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Imagerie médicale :
les techniques photoniques de l'UV aux IR
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Les techniques photoniques offrent aujourd'hui une approche performante en imagerie médicale. La lumière peut schématiquement s’utiliser de trois manières : i) émission de photons et recueil de ceux qui traversent les tissus, ii) envoi de lumière sur un tissu et recueil des photons qui sont été ré-émis par un mécanisme de réflexion ou iii) ceux émis par un mécanisme de fluorescence. L'imagerie par transillumination est  principalement utilisée pour la mammographie optique. L'imagerie de fluorescence est bien adaptée pour la détection précoce de tumeurs. La tomographie par cohérence optique (OCT) offre des performances uniques en terme de résolution spatiale. 
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Introduction

Longtemps, l’accès à l’intérieur du corps humain a nécessité un acte chirurgical. Pour qu’un regard exercé puisse observer un organe, c’est-à-dire que la lumière réfléchie par l’organe puisse être analysée par un œil humain, il fallait faire usage du bistouri. Grâce au développement des fibres optiques, nombre d’actes invasifs ont été éliminés. Par l’intermédiaire de l’endoscope, tout se passe comme si l’œil du médecin était transporté au sein des organes. Le moyen est spectaculairement efficace et a bouleversé nombre de pratiques médicales. Mais il ne donne pas accès à des caractéristiques des tissus qui, du point de vue de la lumière, soient différentes de celles qui sont simplement analysables par l’œil.

En revanche, des objets qui, à l’œil nu, demeureraient invisibles, sont révélés par plusieurs méthodes non invasives qui, selon les cas, font appel à des principes physiques forts différents : rayons X, résonance magnétique nucléaire, ultrasons ou émission de positons. Dans cette palette d'outils d'imagerie, la lumière s’est jusqu’à présent signalée par son absence : les photons de longueurs d’onde du visible ou du proche visible étaient inutilisables à cet effet. Mais, sous l’impulsion de progrès dans la technologie des sources de lumière et des détecteurs, la situation évolue rapidement.

La lumière offre un avantage considérable sur les rayons X : son innocuité. Cette propriété physique entraîne des conséquences potentielles évidentes : simplicité de mise en œuvre des appareils, possibilité de renouveler l’examen sans risque, etc. Mais ne rêvons pas : à cause de sa forte absorption par les tissus biologiques, la lumière ne peut prétendre supplanter toutes les techniques existantes. Aujourd’hui, elle est considérée comme un complément utile, et seulement dans certains cas, un concurrent sérieux. Il est d’ailleurs difficile de parier sur le succès des diverses filières. Dans les laboratoires de recherche, l’heure est encore au foisonnement des principes techniques. Plusieurs applications ont suscité l’élaboration de prototypes, quelques-uns ont atteint le stade de l’évaluation clinique ; enfin certains ont conduit à de véritables appareils médicaux qui sont progressivement mis en œuvre dans les hôpitaux. 

Pour obtenir des informations sur la présence de tumeurs dans des tissus biologiques, la lumière peut schématiquement s’utiliser de trois manières. La première consiste à émettre des photons et à recueillir ceux qui traversent les tissus. Au bout de leur parcours, l’analyse des diverses modifications qu’ils ont subies dessine une image de la structure interne traversée : l’ensemble des techniques fondées sur ce principe très général est regroupé sous le nom d’imagerie optique d’organes par transillumination. Mais on peut aussi, après l’envoi de lumière sur un tissu, recueillir les photons qui auront été ré-émis par un mécanisme de réflexion ou ceux émis par un mécanisme de fluorescence. Dans ces deux cas, source de lumière et détecteur sont placés du même côté du tissu. 

