200, )2
B =38\ n(6,A)u, |= y (1(6,A)u; +n(6,1) ug) @
o*(k) _2m. .
-—a-e(-g—) = —}:-E( [3(6,A)— n(8,A)] u, +2 1(6,A)uq ) 6)]
avec, pour alléger les notations, :
. ) " o o(u, oy,
a(e,1) = gé(n(e,k)) et ii(6,A) = W(n(e,x)) et ug= E’)G) , Uy = g(p) )

" Les couples d’angles (B505P50), (8o »Pco) €t (8po>Ppo) repérent respectivement les

directions des vecteurs d’onde signal kso , complémentaire Igco et pompe l_(po . Les vecteurs d’onde

sont dans un méme plan passant par I’axe optique (Qgo = Qo = Ppo)- Le caractére non critique de cet
accord de phase pour une variation en angle du vecteur d’onde signal dans le plan (grso »Ug ) se

traduit alors par la relation (cf. paragraphe 2.2.1.b) :

Y &)
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On a vu que cette relation implique la colinéarité des vecteurs de Poynting, associés aux ondes
signal et complémentaire. Elle permet aussi d’exprimer A6, la variation de la direction du vecteur
d’onde complémentaire dans le plan (‘—lfso’ g, ), qui compense au premier ordre le désaccord de

phase provoqué par la variation A de la direction du vecteur d’onde signal. On développe

I’expression (5) en fonction des différentes dérivées, soit :

1.
T(ns(eso’ks) Yo + ns(eso’}"s) Yo,
)

=— _(ﬁc(eco,xc) U, +0c(8c0,Ac) Eeco) . (6)

)_ AD, 1
ABg A

1. Expression de AO en fonction de Abg :

Pour exprimer A8, en fonction de A@y, il suffit d’égaler les normes des vecteurs représentés de part

et d’autre de 1’égalité précédente, soit :

A, =-AB,

Ao \/ i (Op0-1s)° + 00 )’ o

As | 11805 o) + o (BeosPe)’

Pour simplifier les calculs, on va maintenant considérer dans la suite uniquement le cas d’un accord
de phase 2 la dégénérescence en longueur d’onde (Ag = Ag = A.). La derniére équation se ramene a :

. . 2 2
A8, = __Aes\/ Tls(eso) + ns(eso) . ®

(B0

Pour un accord de phase de type I & la dégénérescence, les ondes complémentaire et signal sont de
méme nature. La colinéarité des vecteurs de Poynting implique la colinéarité des vecteurs d’onde _lgso

et l_gco soit O, = 05, = 0,,, on a donc simplement :

ABg =—AB . ©

Considérons maintenant le cas d’un accord de type II. Choisissons ’onde signal extraordinaire et
I’onde complémentaire ordinaire. La relation (8) se réécrit :

e 2 e 2
A90=—A9s\ﬁ (0s0) +2n (%) . (10)

n,

Comme (@) est faible devant n(6) dans les cristaux usuels, on obtient la relation approchée :
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(o)

n

AB, = —AD, (1)

0

2. Evaluation du désaccord de phase :

Pour évaluer le désaccord de phase en fonction de ABg pour une configuration non critique

@0—-OBNC, il faut maintenant pousser son développement limité jusqu’au deuxi¢me ordre. 11 est

donné par :
2 10%(k,) *(k
“AI_(H ~ AOS (—20) + (—25)' , (12)
2 || 82 264 |
soit
2 |12%(k 3k
“A]S”z Aes — (—23) +i _(—C)_a.e_c % . (13)
2 065 00.| 08, 065 |00,
2.a. Accord de type I a la dégénérescence en longueur d’onde :
Pour un accord de phase de type I 2 la dégénérescence, on a simplement :
20,
—C =1, 14
3, 14

d’ou, d’apres la relation (2) et en se rappelant que les vecteurs d’onde signal et complémentaire sont
colinéaires pour un accord de type I 2 la dégénérescence en longueur d’onde (8., = 65, = 0,,

Yp, =Y =Y, Ug =Ug =g , n¢(6,) = ng(8,) = n;(6,) avec i=o si le cristal est uniaxe

négatif et i=e si le cristal est uniaxe positif) :

21 AB2 |[ (- .
4] ~ 222 |2 @) - @) w, + 2@ g, ). a9
soit
2n R .
k] ~ =% 80,2+(:(6) -4 6))” + 4(s(®))" 16
Dans le cas d’un cristal uniaxe négatif, on a donc :
2
“AISH = %Aesz ng - an

