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RÉSUMÉ

Le présent document rapporte le travail de recherche effectué à l'INRS-EMT et l'Hôpital

Maisonneuve-Rosemont concernant l'imagerie par génération de seconde et de troisième

harmonique de la cornée.

L'imagerie par génération de seconde harmonique a déjà été appliquée pour l'observation de la

cornée pour révéler le stroma. L'imagerie par génération de seconde harmonique est tout à fait

adaptée à l'observation de cette couche cornéenne car elle bénéficie des avantages de la

microscopie non linéaire et s'avère particulièrement utile pour révéler le réseau complexe de

collagène stromal. Cependant, l'imagerie des autres couches cornéennes nécessite un autre signal

que celui de la seconde harmonique.

L'objectif de cette thèse est de montrer la pertinence de l'utilisation de l'imagerie par génération

de troisième harmonique pour l'observation de la cornée native, reconstruite (génie tissulaire) et

opérée (coupe intrastromale lamellaire comme dans le cadre du LAser in-Situ Keratomileusis).

Ainsi cette thèse présente successivement : le tissu cornéen ; les imageries cornéennes

actuellement utilisées cliniquement et leurs limites ; la théorie de la microscopie de génération de

seconde et troisième harmonique ; le montage expérimental depuis la source laser femtoseconde

jusqu'à l'informatique dédiée et enfin les résultats d'imagerie sur ces trois types d'échantillons

cornéens.

Ce travail fait la démonstration que l'imagerie de génération de troisième harmonique est

pertinente comme imagerie complémentaire de l'imagerie de génération de seconde harmonique :

comme cette dernière elle est non invasive, c'est une microscopie non linéaire utilisant des lasers

femtoseconde communs à la chirurgie réfractive, elle complète adéquatement l'observation que

permet l'imagerie de génération de seconde harmonique du stroma et enfin elle apporte une

information que ni les imageries cliniques ni la microscopie de fluorescence deux photons

peuvent apporter. Cette combinaison des deux imageries de génération d'harmoniques est donc

pertinente pour l'imagerie ophtalmique de la cornée.
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1 INTRODUCTION

La cornée est un tissu biologique qui a un statut particulier, puisqu'il est transparent à plus de

70 % dans le visible et le proche infrarouge (Freegard, 1997, Van den Berg et al., 1997). Cette

caractéristique a son avantage et son défaut. L'avantage est que le tissu peut être sondé par une

imagerie optique sur toute son épaisseur, par exemple jusqu'à 1 mm sur la cornée porcine. Cet

avantage est très appréciable en microscopie optique. En effet, la microscopie optique qui est une

imagerie sous forte focalisation permettant d'obtenir une résolution spatiale micrométrique, par

opposition aux méthodes telle que la tomographie optique diffuse de résolution autour de la

centaine de microns, est généralement limitée à 500 µm de pénétration dans le tissu

(Ntziachristos, 2010) sous éclairage infrarouge. La contrepartie de cette transparence est que la

cornée offre très peu de contraste : pratiquement aucun contraste d'absorption et pour le contraste

de phase, des variations d'indice de réfraction très fines, entre, et à l'intérieur des différentes

couches anatomiques qui la constituent.

Par exemple, avant la microscopie de génération de seconde harmonique (GSH), la seule

référence en matière d'observation du réseau de collagène cornéen procédait par les méthodes

post mortem d'histologie et de microscopie électronique à transmission (MET). Les multiples

imageries cliniques de la cornée (microscopie confocale, tomographie par cohérence optique…)

ont l'avantage d'être non invasives et ne requièrent pas d'agents de contraste contrairement à

l'imagerie moléculaire. Cependant leur contraste est assez faible : par exemple elles donnent des

difficultés sur la révélation des kératocytes dans le stroma et la différentiation des couches

cornéennes. Par ailleurs, étant des méthodes relevant de l'optique linéaire, elles ont également

des limitations quant à leur résolution spatiale. Ainsi ces méthodes sont typiquement utilisées

dans un but précis d'observation de la cornée : par exemple le microscope spéculaire est un

instrument d’imagerie ophtalmique utilisé pour diagnostiquer, sur la base de changements

morphologiques cellulaires dans l'endothélium, certaines pathologies pouvant mener à la cécité

totale (dystrophie de Fuch's) mais il n’est justement utilisé que pour l'observation de ces cellules

endothéliales.

Ainsi dans notre travail nous avons exploité la microscopie GSH qui avait déjà fait ses preuves

en tant que microscopie non linéaire permettant de révéler le stroma. L'originalité du travail a

consisté à utiliser la microscopie de génération de troisième harmonique (GTH) comme moyen
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de substitution de la microscopie de fluorescence à deux photons (F2P) pour imager le reste de la

cornée que ne peut pas couvrir l'imagerie de génération de seconde harmonique (IGSH). En effet,

la microscopie GTH a justement fait la preuve, dès les premières recherches, de son avantage à

contraster des objets transparents et ayant en plus le même indice de réfraction. Elle s'est peu à

peu imposée dans le domaine de l'imagerie cellulaire et est maintenant aussi intégrée dans la

famille des méthodes de microscopie non linéaire, au même titre que la microscopie F2P ou la

microscopie GSH. Par ailleurs, l'imagerie de génération de troisième harmonique (IGTH) est,

comme l'IGSH, une microscopie cohérente et cette caractéristique lui assure également une

grande richesse d'informations : relation émission/(mise en forme du faisceau), relation

émission/(géométrie de l'échantillon), polarimétrie… La spécificité élastique de ces méthodes

permet également de limiter la phototoxicité qu'impliquent les phénomènes optiques à absorption

(fluorescence). L'idée était donc de voir si le couple IGSH/IGTH pouvait former un outil

suffisamment complet pour l'observation de la cornée quelque soit la profondeur dans la cornée

stratifiée et être aussi « lisible » sur des projections transversales qu'en face.

Enfin, l'IGTH est, comme l'IGSH, optimale avec l'utilisation de lasers femtoseconde (fs), ces

mêmes lasers qui sont particulièrement utilisés à présent dans le cadre de la chirurgie réfractive

pour leurs qualités de découpe sans dommage collatéral dans le tissu environnant. Ceci a

d'ailleurs amené à la création de la plateforme BioFemtoVision à l'Hôpital Maisonneuve-

Rosemont pilotée par la professeure Isabelle Brunette pour fédérer ces différentes technologies

qui utilisent les sources femtoseconde. A ce projet est également associé le laboratoire LOEX

(Laboratoire d'Organogénèse Expérimentale) de l'Université Laval sous la direction de la

professeure Lucie Germain. Le LOEX étudie les cornées reconstruites par génie tissulaire pour

les études cliniques de greffe de cornée, i.e. l'étape qui suit l'ablation du tissu cornéen malade.

Mon projet de doctorat, dirigé par le professeur Tsuneyuki Ozaki de l'INRS-EMT, s'est focalisé

sur le volet imagerie non linéaire de la cornée. Dans cette thèse nous développerons donc suivant

le plan :

Chapitre 2 : ce chapitre sera l'occasion d'introduire le tissu cornéen, son anatomie et ses

propriétés optiques, permettant ainsi d'avoir toute la terminologie associée à cette biologie. Nous

fournirons, lorsque cela a été possible, les données relatives au porc qui a été le modèle animal

sur lequel ont été conduites les expériences. Par ailleurs ce chapitre permettra aussi de voir
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quelles imageries sont déjà utilisées cliniquement pour observer la cornée et mieux comprendre

la spécificité de l'imagerie de ce tissu. Nous comprendrons alors pourquoi les méthodes de

microscopie non linéaire sont pertinentes pour combler les manques de ces technologies.

Chapitre 3 et Chapitre 4 : ces deux chapitres donnent le cadre théorique pour comprendre les

microscopies de GSH et GTH. Dans un modèle relativement simple de faisceau gaussien

d'harmoniques nous introduirons les concepts d'accord de phase qui conditionnent, à hauteur

égale avec les conditions de focalisation, l'émission des harmoniques et donc la résolution

spatiale du microscope.

Chapitre 5 : ce chapitre développe la méthodologie, i.e. tout le montage expérimental depuis le

laser jusqu'à l'interface informatique de pilotage et d'acquisition et les choix qui ont orienté cette

conception.

Chapitres 6, 7 et 8 : ce sont les chapitres de résultats d'application de l'IGSH/IGTH. L'idée de ces

travaux a été de suivre cette logique contextuelle de l'IGSH/IGTH dans l'ophtalmologie clinique

(anatomie, chirurgie et greffe). Nous y verrons donc successivement l'imagerie de la cornée saine

et l'intérêt tout particulier à utiliser la GTH pour différencier les couches cornéennes. Surtout

nous démontreront que cette distinction structurale est possible sur les couches les plus

profondes dont la fonction physiologique est cruciale, i.e. le couple membrane de

Descemet/endothélium. Nous y aborderons également la question de l'épi-détection des signaux,

question importante dès lors que la visée clinique est envisagée. Une autre application s'est

portée sur la cornée reconstruite et a fait la démonstration que notre imagerie permettait autant

l'accès aux informations structurales que les méthodes histologiques utilisées traditionnellement.