Imagerie par transillumination

Avant d’entrer dans le détail de l’imagerie par transillumination, introduisons quelques notions fondamentales sur la propagation de la lumière dans les tissus. Le sort d’un photon incident peut être triple. Première possibilité (sans aucun intérêt du point de vue de la transillumination), le photon est réfléchi par la surface du tissu. Deuxième possibilité : il est absorbé à l’intérieur du tissu, c’est-à-dire qu’en cédant son énergie au milieu, il disparaît en tant que photon. Enfin, troisième possibilité, il est diffusé lors de son parcours au sein du tissu : en effet, la probabilité qu’il ne rentre pas en collision avec les molécules du milieu et qu’il poursuive une trajectoire rectiligne est très faible ; plus nombreuses sont les modifications de trajectoire, plus grande est la diffusion. Enfin, mentionnons que l’importance des trois phénomènes dépend fortement, d’un part, de la nature du tissu et, d’autre part, de la longueur d’onde du photon.

Pour faire de l’imagerie d’organes, il faut évidemment pénétrer en profondeur les tissus, donc choisir une longueur d’onde peu absorbée. C’est le cas des longueurs d’onde situées dans le rouge et le proche infrarouge : une « fenêtre optique » s’ouvre ainsi entre 600 nm  et 1 300 nm (figure 1). Pour s’en convaincre, il suffit de regarder sa main placée devant une ampoule électrique allumée : seul, le rouge « passe », les autres couleurs sont absorbées.

Le phénomène de diffusion, quant à lui, entraîne rapidement une perte de cohérence de la lumière émise par la source. Autrement dit, le détecteur ne sait plus d'où viennent les photons qui lui parviennent : l'image est floue et inutilisable. La diffusion augmentant naturellement avec l’épaisseur, la transillumination s’est trouvée longtemps limitée à des structures tissulaires ne dépassant pas quelques millimètres. Ce n’est plus le cas aujourd’hui : plusieurs techniques, reposant sur des principes différents, autorisent la constitution d’images correctes sur quelques centimètres d’épaisseur [1].
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Figure 1 : Spectres d'absorption de différents chromophores présents dans les tissus biologiques.  (illustration de l'auteur)

La première consiste à diviser la surface à explorer, celle d’un sein pour une mammographie par exemple, en petits carrés de 1mm par 1mm. Un faisceau laser de petit diamètre (un faisceau « collimaté ») balaie cette surface, pendant qu’un détecteur placé de l’autre côté du sein effectue le même déplacement. En chacun des petits carrés, une mesure est réalisée. Une autre technique développée par Philips consiste à utiliser un illuminateur constitué de multiple fibres d'excitation et de recueil. Le balayage mécanique du faisceau est remplacé par l’arrangement de multiples fibres optiques, utilisées alternativement à la fois pour l’illumination et, en face opposée, pour le recueil des photons  (figures 2a, 2b) [2].
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Figure 2a :  Illuminateur pour mammographie optique développé par la Société Philips.
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Figure 2b : Système de mammographie développé par la Société Philips.

L’avantage d’une telle méthode, par ailleurs coûteuse en temps de mesure, s’apprécie sur la diffusion : en effet, on conçoit que celle-ci soit proportionnelle au nombre de molécules que peuvent rencontrer les photons dans leur parcours, c’est-à-dire au volume de tissu illuminé. En illuminant à chaque fois un petit volume, on réduit d’autant l’effet de la diffusion. Il suffit ensuite, pour constituer une image globale, d’assembler les mesures individuelles à la fin du balayage. Si le contraste obtenu n’est pas suffisant, il est encore possible de réaliser une mesure supplémentaire, à l’aide d’une source lumineuse d’une autre longueur d’onde. L’atténuation du faisceau étant variable en fonction de la longueur d’onde, on augmente ainsi les chances d’obtenir assez d’informations pour détecter la présence d’une tumeur et en tracer des contours précis (figure 3). C'est la solution retenue par les sociétés développant aujourd'hui de tels systèmes. Ainsi, Hamamatsu, qui a développé le premier appareil de mammographie optique sur ce principe, utilise  deux longueurs d'onde (830nm et à 630 nm) [3]. Siemens a recours à 4 longueurs d'onde (690nm, 750nm, 788nm et 856nm). 