Si le cristal est uniaxe positif, le désaccord de phase peut étre approché par une expression
similaire en négligeant les dérivées premiéres et secondes de I’indice devant ’indice lui-méme :
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o] - SFa0.nn) a

2.b. Accord de type II & la dégénérescence en longueur d’onde :

On peut effectuer un calcul analogue pour un accord de phase de type II. Le calcul exact est
plus compliqué du fait de la forme de la relation (10). On va se limiter 4 utiliser I’approximation (11)
pour exprimer une valeur approchée de |{Al_(}| a I’ordre deux. On se place dans le cas ou ’onde signal

est extraordinaire et I’onde complémentaire est ordinaire comme dans le paragraphe 1. On a :

802 |2k | 2 [ n%(0s0) k)
N PR a9
puisque :
0, 190s)
a—ef =~— n (20)
D’ou :
2m A0 ||f. : . (nef6s))’
||A‘k” = TTS [ne(eso) - ne(eso)] El'so +2ne(es°)geso - ne(eso)geco ——n—l—lrco ’
o
@
puisque
9 _?_Mi(k_c) =3E__a__(_ne(e )u )zgﬁ ~1%05,) up_ —n°(0 )ae“% (22)
20, n, 96, | A 96, 0/ 7600 )" s0) =0co /30, 20, |
Comme Up U =Uug -Yg = cosp et que I’angle de double réfraction p est faible dans les

cristaux usuels (cos p=1), on va considérer u. =u. etuy =u our le calcul approché a
( p=1) Uro = Ui, © Uog, = U6, P pp

’ordre deux de ||Ak||. D’ou :

2m A02 || .. (

|laK|[= xR T

+( 8°(850)) " @3)

D
@

[=]
~
|
=

[¢]
—_
D
»
[=]
~—
|

Les dérivées premiére net seconde i sont négligeables devant n, et ne, on obtient donc :
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2 e
o] 220 w0 ) 1+ )|

nO
puis en négligeant aussi la biréfringence du cristal (ne(eso) = n,), on obtient finalement :
21 2 e
||ak]| = A8 (850) - @5)

En fait quelque soit le cas que nous avons considéré, on a montré ici qu 'une valeur approchée

du désaccord de phase au deuxiéme ordre pour un accord non critique peut s ‘écrire sous la forme :
2r
||Ak||~—i—A932 ng . (26)

avec ng l'indice vu par ’onde signal. Ceci pourrait &tre montré quelque soit la direction de la variation

du vecteur d’onde kg dans ’espace.
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Annexe 3.1,
Théoréme de 1’antenne.

Cette annexe explicite par le calcul le théoréme de I’antenne pour la détection hétérodyne
(cf. réf. 3.3 [3.3 Siel) | Sojent les champs scalaires pour les ondes planes référence et signal
représentés sous la forme :

jkpr

Lexp 2MIVRY) )

ER(x, Y, t) = RC(ERO CXp
Eg(x,,t) = Re(Eg, exp’ 55T exp 2Ti0s ) e

avec Vg et Vg les fréquences optiques des deux ondes telles que |1)R - l)sl << VR et avec kS et kR

leur vecteurs d’onde. Ces deux ondes interférent 4 la surface d’un détecteur circulaire de rayon R situé
en z=0. Le vecteur d’onde référence est paralléle 4 I’axe (Oz). On considére un faisceau signal de
vecteur d’onde faisant un angle 8 avec (Oz) (cf. fig. A-3.1.a).

Détecteur
signal _ ks f
référence | %:."\3\\\ % >
Ik ‘y/\\R

Figure A-3.1.a: Schéma illustrant les différentes notations utilisées dans le texte.