Enfin une application a porté sur l'observation de cornées incisées par une lame métallique,

comme cela peut avoir lieu à l’occasion de certains actes chirurgicaux. En effet les coupes à

l'aide de lames métalliques dans la cornée, induisent des jeux de contraste très différents et

justement plus difficiles à discerner, qu'à l'occasion des coupes au laser femtoseconde. Nous

verrons donc l'intérêt de l'IGTH pour l'observation des coupes intrastromales et la comparaison

avec la tomographie par cohérence optique (TCO) permettra de répondre à certaines

interrogations sur la visualisation de cette coupe.
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1 : Les valeurs indiquées sont celles de l'humain {porc entre accolades}. À part pour les dimensions, les cornées des deux espèces

sont tout de même très proches sur le plan anatomique et biophysique (Sanchez et al., 2011, Proulx et al., 2010). Pour cette

raison, le porc fait souvent l'objet d'études précliniques.

5

2 CORNÉE ET IMAGERIE CLINIQUE ASSOCIÉE

Dans de chapitre nous allons décrire, dans une première partie, la biologie de la cornée puisque

ce tissu est le seul sur lequel nous avons concentré notre recherche. Cette introduction permettra

au lecteur d’avoir le vocabulaire biologique et clinique que nous utiliserons par la suite et de

connaître par ailleurs les propriétés optiques particulières de la cornée. Dans une seconde partie

nous discuterons des différents moyens existants pour observer la cornée. Nous verrons lesquels

sont les moins invasifs et pour les méthodes cliniques, quelles carences demeurent encore pour

justifier que d’autres méthodes soient explorées. Ainsi cette conclusion sur ce second chapitre

introduira l’intérêt des méthodes microscopiques à génération d’harmoniques.

2.1 Cornée

Nous allons tout d'abord situer la cornée dans l'œil et donner quelques valeurs de dimensions

(biométrie). Ensuite nous nous pencherons sur l'anatomie de ce tissu qui s'organise sous forme de

couches. Ce sera aussi l'occasion de voir quelques caractéristiques optiques de la cornée saine.

Enfin nous conclurons sur quelques pathologies et chirurgies associées aux expériences

d'imagerie de génération d'harmoniques.

2.1.1 Biométrie de la cornée

La figure 2.1 localise la cornée1 dans l'ensemble de l'œil. Globalement, l'œil est divisé en deux

grandes parties. D'une part, il y a le segment antérieur (fig. 2.2 (a)) qui rassemble les optiques

(Artal et al., 2010) de l'œil, i.e. principalement la cornée et le cristallin, et d'autre part, il y a le

segment postérieur qui s'étend du cristallin à la rétine, rétine, où finalement l'image de ce qui est

vu est formée. Ces termes antérieurs et postérieurs peuvent par ailleurs être utilisés pour la

cornée pour désigner respectivement ce qui est superficiel ou plus profond dans ce tissu.

La cornée est transparente, non vascularisée et est exposée à l'environnement extérieur. En

revanche le limbus qui constitue la zone de transition entre la cornée et la sclère (blanc d'œil) est

quant à lui très vascularisé et possède des cellules souches. La surface antérieure de la cornée est
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couverte d'un film lacrymal, tandis que la surface postérieure baigne dans l'humeur aqueuse

(Nishida, 2005).

La cornée est d'une plus grande puissance optique que le cristallin dans la mesure où elle sépare

des milieux d'indice de réfraction bien contrastés, celui de l'air et celui de la cornée, et assure

ainsi les 2/3 de la fonction convergente sur la rétine. En effet, dans le modèle d'œil paraxial

humain de LeGrand, la cornée a 43 {40} dioptries, contre 60 dioptries (I. Sanchez et al., 2011)

pour la puissance totale des optiques oculaires. Par ailleurs, la position du foyer image sur la

rétine est à environ 24 {24} cm du sommet (apex) de la cornée (Le Grand, 1964), distance

appelée : longueur d'œil axiale.

Figure 2.1 Oeil humain ou porcin

a : sclérotique ; b :choroïde ; c : rétine ; d : tache jaune (fovea) ; e : tache aveugle ; f : nerf optique ; g : artère ; h :

veine ; i : humeur vitrée ; j : humeur aqueuse de la chambre antérieure ; k : cristallin ; l : pupille ; m : cornée ; n :

iris ; o : corps ciliaire. Le visage souriant vers lequel est dirigé le regard, est un objet à l'infini (6m ou plus pour

l'humain), imagé en inversé par les optiques oculaires sur la fovea.

Figure modifiée depuis la source : (Furelaud et al., 2004).
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Figure 2.2 Segment antérieur et cornée

(a) segment antérieur. (b) cornée (voir aussi fig. 2.3).

K : kératocytes ; MD : membrane de Descemet ; E : endothélium ; HA : humeur aqueuse.

(a) et (b) sont modifiées depuis les sources : (Perret opticiens, 2010, Unite for Sight inc, 2012).

(a)

(b)

epithelium

MD

E

K

K

K

MD

E
HA
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La cornée (fig. 2.1 et 2.2 (b)), d'un diamètre moyen de 11 {14-17} mm (Bartholomew et al.,

1997) est en première approximation un ménisque formé de deux calottes sphériques d'un rayon

de courbure moyen de 7.8 mm en antérieur et de 6.5 mm en postérieur {8.7 mm en moyenne

(Asejczyk-Widlicka et al., 2011)}. En réalité la forme de l'organe est bien plus complexe

(Calossi, 2007, Laliberte et al., 2007) mais on peut préciser qu'elle s'aplatit et a un rayon

antérieur augmentant, en allant vers le limbe (limite entre la cornée et la sclère). Son épaisseur,

qui elle aussi varie avec la distance à l'apex, est d'environ, en condition in vivo, 0.60 mm

(Bechmann et al., 2001, I. Sanchez et al., 2011, Wong et al., 2002) {0.70 mm (Faber et al.,

2008)}. Cette caractéristique cornéenne, dont la mesure s'appelle la pachymétrie (McLaren et al.,

2004), est fonction de l'âge et de l'oedémisation. L'oedémisation est un problème central en

pathologie cornéenne, sur lequel nous reviendrons avec le stroma cornéen, induisant un

changement d'épaisseur (en l'occurrence une augmentation). Ainsi cette seule mesure de

l'épaisseur de la cornée renseigne déjà beaucoup sur la santé de la cornée.

2.1.2 Anatomie et propriétés optiques de la cornée

Maintenant que nous avons vu quelques points situant la cornée dans l'œil, intéressons nous à

son anatomie propre. La cornée est organisée en cinq couches structurales (fig. 2.2 (b)) :

épithélium, membrane de Bowman, stroma, membrane de Descemet et endothélium.

Avant de définir ces différentes couches, mentionnons qu'il est délicat de présenter des données

unifiées entre les différentes études car non seulement, il y a le problème individuel comme nous

l'avons mentionné plus haut (position dans la cornée, âge…) mais il y a également le problème

des méthodes utilisées : comme justement avant l'arrivée de la microscopie non linéaire il était

difficile d'avoir une résolution spatiale axiale suffisante sur les tissus frais, soit les mesures

étaient données sur la cornée entière (avec la tomographie par cohérence optique (Asejczyk-

Widlicka et al., 2011)), soit les fines couches étaient observées par les méthodes classiques

nécessitant obligatoirement des procédés physico-chimiques pouvant modifier ces dimensions

(ex. coupes histologiques, MET). Nous reviendrons sur ces points ultérieurement (voir le chap.

2.2.1 et celui de résultat chap. 7).

Depuis l'environnement extérieur et en s'enfonçant progressivement dans le tissu cornéen, ces

couches apparaissent successivement :
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1) épithélium

Cette couche de surface composée essentiellement de cellules a une épaisseur d'un peu moins

d'1/10 de l'épaisseur totale de la cornée. Cette couche a principalement un rôle protecteur (avec

le film lacrymal au-dessus lorsque l'œil est in vivo) vis-à-vis des corps étrangers

(microorganismes, poussières, liquides incluant le film lacrymal…) pouvant venir au contact de

l'œil. L'épithélium est composé de trois sous-couches de cellules morphologiquement

différentes :

 sous-couche des cellules superficielles (particulièrement aplaties),

 sous-couche des cellules « en aile » (davantage rondes),

 et enfin, la sous-couche de cellules basales qui sont plus allongées le long de la

perpendiculaire à la surface cornéenne.