Chez Mediphotonics Laboratory, on met en œuvre un principe totalement différent qui, pour limiter la diffusion, ne réduit pas la taille du faisceau [4]. Ici, l’idée consiste à jouer sur le « temps de vol » des photons illuminant une surface relativement large. En effet, les photons, pénétrant au même instant sur une face d’un organe, ne se propagent pas dans le tissu selon des trajectoires parallèles et identiques. Par conséquent, ils n’atteignent pas le détecteur sur la face opposée en même temps. Schématiquement, on peut distinguer trois types de photons. Les premiers, les photons dits « balistiques », se propagent en ligne droite et parviennent donc les premiers sur le détecteur. On sait qu’ils sont rares, mais on peut
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Figure 3 : Cette technique consiste à émettre des photons à l’aide d’un laser et à recueillir puis analyser ceux qui ont traversé les tissus. L’image (a) prise en rayons X montre une tumeur bénigne visible sur l’image de transillumination (b). Celle-ci est obtenue à partir de deux éclairages à deux longueurs d’onde qui révèlent mieux les contrastes (c et d). L’image (e) en rayons X fait apparaître une tumeur maligne qu’on voit nettement en transillumination (f ). (document Société Hamamatsu Photonics).

calculer leur temps de vol théorique : à la vitesse de la lumière, 170 picosecondes sont nécessaires pour traverser en ligne directe 5 cm de tissu biologique. La deuxième « espèce » de photon est appelée « quasi-balistique ». Plus imagé, l’adjectif anglais qui leur est appliqué, snake-like, (serpentine en français) indique que leur trajectoire reproduit le dessin d’un serpent (figure 4). Ces photons subissent des modifications de trajectoires limitées et sont donc peu retardés : pour les mêmes 5 cm d’épaisseur, ils sont détectés entre 240 et 290ps. Si l’on sait fabriquer l’équivalent d’un obturateur ne s’ouvrant que pendant ce court instant, on imagine que l’image recueillie sera contrastée : une « ombre » se dessinera là où ne seront pas parvenus les photons absorbés par une tumeur.
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Figure 4 : Les photons ne se propagent pas tous de la même manière dans un tissu. Certains ont un trajet dit balistique (en ligne droite), d’autres, un trajet sinueux (les quasi-balistiques) et d’autres, les plus nombreux, diffusent dans le tissu et mettent plus de temps pour parvenir au détecteur. Pour recueillir les photons quasi balistiques qui seuls permettent d’obtenir une image nette, il suffit d’ouvrir l’obturateur pendant un très court instant. (document Mordon - Science & Vie [5]).

En revanche, si le détecteur est maintenu en réception après ces 290ps, le contraste disparaît au fur et à mesure qu’arrivent de toutes les directions la troisième « espèce » : les photons diffusés. Très rapidement, en cas d’une mauvaise synchronisation ou d’un léger retard dans l’ouverture de l’obturateur, l’image se dégrade. Or, maîtriser des impulsions lumineuses de très courtes durées (de l’ordre de la femto- ou pico-seconde) requiert encore des prouesses technologiques. L’équipe de Mediphotonics a réussi à obtenir d’excellentes images à l’aide de son prototype fonctionnant à 527nm de longueur d’onde, avec des impulsions de 8ps. Le recueil des photons quasi balistiques s’effectue par l’intermédiaire d’une caméra CCD refroidie, équipée d’un obturateur dont le temps de réponse est de quelques picosecondes.  L’avenir de ce type d’appareil dépend grandement des progrès de la technologie des très courtes impulsions : si elle devient facile d'accès, la rapidité d’obtention d’une mesure devrait lui procurer un avantage certain sur les techniques à balayage décrites plus haut.