L’éclairement en un point quelconque du détecteur repéré par les coordonnées polaires (r,9) s’écrit

sous la forme :
4 2
E(r,0,t) =< [Eg (r,0,t) + Eg(r,0,1)] " . ©)

D’ou un courant hétérodyne, en tenant compte de I’intégration temporelle du détecteur, tel que :

ihet(t) o< 2Re ” ES, exp ks ERro exp KR T exp2HIVS™0R rgqrgp |, @)
S

avec S la surface du détecteur. On définit la fonction radiale F(r) telle que :



222 Annexes

1sir<R

F(r)=| ,
® ‘Osir>R

avec R le rayon du détecteur. Le courant hétérodyne s’écrit alors :

21t§mfercos¢

02T :
i _ ot}
ipet(t) o< 2Re| Eg, Egg exp+27”(US VR)t j J F(r)exp A rdrdo
00

Gréce aux propriétés des transformées de Hankel, on obtient alors I’expression suivante [Pet] :

sin®

iper(t) <2Re Ego Egro exp"'znj(\)s—l)k)t - R2 ) .
sin©
2nTR

Le courant hétérodyne étant proportionnel au terme suivant :
2 J1(2n¥ R)

sin®
2r——R
A

Ji2Tt——R
1(Tt)b )

®)

©

@)

®

il s’annule pour 2Rsin®/A =1,22. Comme la longueur d’onde est petite devant le diamétre du

récepteur, on a sin® =~ 6. D’ou si I’on note 0y, ’angle pour lequel ce courant s’annule :

_ 1,222
het TR

[Pet] R. Petit, “L’outil mathématique”, (Masson, 1991).

®



Abstract

The work presented in this thesis concerns optical imaging in scattering media in
the near infrared. The aim is in vivo imaging of biological tissues. Two different
techniques, both operating in the retrodiffusion configuration, has been developed. Their
common principle is a temporal selection of the light coming back from the illuminated
object. ;

For the first technique, a temporal gate of 200 femtoseconds is achieved by
optical parametric amplification with femtosecond pulses. Temporal resolved images are
obtained at video rate, directly in two-dimensions, without any scanning process. The
choice of a type-II non colinear phase matching configuration allows both to optimize
spatial lateral resolution and to obtain temporal resolved images on a quasi perfect dark
background. Performances of this technique have been studied for imaging through
different artificial scattering media, liquid or solid, and with diffusion’s characteristics
more or less pronounced in the forward. direction.

For the second technique, a superluminescent diode replaces the femtosecond
laser source of the previous technique. Due to the short temporal coherence length of
the source, a temporal selection of the ligth can be achieved with an interferometric
measurement. For this technique, known as Optical Coherence Tomography (OCT), a
heterodyne detection was performed by modulating the phase of the signal beam with
an electro-optic crystal. Images of biological tissues, acquired point by point, have been
performed in such a way, for example a longitudinal profile of a rabbit’s eye or a 2D
image of an oinon.

Keys Words

Imaging in scattering media
Time gating

Femtosecond pulses

Optical parametric amplification
Optical coherence tomography
Optical heterodyne detection



Résumé

Les travaux présentés dans ce mémoire concernent I’imagerie par voie optique proche
infrarouge dans un milieu qui diffuse la lumiére. L’application visée est une imagerie in vivo de
I’intérieur des tissus biologiques. Deux techniques expérimentales différentes, opérant en
conﬁgﬁration de rétrodiffusion, ont été développées. Leur principe commun est une sélection
temporelle de la lumiére revenant de 1’objet éclairé. ' -

Pour la premiére technique, I’amplification paramétrique optique en régime
femtoseconde a permis la réalisation d’une porte temporelle de 200 femtosecondes. Les images
résolues temporellement sont obtenues a la cadence vidéo, directement & deux dimensions. Le
choix d’un accord de phase non colinéaire de type II permet a la fois 1’optimisation de la
résolution spatiale latérale et I’obtention des images résolues temporellement sur fond noir.
Les performances de cette technique ont été évaluées a travers différents milieux artificiels,
liquides ou solides, qui diffusent plus ou moins fortement vers I’avant. -

Pour la seconde technique, une diode superluminescente remplace avantageusement la
source laser femtoseconde de la technique précédente. C’est alors la faible longueur de
cohérence temporelle de la source lumineuse qui permet la sélection temporelle du signal
lumineux grice & une mesure interférométrique. Pour cette technique, connue sous le nom de
tomographie optique cohérente (OCT), nous avons mis en ceuvre un systeéme de détection
hétérodyne en modulant la phase du faisceau signal grice a I’effet électro-optique. Des images
de tissus biologiques, acquises point par point, ont pu ainsi étre réalisées : par exemple une
coupe longitudinale de la partie antérieure d’un ceil de lapin et une image 2D,

perpendiculairement & sa surface, d’un oignon.

Mots Clés

Imagerie en milieu diffusant

Porte temporelle

Impulsions femtosecondes
Amplification paramétrique optique
Tomographie optique cohérente
Détection hétérodyne optique