En particulier, les cellules superficielles permettent le maintien du film lacrymal. Elles assurent

aussi le rôle de barrière contre l'environnement grâce à des ''tight-junction'' ceinturants qui

renforcent la cohésion de ces cellules. Enfin, les cellules épithéliales se régénèrent vite après un

traumatisme ou une chirurgie.

2) membrane de Bowman

La membrane de Bowman est bien individualisée chez les primates et l'homme en particulier et

est absente chez le porc (Merindano et al., 2002). Elle assure une transition entre l'épithélium au-

dessus et le stroma au-dessous mais sa fonction exacte reste encore l'objet de discussions (S. E.

Wilson et al., 2000). Comme le stroma, la membrane de Bowman est une couche de collagène

mais celui-ci n'est pas structuré de la même façon aux deux endroits (plus anarchique dans le cas

de la membrane de Bowman (Hayashi et al., 2002)). Cette fine couche est par ailleurs très peu

cellularisée : il y a présence de cellules de Schwan (Wikipedia, 2011a) entourant des axones des

cellules nerveuses qui d'une manière générale se situent dans cette partie antérieure de la cornée

(He et al., 2010). Elle ne se régénère pas après un traumatisme et des patients l'ayant perdu

peuvent quand même maintenir une cornée fonctionnelle (Nishida, 2005).

3) le stroma

Cette couche est surtout un tissu conjonctif : sur un volume qui représente près de 90 % de la

cornée, le stroma est principalement composé en matière sèche, de collagène : il y a peu de



10

cellules et en état sain, le stroma est composé d'environ 80 % d'eau {72 % pour le porc (I.

Sanchez et al., 2011)}. La teneur en eau de la cornée est un indicatif majeur de sa santé et

l'endothélium, dont nous parlerons plus loin, a pour fonction de maintenir ce pourcentage : s'il y

a trop d'eau dans la cornée il y a oedémisation (fig. 2.3 (d)). Nous reviendrons sur la molécule de

collagène à l'occasion du chapitre sur la théorie de la microscopie de la GSH (voir le chap.

3.4.3), mais nous pouvons déjà dire que dans le stroma, le collagène prend la forme de fibrilles,

observables en MET, qui s'alignent pour former une lamelle (Bron, 2001) (fig. 2.3 (a) chez

l'humain et (b) chez le porc). Les lamelles qui s'alignent parallèlement à la surface de la cornée,

tendues d'un limbe à l'autre, sont empilées les unes sur les autres avec entre chacune une rotation

de 90° (fig. 2.3 (a) et (b)). L'organisation est cependant plus régulière dans les 2/3 postérieurs du

stroma que vers son côté antérieur (Nishida, 2005, Svaldenienė et al., 2003). Il y a environ 300

lamelles dans le stroma humain. Les cellules présentes dans le stroma sont les kératocytes,

fibroblastes allongés spécialisés de la cornée. Les kératocytes constituent un réseau important

dans le stroma par le biais de longues extensions qui communiquent par des jonctions

communicantes. Ce réseau cellulaire est aussi responsable, en plus du collagène, de la cohérence

mécanique de la cornée. Ces cellules quiescentes s'activent à l'occasion d'une agression de la

cornée (pathologie, trauma, chirurgie) en produisant le collagène et en fournissant également une

réponse immunitaire.

Cette organisation du collagène aux différentes échelles dans le stroma a deux conséquences :

 une mécanique, que nous ne détaillerons pas ici mais qui assure à la cornée sa courbure et

sa résistance par rapport à la pression intraoculaire exercée par l'humeur aqueuse sous la

cornée (Asejczyk-Widlicka et al., 2011) ;

 une optique, qui est associée à la transparence de ce tissu.

La raison pour laquelle la cornée est transparente, alors que par exemple la sclère qui est

pratiquement de même composition est opaque, n'est pas encore complètement comprise : les

fibres de collagènes ont en effet un indice de réfraction plus élevé que ce qui les entoure

(Freegard, 1997). Il serait donc normal de s'attendre à ce que l'ensemble diffuse. Il apparaît que

cette transparence serait en fait due à la structure particulière du stroma : les fibrilles ont un

diamètre uniforme et elles s'empilent espacées d'une distance régulière (Ameen et al., 1998,

Komai et al., 1991, Meek et al., 2001a). Ces deux dimensions homogènes, diamètre des fibrilles
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et distance les séparant, sont typiquement deux fois moindres que les longueurs d'onde visible.

Cette convergence de caractéristiques permettrait un jeu d'interférence détruisant ce qui devrait

normalement diffuser (D. E. Freund et al., 1986a) contrairement à la sclère alors même que cette

dernière est, elle aussi, composé du même type de collagène que celui de la cornée. Lorsqu'il y a

oedémisation, l'eau en surplus désorganise ce réseau de collagène portant ainsi atteinte à ces

caractéristiques mécaniques et surtout optiques. Ce phénomène d' oedémisation peut mener à

l'opacification, par diffusion, totale de la cornée (Meek et al., 2003a). Les figures 2.3 (c) et (c')

illustrent, par la microscopie électronique à transmission (MET), cette désorganisation où le

collagène a été observé dans la même région avant (c) ou après oedémisation (c'). L'oedémisation

a induit, entre autres, un plus grand espacement entre les fibrilles. La conséquence d'une

oedémisation avancée est illustrée en figure 2.3 (d) sur un patient où la cornée n'est plus

« brumeuse » mais est devenue complètement opaque sur une partie. Enfin, précisons que même

si l'oedémisation affecte principalement le stroma, elle désolidarise aussi les cellules épithéliales,

celles-ci étant normalement très peu diffusantes, avec cette même conséquence d'opacification de

la cornée (Klyce, 2005).

L'indice de réfraction global de la cornée saine, généralement admis est d'un indice de réfraction

de 1.377 (Schwiegerling, 2004) {1.374 (Patel, 1987)} sachant qu'au-dessus de la cornée, il y a

l'air (1.000 sur le visible et IR (Polyanskiy, 2012)) et dessous l'humeur aqueuse (1.337). Lorsqu'il

y a oedémisation, l'indice de réfraction de la cornée a naturellement tendance à décroitre. Les

indices de réfraction, en fonction de la profondeur dans la cornée, ont également été evalués.

Ainsi chez l'homme, dans la partie centrale (l'indice variant aussi suivant la position latérale) de

la cornée les valeurs suivantes sont données : 1.401 (in vivo) dans l'épithélium, 1.380 (cornée

fraiche) dans le stroma antérieur, 1.373 (cornée fraiche) dans la partie postérieure (Patel et al.,

1995). Cependant ces valeurs sont à prendre avec précautions, car il peut y avoir, au sein même

d'une couche cornéenne, d'importantes inhomogénéités : par exemple dans le film lacrymal (non

présent dans le cas ex vivo) pourtant très mince, il y a une phase lipidique et aqueuse. Par

ailleurs, les principales régions d'une cellule à modifier la phase d'un front d'onde sont la

membrane plasmique et le noyau. L'indice moyen de la membrane plasmique est de 1.48 et celui

du cytoplasme de 1.38 (Beuthan et al., 1996). Les organites comme les mitochondries ont

également un indice de réfraction assez éloigné de l'eau avec 1.38-1.41 (Gourley, 2003, Loiko et

al., 2007).



2 : le balayage est effectué par le faisceau laser suivant les directions orthogonales à l'axe optique (donc suivant x,y) pour réaliser

les observations en face sinon les observations sont transversales et contiennent l'axe optique et l'un des deux autres axes. Cette

terminologie vaudra pour tout le reste de la thèse en microscopie optique aussi.

12

Figure 2.3 Stroma en observation transversale2 par MET et oedémisation

(a) stroma humain avec un kératocyte entouré de 3 lamelles de collagène. (b) stroma porcin. Pour (a) et (b) on

remarque l'alternance orthogonale entre chaque lamelle. (c) et (c') sont un grossissement sur une lamelle en

condition saine (c) et d'une cornée oedémisée (c'). (d) aspect d'une cornée oedémisée sur une moitié suite à une

rupture de la membrane de Descemet laissant entrer l'humeur aqueuse.

K : kératocyte ; L : lamelle de collagène.

Les échelles sont : (a) 1 μm,(b) 6.910 μm,(c) et (c') 0.500 μm. 

Les sources sont : modifiées de (a) (Komai et al., 1991) et tirées de (b) (Svaldenienė et al., 2003) (c) et (c') (Meek et

al., 2003b) (d) (Shiuey, 1998).