Un troisième type d’imagerie optique par transillumination a été très récemment mis en œuvre par un laboratoire de l’université de l’Illinois. Pour exposer son principe, plus complexe que les précédents, nous passerons par une analogie. Elle concerne le sol terrestre : Angström a montré au milieu du XIXe siècle que le sol n’enregistre pas les mêmes variations de température selon la profondeur. A moins d’un mètre, on n’observe que les variations journalières (cycle nocturne et diurne), c’est-à-dire des « hautes fréquences » par comparaison avec les « basses fréquences » des variations saisonnières : celles-ci sont enregistrées jusqu’à une dizaine de mètres de profondeur. Bien évidemment, tout ceci dépend de la composition des sols. Tirons-en cette simple leçon : dans un milieu, la propagation d’ondes de diffusion s’effectue différemment selon leur fréquence. L’idée des chercheurs de l’Illinois consiste à tirer avantage de cette propriété pour des ondes diffusant dans un tissu biologique. Ils utilisent un faisceau laser émettant à 690nm, dont ils font varier l’intensité avec une fréquence variable : ils « modulent » l’amplitude du faisceau (de plusieurs mégahertz à plusieurs gigahertz). Les informations recueillies sur le détecteur renseignent sur les perturbations de propagation rencontrées en fonction de la fréquence. Celles-ci dépendant de la nature des tissus, il est envisageable de détecter la présence d’un tissu « anormal », c’est-à-dire d’une tumeur [6].

Imagerie de fluorescence

Si la transillumination sort progressivement des laboratoires, l’utilisation de la fluorescence est relativement développée en biologie : cytométrie, microscopie, etc. Schématiquement, le principe consiste à éclairer (« exciter ») une molécule dans une longueur d’onde adaptée, celle de l’absorption maximale. Spontanément, la molécule revient ensuite de son état excité à son niveau d’énergie fondamental : cette « transition » se traduit par l’émission d’un ou plusieurs photons. En médecine, l’ophtalmologie fait déjà couramment appel à la fluorescence pour visualiser, dans le cas d’angiographies rétiniennes, certaines structures vasculaires de l’œil. Depuis peu, d’autres disciplines médicales bénéficient de cette technique, tout particulièrement la cancérologie pour l’aide au diagnostic précoce.

Pour faire de l’imagerie de fluorescence, il faut que des tissus différents (tumoraux et sains) émettent une fluorescence spécifique. Elle peut être naturelle : la plupart des tissus recèlent en effet des molécules fluorescentes (des fluorophores endogènes). Dans le principe, il est donc possible, après une excitation lumineuse unique, de discriminer les fréquences de la lumière émise par tel ou tel tissu. Mais on peut aussi forcer le phénomène, en administrant des substances artificielles : des fluorophores exogènes ayant une affinité spécifique pour le type de tissu que l’on cherche à identifier. On peut aussi avoir recours à des marqueurs fluorescents qui traduisent un état physico-chimique de leur environnement ou qui témoignent de certaines activités métaboliques : ces « marqueurs du métabolisme » sont bien connus en microscopie de fluorescence pour la mesure du pH, du calcium ou du potassium d’une cellule. Cette caractéristique est singulièrement utile quand on sait que le pH d’une tumeur est plus faible que celui du tissu sain environnant [7,8]. L’état d’oxygénation du tissu et l’activité électrique d’une cellule sont d’autres facteurs spécifiques accessibles par cette technique. Toutefois, pour l'instant, la plupart de ces marqueurs n’ont été évalués qu'in vivo chez l'animal. Il reste à les mettre en œuvre chez l'homme…

Différents paramètres permettent de caractériser un fluorophore : son spectre d’excitation (constitué généralement de plusieurs longueurs d’onde d’excitation), son spectre d’émission (avec plusieurs pics), et le temps mis par le fluorophore pour émettre après l’arrêt de l’excitation (temps de relaxation ou constante de temps).