(a) (b)

(c) (c') (d)

L

L

L

KK

K
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Ces considérations sont importantes car elles sont à prendre en compte pour expliquer les

contrastes en imagerie de GTH puisque l'amplitude de la TH est associée, à la susceptibilité non

linéaire d'ordre trois et à l'indice de réfraction du matériau. Nous aurons l'occasion de revenir sur

ce point dans la partie théorique de la TH et dans les résultats (voir les chap. 4.2 et 6 et 8).

La cornée transmet principalement le visible et le proche infrarouge (IR) et les figures 2.4 (a) et

(b) montrent la transmission de la cornée qui est maximale à l'apex (Doutch et al., 2008), ainsi

que celle des autres optiques oculaires chez l'homme.

4) la membrane de Descemet

Cette couche ainsi que l'endothélium ont été des régions anatomiques sur lesquels nous avons

particulièrement travaillé avec la microscopie de génération d'harmoniques.

Elle est la membrane basale transparente de l'endothélium qui est dessous. Elle est résistante aux

agents chimiques et pathogènes mais est assez fragile mécaniquement. Sa rupture implique

l'inondation du stroma par l'humeur aqueuse et mène à l'œdème (fig. 2.3 (d)). Contrairement à la

membrane basale de l'épithélium qui fait environ 0.5 μm, celle-ci est plus épaisse et fait en 

fonction de l'âge (3 naissance ; 10 adulte (Nishida, 2005)) μm {3 ; 12 (Merindano et al., 2002,

Svaldenienė et al., 2003)}. La membrane de Descemet est une couche de collagène très

homogène (ni cellules ni espaces) même si la MET a permis d'y distinguer deux sous couches

différentes (Johnson et al., 1982). La transition de tissu avec ses deux couches adjacentes

(stroma et endothélium) est abrupte comme en témoigne la MET (fig. 2.5 (a) et (b)) et en suit

parfaitement les formes respectives.

5) endothélium

L'endothélium est la couche la plus profonde de la cornée et est au contact de l'humeur aqueuse.

C'est une couche unicellulaire si bien que son épaisseur est d'environ 5 μm. La fonction de ces 

cellules est de gérer l'approvisionnement énergétique et le taux d'hydratation de la cornée depuis

l'humeur aqueuse, cette seconde fonction étant, comme nous l'avons vu précédemment,

primordiale pour la transparence du tissu. Pour justement estimer la santé de l'endothélium, un

critère retenu est la mesure de la densité des cellules endothéliales qui s'effectue habituellement

en milieu clinique au microscope spéculaire (voir plus loin le chap. 2.2.2 1) b)).
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Figure 2.4 Transmission œil et cornée (humain)

(a) transmission de l'œil entier. (b) transmission de la seule cornée.

Les sources sont tirées de : (a) (Van den Berg et al., 1997) ; (b) (Freegard, 1997).

(b)

(a)
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Figure 2.5 Membrane de Descemet et endothélium chez le porc en observation transversale par MET

(a) couches postérieures chez le jeune porc (b) couches postérieures chez le porc adulte.

C : Cytoplasme ; N : Noyau ; MD : Membrane de Descemet ; VG : Vésicules de Golgi.

Les traits rouges sur (a) représentent la membrane plasmique.

Les échelles sont : (a) 6.510 μm,(b) 7.39.8 μm. 

(a), (b) sont modifiées de la source : (Svaldenienė et al., 2003).

(a)

(b)
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Par ailleurs, cette tâche de gestion de l'eau monopolise l'activité métabolique de l'endothélium

car elle est effectuée par le biais de pompes Na+ (Bourne et al., 2004, Fischbarg et al., 1985). À

cause de cette activité métabolique soutenue, le contenu de la cellule endothéliale est riche

d'organites (proches du noyau) et on peut par ailleurs observer également de fins granules et des

vacuoles. Le noyau occupe une grande partie de la cellule. Les contours des cellules

endothéliales sont irréguliers du fait des interdigitations entre les cellules adjacentes (voir la fig.

2.5 (b)). Certaines cellules possèdent par ailleurs un cil mais sont davantage situées en

périphérie. L'endothélium, contrairement à l'épithélium, ne se régénère pas mais si certaines

cellules meurent, d'autres peuvent grossir pour continuer à assurer la fonction de la couche.

Enfin, il faut faire remarquer que toutes les couches sont interdépendantes car si l'endothélium

assure une grande part des fonctions vitales de la cornée, l’épithélium peut aussi affecter la santé

de l'endothélium comme des études sur le port de lentilles cornéennes l'ont montré (Edelhauser,

2000).

2.1.3 Pathologies et généralités en chirurgies de la cornée

Le domaine lié à ces problématiques est évidemment très vaste et nous ne discuterons dans ce

chapitre que de celles associées à nos résultats, i.e. :

1) nos premiers résultats se sont concentrés sur les couches postérieures de la cornée : en

effet les maladies impliquant la membrane de Descemet et l'endothélium sont les plus

graves ;

2) nos derniers résultats se sont penchés sur les observations d'incision dans la cornée : ce

travail est lié à tout ce qui a trait à la chirurgie mécanique, i.e. celle qui n'utilise pas de

laser pour couper. En particulier la chirurgie réfractive avec l'opération LASIK (« Laser-

Assisted in Situ Keratomileusis ») nécessite une incision intrastromale lamellaire pour

créer le capot cornéen, opération qui encore aujourd'hui, se réalise bien souvent

mécaniquement.



17

1) Dystrophie de Fuch's

a) Description

Nous avons vu qu'un disfonctionnement de l'endothélium ne permettait plus de gérer les flux

d'eau à travers la cornée et ses différentes couches. La cause principale de ce phénomène est que

les cellules endothéliales qui ont une forte activité métabolique, meurent et n'assurent plus cette

fonction de régulation nécessaire à la transparence. Cette oedémisation qui peut d'ailleurs se

rencontrer dans n'importe quel tissu (Wikipedia, 2012b), est une accumulation anormale de

liquide aqueux et provoque ainsi dans le stroma une augmentation d'épaisseur se traduisant par

une élévation de la pachymétrie mais aussi des modifications de l'épithélium, du stroma et de

l'endothélium. Ces modifications peuvent être déjà observées grossièrement par un examen à la

lampe fente (Grupcheva et al., 2001) (voir le chap. 2.2.2 1) a)). Ensuite, cliniquement, les

examens couramment effectués pour affiner le diagnostic et savoir quelle pathologie peut être à

l'origine de cet œdème (Feiz, 2005), sont le microscope spéculaire (densité et morphologie des

cellules endothéliales) et le microscope confocal (morphologie des cellules cornéennes en

général (Grupcheva et al., 2001)). Nous reviendrons sur ces méthodes dans le chapitre 2.2.

Les maladies de l'endothélium peuvent être dues à un agent pathogène comme des virus (ex.

Herpes Simplex Virus) comme à des causes génétiques. Dans le second cas, une pathologie

grave, car menant à la cécité et étant très répandue parmi les dysfonctionnements de la cornée,

est la dystrophie de Fuch's (Bourne, 2003, Klintworth, 2009) qui donne justement un symptôme

d'œdème progressif avec l'évolution de la maladie.

Cette maladie affecte généralement les deux yeux et est plus répandue chez les femmes entre 30

et 60 ans. Par ailleurs les premiers signes de la dystrophie de Fuch's se trouvent justement dans

l'endothélium et tout autant dans la membrane de Descemet puisque cette dernière croît de façon

désordonnée dans l'endothélium : ce sont les guttae (Polack, 1974) cornéennes qui sont des

excroissances du collagène de la membrane de Descemet dans l'endothélium, déformant ses

cellules et finissant par détruire plus ou moins le tapis cellulaire de cette couche. Ces guttae

finissent par se voir avec l'augmentation de leur grosseur dans les cellules endothéliales et

donnent des taches noires observables en microscopie spéculaire ou confocale. Les guttae

constituent une couche postérieure anormale de collagène. Pour certains patients ces guttae

restent circonscrites à la partie centrale de la cornée mais pour d'autres elles s'étendent à la
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périphérie. Il est donc important d'examiner une grande portion de la cornée dans ces différentes

régions (Phillips et al., 2005). Mis à part cette formation de guttae, plusieurs équipes de

recherche ont noté une variation d'épaisseur de la membrane de Descemet dans la dystrophie de

Fuch's (Weisenthal et al., 2005).

b) Chirurgies associées

La transplantation ou greffe (voir aussi le chap. 7) de cornée (kératoplastie) reste le meilleur

traitement définitif pour bon nombre de maladies cornéennes et en particulier quand l'étiologie

associée à la pathologie concerne l'endothélium. La greffe de cornée fournit alors une réserve

saine de nouvelles cellules endothéliales.

Suivant le volume biologique qui est à remplacer dans la cornée, deux pratiques chirurgicales

sont différenciées :

 kératoplastie transfixiante (ou perforante) : dans ce cas, la cornée est remplacée dans

toute son épaisseur mais sur un diamètre limité, et offre en particulier un nouveau stroma

quand celui du malade a atteint un trop fort taux d'oedémisation ;

 kératoplastie lamellaire : cette opération, bien que plus compliquée, est si possible

préférée à la précédente permettant d'éviter les risques d'ouverture de la cicatrice

(déhiscence), les infections, et les astigmatismes postopératoires. En effet, cette procédure

remplace surtout les couches dysfonctionnelles, i.e une partie du stroma postérieur, la

membrane de Descemet et l'endothélium. La kératoplastie lamellaire a évolué vers un

remplacement de plus en plus en fin de tissu : DLEK (Deep lamellar endothelial

keratoplasty, pour greffe endothéliale lamellaire profonde en français), DSEK

(Descemet's Stripping Endothelial Keratoplasty, pour greffe endothéliale par pelage de la

membrane de Descemet en français) et DMEK (Descemet's Membrane Endothelial

Keratoplasty, pour greffe endothéliale avec membrane de Descemet en français) cette

dernière opération ne greffant même plus de stroma (Alvarez Ferré, 2009, Dapena et al.,

2009) (Terry, 2003) (Dapena et al., 2011).

Ainsi le couple membrane de Descemet et endothélium représente une portion de la cornée où il

est très important de pouvoir avoir une observation fine et contrastée. Il faut par ailleurs

remarquer que de nombreux symptômes se révèlent sur la seule membrane de Descemet qui peut

changer d'épaisseur ou même de structure (Weisenthal et al., 2005) et il serait intéressant qu'une
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méthode d'imagerie puisse en rendre compte in vivo. La dystrophie polymorphe postérieure est à

ce titre un autre exemple de pathologie que la dystrophie de Fuch's où la membrane de Descemet

est très modifiée (Weisenthal et al., 2005).

2) Amétropie et chirurgie réfractive

L'amétropie est le fait que l'objet à l'infini ne donne plus une image nette sur la rétine pour causes

de problèmes réfractifs occasionnés principalement par la cornée: celle-ci peut trop converger

devant la rétine (myopie), pas assez (hypermétropie) ou de façon dissymétrique (astigmatisme).

La chirurgie qui permet de pallier à ces différents problèmes est la chirurgie réfractive.

Plusieurs façons de procéder sont possibles :

 procédures nécessitant un capot (voir plus bas),

 procédures de surface où la cornée est opérée près de l'épithélium (Herrmann et al.,

2008),

 procédures avec une insertion d'anneaux pour de fortes myopies (Guell, 2005),

 enfin il existe aussi des procédures où des incisions radiales ou très près du limbe

permettent aussi par un jeu de modifications biomécaniques de corriger la myopie ou

l'astigmatisme (Hanna et al., 1989). Cependant ces opérations sont rares.

LASIK (Laser Assisted In-Situ Keratomileusis)

Décrivons maintenant succinctement l’opération LASIK dont certains aspects ont été étudiés par

des méthodes de microscopie non linéaire. Par ailleurs les coupes que nous avons réalisées pour

nos résultats d'observation de coupes intrastromales (voir le chap. 8) ressemblent à ce qui est fait

à l'occasion d'une procédure avec capot pour le LASIK (incisions lamellaires). Le LASIK

consiste donc à retirer une part de stroma (kératomileusis) qui suivant l'endroit où cette ablation

sera réalisée, amènera à soit aplatir (pour la myopie) ou au contraire bomber (pour

l'hypermétropie) la cornée. Le LASIK réalise cette ablation par le biais d'un laser excimer dont le

rayonnement ultraviolet est absorbé en un photon et mène à cette ablation. Le LASIK est

l'opération la plus fréquente en chirurgie réfractive car, elle permet avec une forte prévisibilité

une correction d'amétropies mêmes fortes, offre une récupération visuelle rapide et stable,

implique un minimum d'inconfort postopératoire et réduit le risque de cornée « brumeuse ». Il a
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été estimé qu'environ 1.5 millions de patients se font opérer par LASIK à travers le monde par

année (Pallikaris et al., 2005).

Pour accéder directement au stroma et pouvoir l'ablater, il faut donc réaliser une étape toute aussi

cruciale que la correction excimer pour la réussite finale de l'opération : la création d'un capot

maintenu sur l'œil par une charnière. Le capot contient donc l'épithélium, la membrane de

Bowman (dans le cas humain) et une partie antérieure du stroma. Il peut être réalisé à des

profondeurs différentes suivant par exemple l'importance d'une myopie (Phillips et al., 2005). Il

est soit réalisé par un procédé optique (laser femtoseconde) soit par un procédé mécanique

(microkératome avec anneau de succion). L'important est que cette coupe reste à une même

profondeur prédéterminée et soit la plus régulière et lisse possible pour empêcher les accrocs à la

séparation des deux parties (Sarayba et al., 2007).

Une fois le laser excimer appliqué pour la correction visuelle, le capot est replacé à sa position

d'origine et sa réintégration à la cornée est assurée sans besoin de suture. La figure 2.6 résume les

différentes étapes de cette opération qui est un exemple de coupe intrastromale lamellaire.

a) Le microkératome mécanique

Dans nos expériences qui seront présentées dans la partie résultat, nous nous sommes penchés

sur les moyens mécaniques (avec lame métallique) d'effectuer une coupe dans la cornée, que

cette découpe soit réalisée par une lame chirurgicale ou de façon plus sophistiquée par un

microkératome. Cette démarche de coupe mécanique sera revue dans le chapitre 8 de résultats.

Le microkératome est un appareil comportant une lame oscillante mue sous pression gazeuse et

qui permet un ajustement précis et constant de la profondeur de découpe. Sa progression dans la

cornée peut être manuelle ou automatique (Hamill et al., 2002, Keuch et al., 1999).
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Figure 2.6 Opération chirurgicale LASIK

(a) première étape : réalisation de la coupe intrastromale à l'aide d'un microkératome automatique ou par un laser

femtoseconde permettant la création du « capot cornéen ». (b) deuxième étape : ablation du stroma par le laser

excimer pour obtenir la correction voulue. (c) troisième étape : replacement du « capot cornéen » et cicatrisation

sans point de suture.

Plusieurs études font des comparatifs de microkératomes mécaniques et montrent en général des

résultats similaires (Herrmann et al., 2008, Keuch et al., 1999). La figure 2.7 en montre un

exemple.

b) Le microkératome « optique »

A présent, voyons l'autre grande tendance actuelle de découpe, celle utilisant les lasers ultrabrefs

et en particulier femtoseconde, lasers également utilisés pour l'imagerie non linéaire mais à des

énergies moindres. Pour cette utilisation chirurgicale, la terminologie est femto-LASIK ou

microkératome « optique ».

(a)

(b) (c)
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Principe :

Quand une impulsion de laser est suffisamment focalisée, la densité d'énergie, i.e. l'énergie

fournie par l’impulsion rapportée à la surface dans laquelle elle est focalisée (J.m-2), permet de

générer le phénomène (Vogel et al., 2003, Vossmerbaeumer et al., 2008) de brisure optique par

induction laser (en anglais LIOB pour « laser-induced optical breakdown »). Contrairement aux

phénomènes de génération d'harmoniques, il faut atteindre un seuil pour pouvoir déclencher le

phénomène. Mis à part quelques expériences d'utilisation directement avec un oscillateur (Konig

et al., 2004), une étape d'amplification des impulsions est le plus souvent requise (Han et al.,

2004a) pour que chaque impulsion puisse gagner en énergie tout en conservant leur courte durée.

Les atomes sont alors ionisés (voir la fig. 2.8) par l’impulsion dans un processus multiphoton, et

les électrons libérés provoquent par leur énergie cinétique une avalanche d'ionisation jusqu'à la

formation d'un plasma dont les densités d'électrons sont entre 1018 et 1022 cm-3 (Vogel et al.,

2003) pour que le LIOB ait lieu. Ce plasma est accompagné d'une émission lumineuse (Vogel et

al., 1999) à large spectre (rayonnement/luminescence plasma). La relaxation thermique des

électrons, induit au foyer une expansion explosive du plasma et une onde de choc d'amplitude de

plusieurs GP. Cette expansion dans le matériau crée la bulle de cavitation (Faktorovich, 2009,

Lubatschowski et al., 2000). En positionnant une séquence de telles cavités avec de bonnes

dimensions, le long d'une ligne, il est alors possible de créer une déchirure susceptible de

permettre la séparation des deux parties du matériau.