La connaissance du spectre d’excitation du fluorophore permet de déterminer la (ou les) longueur(s) d’onde correspondant au meilleur rendement de fluorescence. La plupart des fluorophores biologiques présentent un pic d’excitation dans l’UV ou le bleu : malheureusement, à ces longueurs d’onde, la pénétration de la lumière dans les tissus est extrêmement limitée, elle ne dépasse pas quelques centaines de µm. On est donc amené à faire appel à des fluorophores (endogènes ou exogènes) dont le pic d’excitation est situé plus loin dans le visible.  Plus les longueurs d’onde sont décalées vers le rouge, plus le phénomène de diffusion devient prépondérant et détériore la cohérence de la lumière. Pour chaque application, il s’agira de trouver un compromis entre ces diverses contraintes. L’excitation lumineuse choisie pour déclencher la réaction d’un fluorophore spécifique conduit toujours à une fluorescence « parasite » des autres fluorophores du tissu. Dans la plupart des cas, on tente d’éliminer cet effet parasite par une discrimination spectrale (figure 5). Encore faut-il avoir préalablement identifié, dans les spectres d’autofluorescence, les différences dues à un tissu sain ou à un tissu tumoral. Pour l’estomac, par exemple, on sait déjà reconnaître des variations significatives entre le tissu sain, l’ulcère gastrique et le tissu cancéreux [9-11].
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Figure 5 : L’image endoscopique classique de ce tissu bronchique ne montre que ce qui pourrait être visible à l’œil nu. La superposition d’une image de fluorescence révèle une tumeur (la tache en haut) qui n’avait pu être décelée par la lumière classique. Cette technique utilise un fluorophore artificiel, l’hématoporphyrine dont on connaît l’affinité pour la tumeur. (document H. Kato- Société Hamamatsu Photonics).

Des chercheurs de la British Columbia Cancer Agency de Vancouver ont mis en évidence un phénomène identique au niveau des bronches [12-14].

Pour effectuer une discrimination spectrale, une première technique consiste à faire des mesures d'intensité de la fluorescence émise, vue à travers différents filtres : on sélectionne ainsi les bandes spectrales caractéristiques et l’image résultante est formée par soustraction ou division de deux ou plusieurs bandes. Ce faisant, le contraste entre la zone saine et la zone tumorale est renforcé.

Certains marqueurs, telles les fluorescéines, ne présentent pas un seul mais plusieurs pics d’excitation ;  en revanche, le spectre d’émission ne subit aucun décalage de longueurs d’onde. Ici, la technique consiste donc à exciter la molécule au moyen de plusieurs longueurs d’onde, et le recueil, via un filtre, se limite à une seule fréquence. C'est aujourd'hui la technique la plus utilisée en clinique.  On a essentiellement recours à deux fluorophores exogènes qui sont autorisés pour une utilisation en clinique humaine. Il s'agit de l'Hématoporphyrine (ou Photofrin II) [15] [16] et surtout de l'ALA (Acide Amino Lévulinique) qui est un précurseur de la protoporphyrine IX [17].

En oncologie clinique, ces techniques de fluorescence peuvent être utilement mises à profit pour le dépistage de lésions cancéreuses débutantes, indétectables par l’endoscopie classique. Prenons le cas des cancers bronchiques, cause majeure et croissante de la mortalité (73 pour 100 000 chez l’homme). Ils ne sont généralement découverts qu’à un stade évolué. Seulement 25% des malades diagnostiqués avec un cancer « non à petites cellules » peuvent bénéficier d’une ablation chirurgicale, et le taux de survie à 5 ans ne dépasse pas 20%. Ce sombre pronostic est susceptible d’être considérablement amélioré avec une technique de fluorescence.

Aujourd'hui plusieurs appareils ont atteint le stade de la commercialisation : ils sont basés sur la mesure de l'autofluorescence : le meilleur exemple est le LIFE (Lung Imaging Fluorescence Endoscope), mis au point par le British Columbia Cancer Research Center de Vancouver, Canada, et fabriqué par la société Xillix. Ce système s’adapte à un bronchoscope conventionnel, dans lequel le faisceau classique est remplacé par une lumière laser bleue (442nm). Le recueil de la fluorescence est réalisé au moyen d’une caméra CCD intensifiée, connectée au faisceau image de l’endoscope. La sensibilité de cette technique est environ deux fois meilleure celle de que la bronchoscopie classique (figures 6a, 6b, 6c). Sa parfaite innocuité et sa simplicité de mise en œuvre en font un outil efficace pour le dépistage régulier des populations à risque.

La société Karl Storz commercialise elle aussi aujourd'hui un appareil d'imagerie de fluorescence. Cet appareil utilisable par voie endoscopique permet la mesure de la fluorescence de la protoporphyrine IX (Figure 7). Cet appareil est principalement utilisé en Urologie, en Gynécologie et en ORL [18-23].

Outre la discrimination spectrale, on peut traiter l’information lumineuse par une discrimination temporelle. En effet, dès que l’excitation lumineuse cesse, la fluorescence s’éteint progressivement, selon une constante de temps variable en fonction des molécules. Or, la plupart des fluorophores exogènes ont un temps de relaxation plus long que les fluorophores endogènes (figure 8). Certaines porphyrines mettent 3 à 5 fois plus de temps pour finir d’émettre que les autres fluorophores (quelques nanosecondes, en moyenne). L’hématoporphyrine, actuellement très utilisée en médecine, fluoresce par exemple encore après 15ns.  Il suffit donc d’attendre ce laps de temps avant d’ouvrir l’obturateur de la caméra : les fluorescences endogènes seront éteintes, et seule l’hématoporphyrine émettra le signal utile. Mais on retrouve ici un problème identique à celui de la transillumination par impulsions : la technologie à mettre en œuvre est complexe. Une équipe du Politecnico de Milan a récemment mis au point un appareil fonctionnant sur ce principe pour l’imagerie de tumeurs greffées chez l’animal. Douze heures après avoir injecté de l’HpD, un dérivé de
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Figure 6a : Appareil LIFE commercialisé par la Société XILLIX.
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Figure 6b : Les images ci-dessus sont obtenues par une bronchoscopie classique. La lumière blanche conventionnellement utilisée ne révèle aucune différence quant à la nature de ces tissus bronchiques. (documentation Xillix)
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Figure 6c :  Dans les images ci-dessus, la lumière blanche a été remplacée par la lumière bleue (442nm) du laser. La technique de fluorescence mise au point par LIFE  permet de discriminer le tissu sain du tissu cancéreux : l’image de gauche, qui est saine, est  homogène. Celle de droite montre une tâche sombre à l’emplacement de la tumeur. (documentation Xillix)
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Figure 7 : Résultats obtenus avec l'Appareil de la Société Karl Storz.
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Figure 8 : Deux manières de traiter l’information lumineuse : l’excitation lumineuse d’un tissu à une longueur d’onde donnée (ici 470nm) déclenche la fluorescence de plusieurs molécules qui émettent à différentes longueurs d’onde. Connaissant le spectre spécifique du fluorophore recherché, il est possible de l’identifier en pratiquant une discrimination spectrale (A). On peut aussi pratiquer une discrimination temporelle (B). Les fluorophores exogènes (artificiels) ont un temps d’émission plus long (t2). On peut ainsi attendre pour détecter le signal « utile » que tous les autres signaux se soient éteints (après 6ns). (document Mordon - Science et Vie [5])

l’hématoporphyrine, on obtient une image parce que le tissu sain a éliminé le produit tandis que le tissu tumoral l’a retenu. Le recueil de la fluorescence a lieu 15ns après l’émission, par un laser à azote, d’une impulsion de 1ns ayant une puissance moyenne de 10mW [24].

La tomographie par cohérence optique (OCT)

Enfin, il n'est pas possible d'évoquer les différentes techniques d'imagerie optique sans parler de celle qui est aujourd'hui la plus aboutie : la tomographie par cohérence optique. Cette technique est analogue à l'imagerie ultrasonore qui est basée sur l'utilisation d'ondes ultrasonores.  La tomographie par cohérence optique est basée elle sur l'utilisation d'ondes lumineuses. Très schématiquement, cette technique reprend le principe de l'interféromètre de Michelson afin de créer des franges d'interférence.  La lumière produite par une source laser infrarouge (soit une diode laser à 830nm ou 1270nm, soit un laser titane-saphir) est divisée en deux faisceaux, un faisceau référence et un faisceau envoyé sur le tissu biologique (figure 9).
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Figure 9 : Schéma de principe d'un tomographe à cohérence optique. D'après "In Vivo Tissue Measurements with Optical low Coherence Tomography" par E. Lankenau, J. Welzel, R. Birngruber, R. Engelhardt, Medical Laser Center Lübeck, Allemagne.