En génie biomédical et plus précisément en ophtalmologie cornéenne, ce « micromachining » est

utilisé pour créer les coupes associées aux différentes procédures chirurgicales (LASIK,

Femtosecond lenticular extraction, keratoplastie… (Chamberlain et al., 2011, Dapena et al.,

2009, Faktorovich, 2009, Plamann et al., 2010)). La théorie autant que l'expérience ont montré

sur les régimes nanoseconde (ns), picoseconde (ps) et femtoseconde (fs) de la durée de

l’impulsion pour ablater, que les effets collatéraux et les dommages thermiques étaient

considérablement réduits si la durée de l’impulsion était raccourcie (Giguère et al., 2007, Vogel

et al., 2003). La densité d'énergie (J.m-2) peut ainsi être diminuée pour réaliser le LIOB avec le

raccourcissement de la durée des impulsions. À présent la tendance en chirurgie laser de la

cornée, est donc aux impulsions fs qui ne laissent pratiquement aucun dommage collatéral autour

du trou qu'elles ont créé. Pour cependant vérifier ce fait de qualité, certaines équipes de

recherche ont caractérisé l'ablation mais aussi les déformations du tissu environnant : même si
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Figure 2.7 Le microkératome automatique

Dans cet exemple, le microkératome est utilisé pour préparer le tissu du donneur. (a) la cornée avec une part de

sclère est déposée sur la chambre antérieure artificielle. (b) le microkératome est activé à travers la cornée sous

pression pour réaliser le capot.

Illustrations de la compagnie Moria.

(a)

(b)
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Figure 2.8 Ionisation par absorption multiphoton

Combinaison de l'absorption multiphoton et de la cascade d'ionisation comme explication de la production du

plasma du LIOB. Une fois l'électron dans l'état quasi-libre, celui-ci peut être accéléré par des photons

supplémentaires (absorption bremsstrahlung inverse) ayant pour conséquence une ionisation par impact.

Cette figure est tirée de la source : (Vogel et al., 2003).

le tissu autour de la cavité ne subit pas des dommages thermiques comme aux régimes plus

longs, l'expansion du plasma et l'onde de choc qui s'ensuit peuvent être à l'origine de contraintes

mécaniques pouvant laisser une signature dans le réseau de collagène.

L'IGSH permet justement de très bien observer et caractériser les bulles de cavitations qui sont

suffisamment volumineuses pour être résolues et facilement identifiables par l'absence de

matériau générant la SH à l'intérieur de la cavitation. Ce dernier point n'est cependant pas

complètement vrai car il a été quand même observé (par MET) des fibres de collagène restant

dans les cavités (Lubatschowski et al., 2000, Plamann et al., 2010). Plus précisément les études

en IGSH sur le sujet, ont permis de montrer qu'une bulle de cavitation avait normalement une

forme typiquement elliptique avec des dimensions de l'ordre de la vingtaine de microns.

Cependant ces formes et dimensions sont fonction des caractéristiques de l'excitation (Han et al.,

2004a, Han et al., 2004b). Généralement il est nécessaire de dépasser le seuil strict d'ablation si
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le but est véritablement de créer un capot cornéen séparable. Par ailleurs, le collagène

environnant la bulle, est en fait perturbé dans une très petite proportion, de quelques microns

autour de la bulle. Des stries micrométriques peuvent aussi apparaître si l'ouverture numérique

(ON) de l'objectif de focalisation (condenseur) n'est pas forte (autour de 0.2 (Han et al., 2004a)).

Il faut signaler que ces ablations peuvent être étudiées à différentes échelles de temps, où trois

dynamiques rentrent en jeu. Il y a d'une part la dynamique explosive de la bulle avec l'atteinte de

son diamètre maximal : quelques microsecondes (Juhasz et al., 1996). Il y a la dynamique de

diffusion, d'évacuation des gaz laissés par les bulles et de leur effondrement : autour d'une

vingtaine de secondes jusqu'à plusieurs dizaines de minutes suivant la taille des bulles (Juhasz et

al., 1996). Ce n'est qu'à la fin de ce processus que la cornée redevient claire : c'est à ce moment

que le chirurgien, à l'aide d'une spatule de dissection peut venir couper les ponts qui étaient entre

chaque bulle et lever le capot pour procéder à l'application du laser excimer. Enfin, il y a la

dynamique biologique : celle de la cicatrisation (Jester, 2007a, Park et al., 1999, Rumelt et al.,

2001, Teng et al., 2007) qui a lieu sur plusieurs semaines. Il faut cependant remarquer que cette

cicatrisation, réalisée par les kératocytes producteurs de collagène, a lieu surtout près des bords

du capot plus que dans le stroma si bien qu'un décollement du capot est possible si une trop forte

accélération de l'œil survient. Nous aurons l'occasion de revenir sur ces points à l'occasion du

chapitre de résultat sur les coupes intrastromales (voir le chap. 8).

2.1.4 Besoins en imagerie cornéenne

Au vu de ces deux exemples de la dystrophie de Fuch's et de la chirurgie réfractive LASIK, on

comprend la nécessité d'une imagerie non invasive offrant une haute résolution spatiale

contrastant les différentes structures anatomiques en particulier du côté postérieur de la cornée,

ou les marques d'une opération chirurgicale (incision, sutures…) pour en voir de potentielles

complications.

En considérant ces deux exemples, le microscope doit ainsi idéalement être un outil :

a) de diagnostic : donner une fine observation contrastée des couches postérieures

cornéennes pour observer les changements morphologiques et structuraux précoces à cet

endroit. L'instrument peut aussi réaliser des fonctions biométriques comme la

pachymétrie qui servent de référence pour le diagnostic et la prise de décision d'opérer ou
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non : une cornée trop fine est par exemple est une contre-indication pour opérer du

LASIK (Probst et al., 2010) ;

b) de contrôle opératoire : guider et observer l'opération chirurgicale elle-même. Cette tâche

serait surtout utile dans le cas d'une opération longue qui demanderait par exemple

l'utilisation de couteaux ophtalmiques car sinon des instruments comme le

microkératome ou le laser femtoseconde chirurgical sont pré-paramétrés et effectuent leur

tâche en un temps très court ;

c) de contrôle postopératoire :

 observer ce qui se passe à plus ou moins long terme aux endroits directement

marqués dans le tissu, i.e. le long des incisions (cicatrisation) ou près des sutures

pour contrôler si celles-ci ne sont pas des foyers d'infection ;

 mais aussi dans le reste de la cornée pour, par exemple, s'assurer que le stroma est

bien redevenu structuralement normal alors que seules la membrane de Descemet

et l'endothélium ont été remplacés.

Nous allons justement voir dans ce qui suit quelles méthodes sont déjà employées cliniquement

pour essayer de répondre à ces besoins. Cette description de l'instrumentation ophtalmologique

cornéenne et la revue de littérature associée nous permettra de comprendre ce que peut apporter

la microscopie de génération d'harmoniques.



3 : Cette transparence évite à la cornée le principal problème que rencontre l'imagerie biomédicale optique : faire face a un tissu

diffusif qui empêche d'observer en profondeur. Ce point est d'ailleurs actuellement ce qui distingue les familles d'imagerie

médicale : soit la méthode permet d'avoir une haute résolution mais au détriment de la pénétration (échelle microscopique < 100

μm) soit le contraire (échelle macroscopique au delà du cm de profondeur). Les travaux actuels d'imagerie se concentrent 

d'ailleurs actuellement sur l'observation dite mésoscopique à l'interface entre ces deux domaines (Ntziachristos, 2010).
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2.2 Imagerie cornéenne en optique linéaire

L'œil est de tous les organes celui qui est le plus exploré par l'imagerie médicale (Cavanagh et

al., 2006, Hormière, 2010, Wolffsohn et al., 2008). La raison de cette prolifique exploration est

justement que l'imagerie visible-IR est possible aussi bien sur ses éléments optiques (segment

antérieur) qu'au plus profond de l'organe, i.e. la rétine. Par ailleurs, les méthodes « traditionnelles

» de l'imagerie médicale corporelle y sont aussi déployées avec l'échographie, l'imagerie par

résonnance magnétique (IRM) et même la scintigraphie (Ducasse, 2009, Faber et al., 2008, Kolk

et al., 2005, Mouriaux et al., 2010). Cependant ces méthodes sont davantage dédiées, de par leur

plus faible résolution spatiale, à l'observation entière du globe oculaire et de l'orbite.

Plus précisément dans l'œil, la cornée est un tissu de surface comme la peau, ce qui en fait un

objet d'imagerie médicale très particulier par son accessibilité aux méthodes optiques. Par

ailleurs, contrairement à la peau, la cornée est transparente et de diffusion très faible3 ce qui

permet de la sonder dans toute sa profondeur mais pose cependant un problème de contraste.

À cause de ces caractéristiques, l'offre en instrumentation de diagnostic de la cornée est très

variée et contrairement à la rétine (tomographie par cohérence optique, ophtalmoscope), il y a

une totale liberté sur les optiques de condensation et de collection : en particulier il est possible

d'utiliser de fortes ouvertures numériques afin d'exploiter une haute résolution spatiale.

Quelles sont donc les technologies optiques qui passent pour être les plus performantes pour

l'étude cornéenne dans le domaine de l'optique linéaire. Certaines d'entre elles sont surtout

tournées vers la biométrie/optométrie dans la mesure où elles donnent des caractéristiques

quantifiées de la géométrie de la cornée (ex. topographie, courbure, stigmatisme et pachymétrie

(Hormière, 2010)). Ces méthodes en particulier, fonctionnent en mesurant des réflexions d'objets

sur la cornée (mesures dimensionnelles (Laliberte et al., 2007)) ou par la détection de fronts

d'onde : aberrométrie (Platt et al., 2001). D'autres sont plus des méthodes d'imagerie à part

entière dans la mesure où elles permettent l'observation de la cornée dans ces trois dimensions.

Bien évidemment, ces dernières méthodes mentionnées peuvent également fournir toutes les

mesures associées à la biométrie cornéenne.
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Ce sont ces méthodes qu'il nous importe de survoler pour apprécier la place de la microscopie

non linéaire et son intérêt dans cette application ophtalmologique. Toutes les méthodes qui

suivent dans ces chapitres, sont des méthodes optiques qui généralement sont dans le domaine

spectral visible, voire IR. Certaines d'entre elles sont déjà utilisées dans le cadre de l'examen

diagnostic et possèdent donc des intérêts certains pour l'observation de la cornée. Cependant

nous allons montrer qu'elles ont aussi leurs limites qui légitiment d'autres voix de recherche en

imagerie comme celles que nous avons explorées.

Avant de nous intéresser à ces imageries optiques non invasives, faisons un court chapitre sur les

méthodes de microscopie d'observation de la cornée demandant une préparation de l'échantillon

comme pour les coupes histologiques ou la MET. Ces méthodes bien qu'in vitro restent des outils

d'analyse incontournables pour l'histologie cornéenne. Nous ne réaborderons le sujet que dans les

résultats, mais la critique formulée ici envers ces méthodes vis à vis des imageries cliniques

valent naturellement pour la microscopie de génération d'harmoniques, qui elle aussi, est pensée

dans un but non invasif le plus proche possible des conditions physiologiques.

2.2.1 Les méthodes de microscopie à préparation

Les plus importantes de ces méthodes sont la microscopie optique (coupes histologiques) et la

microscopie électronique, qu'elle soit à transmission (MET) ou à balayage (MEB).

Historiquement, c'est naturellement par la microscopie optique qu'il a été possible de dégager

l'anatomie de la cornée et d'y identifier les strates qui la constituent. Par exemple, Jean

Descemet, médecin français, a ainsi découvert la membrane qui porte maintenant son nom, au

18ème siècle (Johnson et al., 1982). La microscopie optique permet aussi de révéler avec un très

bon contraste les différentes couches de la cornée jusqu'à la structure en lamelles du collagène

stromal avec le jeu de colorants maintenant utilisés, comme le marquage au trichrome de Masson

(fig. 2.9) (Wikipedia, 2012g). Par ailleurs comme les observations suivant l'épaisseur de la

cornée sont réalisées, après fixation et coupe, concrètement en face, il y a la possibilité

d'observer le profil de la cornée en bénéficiant de la résolution latérale (bien sûr meilleure qu'en

axial) sous forte ouverture numérique (immersion huile). Ce point est important à garder à

l’esprit pour comparer ces coupes histologiques aux méthodes microscopiques sur tissu frais où

il n’est justement pas possible de faire ce changement de coordonnées.
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La MET dont nous avons déjà présenté des clichés de cornée dans le chapitre précédent, a

émergé dans les années 50 et a permis de faire un saut énorme dans la description de la structure

de la cornée. Ces principales contributions ont été de révéler avec un immense détail la façon

dont le collagène stromal était organisé et ceci jusqu'à la fibrille. Enfin, naturellement, la MET

est un outil exceptionnel pour imager les cellules de la cornée comme celles de l'endothélium.

D'une façon générale, ces méthodes sont très importantes et ont permis d'apporter beaucoup pour

l'anatomie de la cornée. De par leur historique et leur évolution, elles restent une référence pour

de nouvelles méthodes de microscopie comme les imageries par génération d'harmoniques. Alors

pourquoi ne pas se contenter d'elles seules pour imager et diagnostiquer la cornée ?

Naturellement, ces deux méthodes demandent à faire des biopsies dont une imagerie

tridimensionnelle permettrait de se passer. Mais mis à part cette contrainte, les principaux

défauts formulés habituellement vis-à-vis de ces techniques sont :

 l'impossibilité de mener une étude dynamique (s'étendant dans le temps) de l'échantillon

dans la mesure où le processus vital cellulaire doit être arrêté. Cette possibilité de suivi

est aussi fondamentale pour la compréhension des maladies ;

 le temps que l'examen prend : entre le moment où l'échantillon est prélevé à l'hôpital et

celui des observations fournies par le laboratoire d'analyse il s'écoule rarement moins de

deux semaines ;

 enfin sur un aspect plus fondamental, il est légitime de s'inquiéter des artéfacts (Masters,

2009) que peuvent induire les différentes étapes nécessaires à la préparation de

l'échantillon pour ces observations post mortem.



4 : Les clichés d'histologie au trichrome Masson et de microscopie électronique à transmission ont été réalisés pour nos travaux

(dans ce chapitre ou ceux des résultats) par le laboratoire LOEX de l'université Laval. Les protocoles de ces méthodes

conventionnelles de microscopie sont développés en détail dans l'article (Proulx et al., 2010).
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Figure 2.9 Coupe histologique de la cornée porcine

Coupe histologique réalisée à l'aide du marquage de trichrome de Masson4. La membrane de Bowman est absente

chez le porc.

Ces artéfacts sont inévitables, que ce soit en microscopie optique ou en microscopie

électronique, toutes les étapes suivantes étant nécessaires (B.S. Fine et al., 1979, Wikipedia,

2012f) :

1) déhydrater et infiltrer le tissu pour remplacer l'eau par un agent durcissant (paraffine)

pour préparer à la coupe,

2) fixer le tissu pour le préserver de sa décomposition et maintenir la structure des cellules

et du tissu conjonctif. Une solution de formaldéhyde diluée est souvent utilisée à cette fin,

é p i t h é l i u m

s t r o m a

Membrane de Descemet et Endothélium 100 μm 
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3) couper avec un microtome l'échantillon durci en de très fines sections, cette finesse étant

nécessaire pour la microscopie de transmission tant optique qu'électronique,

4) enfin marquer/colorer par des agents de contraste qui permettront, par exemple en

microscopie optique, de révéler telle structure du tissu. C'est donc à ce moment qu'est, par

exemple, réalisée la coloration au trichrome de Masson.

Ces traitements ont beaucoup évolué et, par exemple, les images actuelles (Rouiller et al., 1954,

Svaldenienė et al., 2003) en MET de la cornée ne ressemblent plus trop à celles des premiers

débuts et ont beaucoup gagné en contraste. Cependant, ces méthodes offrent des observations qui

forcément diffèrent avec celles qui sont directement réalisées sur tissu frais. Une des erreurs

notables tient au fait que les dimensions de l'échantillon sont modifiées par ces procédés de

préparation : la fixation induit un rétrécissement du tissu (Wirbelauer et al., 2002).

Par ailleurs une « bonne » préparation est difficile à réaliser et il n'est pas rare de voir, alors que

la cornée était saine, de grosses cavités stromales.

Enfin, il est toujours plus appréciable de pouvoir compter sur des agents de contraste endogènes.

Par exemple, il est possible de marquer la cornée d'un patient avec des colorants pour évaluer

l'intégrité des cellules superficielles épithéliales ou diagnostiquer certaines pathologies virales de

la cornée, à l'aide d'une lampe à fente (voir le chap. 2.2.2 1) a)). Ces colorants sont la

fluorescéine et le rose de Bengale. Cependant un tel marquage in vivo a deux défauts principaux.

 il y a un risque de toxicité et d'effets secondaires : les deux produits ont fait l'objet

d'études pour démarquer des cadres très stricts d'utilisation (Alfonso et al., 2005, Dogru

et al., 2005, Feenstra et al., 1992, Marimbert, 2005, Tauber et al., 2005). Par ailleurs, en

plus de la toxicité chimique, il peut y avoir une phototoxicité comme c'est justement le

cas pour le rose de Bengale. D'une manière générale les fluorophores doivent le plus

souvent être excité dans l'UV, ce qui peut être dommageable pour l'acide

désoxyribonucléique (ADN) cellulaire. Nous reviendrons sur ces points de dommages

cellulaires optiques à l'occasion du chapitre 5.2.2 6) ;

 le second point est que le colorant peut, parfois, ne pas marquer ce qui cherche à être

révéler : ces deux mêmes fluorophores, fluorescéine et rose de Bengale, sont connus

(Feenstra et al., 1992) pour diffusés dans le stroma plus ou moins rapidement alors que

leur action devrait rester cantonnée, pour l'application désirée, à la surface de
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l'épithélium. Une imagerie qui exploite des constituants endogènes de l'organe ne pose

pas ce problème de contrôle moléculaire ou particulaire.