Ce faisceau  illumine le tissu, directement ou via une fibre optique. La lumière rétro-diffusée par tissu est détectée. Le signal provenant du faisceau référence et le signal provenant du tissu produisent un signal d'interférence. Grâce au déplacement latéral à vitesse constante de ce faisceau, la mesure est reproduite à différents points de l'échantillon sur une distance de plusieurs millimètres. La mesure en profondeur est obtenue grâce à la modification du trajet optique du bras référence.  Le traitement informatique de ces signaux permet de construire des images en noir et blanc ou bien en fausses couleurs.  La résolution est telle qu'il est possible d'obtenir de véritables biopsies tissulaires en quasi-temps réel.  Aujourd'hui plusieurs systèmes sont commercialisés avec des résolutions latérale et axiale pouvant atteindre de 4 à 20µm jusqu'à des profondeurs de l'ordre de 2mm. L'utilisation d'une fibre optique permet d'utiliser ce système par voie endoscopique. Un tomographe à cohérence optique à diode laser (puissance 0,6mW, fréquence de balayage 150Hz) permet d'obtenir une image 200x200 pixels, en moins d'une seconde avec une résolution latérale de 4µm (figure 10).
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Figure 10a

Mesure réalisée in vivo par un OCT d’un nevus baso-cellulaire de l’avant bras. (dimensions de l’image 4mm*1,5mm.). D'après "In Vivo Tissue Measurements with Optical low Coherence Tomography" par E. Lankenau, J. Welzel, R. Birngruber, R. Engelhardt, Medical Laser Center Lübeck, Allemagne.
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Figure 10b

Histologie conventionnelle (H&E) de la même zone obtenue après prélèvement. D'après "In Vivo Tissue Measurements with Optical low Coherence Tomography" par E. Lankenau, J. Welzel, R. Birngruber, R. Engelhardt, Medical Laser Center Lübeck, Allemagne.

Le recours à un laser femtoseconde permet d'augmenter encore les résolutions (de l'ordre de 1µm) et d'imager des structures sub-cellulaires tels que les noyaux des cellules comme l'illustre la figure 11.

Aujourd'hui les applications cliniques de cette technique sont nombreuses [25-31]. La principale est l'ophtalmologie pour laquelle une instrumentation a été développée par la société Humphrey (figure 12).
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Figure 11

Image d’un têtard (xenopus laevis) obtenue par l’OCT développée par le MIT. Les flèches montrent sur cette image deux cellules en mitose. (document biophotonics International, octobre 1999).
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Figure 12

OCT commercialisé par la Société Humphrey pour l'ophtalmologie.

Conclusion

En conclusion, les techniques photoniques offrent aujourd'hui une approche performante en imagerie médicale. En ce qui concerne l'imagerie par transillumination, des appareils médicaux existent, principalement pour la mammographie optique. Ces appareils doivent maintenant démontrer que leurs performances, en termes de résolution et de sensibilité, sont au moins égales à celles des scanners ou tomographes à rayons X.  En ce qui concerne l'imagerie de fluorescence, il faut se rappeler que cette technique est utilisée quotidiennement par les ophtalmologistes. D'autres disciplines médicales devraient bénéficier à court terme du complément essentiel que représente l'information « fluorescence ». Plusieurs appareils médicaux récemment adaptés à l'endoscopie sont utilisés pour la détection précoce de tumeurs. Enfin, la tomographie par cohérence optique (OCT) offre des performances uniques en terme de résolution spatiale. L'ophtalmologie en bénéficie déjà. Des appareils à fibre optique, particulièrement adaptés à l'imagerie par voie endoscopique, sont maintenant commercialisés. 
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