Enfin parallèlement à ces difficultés techniques et scientifiques que posent le recours à des

méthodes à marquage, il faut également ajouter des considérations pratiques non négligeables

puisque ces préparations nécessitent des consommables et donc génèrent un coût important.

Voyons justement quelles sont les imageries de la cornée dans le domaine linéaire n'ayant

justement pas recours à un quelconque agent de contraste.

L'imagerie peut alors compter sur :

 un jeu d'atténuation : il inclut l'absorption mais vu la transparence de la cornée, il est plus

pertinent de penser aux atténuations par réflexion ou diffusion

 c'est ce qu'exploite le microscope confocal ;

 un jeu de modification de phase

 c'est ce qu'exploite la TCO en plus du jeu d'atténuation.

Avant ceci, introduisons une notion importante dès lors que l'on s'intéresse à l'imagerie in vivo

dans le domaine visible : la question de l'épi-détection. Ce sujet est important car il a été une de

nos préoccupations majeures sur les expériences de microscopie de génération d'harmoniques.

Concept d'épi-détection

Pour qu'un instrument optique (UV-VIS-IR) ait une utilité clinique, il est nécessaire que le signal

qu'on veuille exploiter, soit détecté du même côté d'où vient l'illumination. C'est ce qu'on appelle

une épi-détection. En effet, seules les radiations X et radiofréquence de l'IRM, permettent pour

l'instant une imagerie électromagnétique à n'importe quelle profondeur chez l'humain : elles sont

absorbées soit par les corps denses (électrons très énergétiques  X) soit par les tissus mous

avec l'hydrogène de l'eau (spins  radiofréquences) mais parviennent quand même à traverser

tout le corps, au prix toutefois d'une résolution spatiale de 1 à 2 ordres de grandeur moindre

qu'en microscopie optique (voir aussi note de bas de page # 3). Ainsi, même si certains de nos

résultats qui seront présentés par la suite peuvent montrer des acquisitions réalisées en

transmission, il était très important de montrer la faisabilité de l'épi-détection des deux signaux

d'harmonique. Dans ce cas, le microscope ne possède qu'un objectif qui joue aussi bien la

fonction de condenseur pour l'éclairage, que de collecteur des signaux lumineux.
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Au lieu d'épi-détection, on peut parfois rencontrer l'expression « microscopie en réflexion »

souvent utilisée en métallographie ou minéralogie (Wikipedia, 2012k). Ce terme réflexion

recouvre aussi bien la lumière qui revient par la seule réflexion spéculaire (dioptre lisse), par la

réflexion diffuse ou par les diffusions multiples, la lumière transmise revenant en partie

finalement.

Cependant, il est aussi important d'imaginer que les signaux aient pu être directement émis

depuis le foyer d'excitation vers l'arrière. En effet suivant la mise en forme du faisceau plus ou

moins focalisé (ouverture numérique), la structure des molécules excitées et l'organisation de

celles-ci dans le volume du foyer, la lumière émise, qu'elle soit du domaine de l'optique linéaire

ou non linéaire avec les harmoniques, peut être dirigée principalement vers l'avant (en anglais

« forward »), en dehors de l'axe optique, et même vers l'arrière (en anglais « backward »). Par la

suite nous conviendrons que ces termes avant et arrière ne font référence qu'à ces émissions

directes dues aux phénomènes d'interaction lumière-matière. Sinon on parlera de façon générale

de signaux de retour (ou en épi-détection) et de signaux en transmission. Cette question

importante de la directionalité (diagramme de rayonnement) sera discutée dans les chapitres

spécifiques de la GSH et de la GTH.

Cependant avant d’aborder les instrumentations cliniques qui exploitent justement l'épi-

détection, mentionnons que la lumière incidente sur la cornée est connue

 d'une part pour être réfléchie : c'est ce qui donne les images premières et seconde de

Perkinge formées par la réflexion d'une source placée devant l'œil respectivement sur la

surface antérieure (≈2 % de réflexion de la lumière incidente visible) et postérieure de la 

cornée (≈0.02 % (Schwiegerling, 2004)). Les imageries cliniques cornéennes exploitent 

directement ces deux réflexions spéculaires ;

 d'autre part pour diffuser : même si elle est saine et sans œdème, la cornée diffuse et les

études de Feuk et al. (1971) ont, par exemple, approfondies comment la lumière incidente

sur une cornée de lapin était redistribuée angulairement. Depuis d'autres travaux se sont

intéressés à quantifier cette diffusion chez l'homme (Hillenaar et al., 2011, Patel et al.,

2007b), y compris dans le cas de l'oedémisation (J. Wang et al., 2004).



5 : le microscope avec lampe à fente est parfois appelé biomicroscope
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2.2.2 Les méthodes d'imagerie clinique de la cornée

1) Microscope avec lampe à fente et microscope spéculaire

Dans ces deux instrumentations, la lumière incidente, dans le visible, vient d'une source étendue

et l’éclaire est oblique. Par ailleurs, les deux instruments exploitent la réflexion spéculaire

suivant la règle de Snell-Descartes. Dans le cas du microscope avec lampe à fente cette obliquité

se justifie pour offrir une liberté quant aux plans d'observations permettant tous les

intermédiaires entre une observation de profil (transversale) de la cornée et une observation en

face. Dans le cas du microscope spéculaire la raison de cet éclairage oblique, est davantage

historique que technologique, dans la mesure où le microscope spéculaire est venu dans le

prolongement du microscope à lampe à fente. Cependant cette obliquité permet aussi de séparer

la lumière d'éclairage de celle à collecter sinon il faut utiliser une lame séparatrice ou un miroir

dichroϊque comme sur un microscope à réflexion « classique ». Cette obliquité conditionne avec 

la largeur de fente et les caractéristiques de l'objectif condenseur, le champ d'observation et les

résolutions spatiales (Hormière, 2010) (voir fig. 2.10).

Sur la question du contraste, pour ces deux microscopes, l'éclairage oblique spéculaire a un

certain intérêt. En effet, il permet de s'affranchir, à l'aide d'un diaphragme de champ placé dans le

plan image de l'objectif :

 d’une réflexion parasite quant à la couche cornéenne qui doit être observée. C'est ainsi

que la forte réflexion de l'interface extérieur/épithélium peut être occultée pour ne pas

parasiter l'observation de l'endothélium ;

 d’une rétrodiffusion que le stroma peut induire.

a) Microscope avec lampe à fente

C'est un microscope5 qui permet une observation macroscopique de la cornée, l'idée étant plus

d'avoir une grande liberté d'utilisation et de manipulation (fig. 2.10 (a)) : plans d'observations

multiples, grande distance de travail (90-125 mm) entre l'œil et l'instrument pour tester des

lentilles de contact par exemple. L'éclairage, typiquement tungstène halogène mais possiblement

filtré spectralement, est fait via une fente dont l'image est formée sur la cornée et qui n'est pas

forcément la source primaire qui sera finalement observée. L'ouverture de la fente conditionne le

contraste avec la condition de l'éclairage de Koehler pour son homogénéité.
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La partie collectrice du microscope à fente utilise des objectifs de faible grandissement

interchangeables et sans remise au point et l'observation se fait avec deux oculaires pour

permettre une vision stéréoscopique (stéréomiscroscope).

Le microscope permet typiquement l'observation de certains défauts cornéens, la chambre

antérieure, les opacités du cristallin et d'estimer la pachymétrie. C'est aussi par ce système qu'on

réalise les photographies globales de la cornée. Dans les meilleurs réglages de l'instrument il est

possible de réaliser des observations de cornée saine (fig. 2.10 (b)) très proches de ce que peut

fournir la TCO (voir le chap. 2.2.2 3) et le chap. 6.4.3 sur la TCO). La résolution latérale du

biomicroscope est typiquement de 10 μm. 

b) Microscope spéculaire

La microscopie spéculaire s'inscrit dans une continuité de développement technologique de la

lampe à fente mais est limitée à l'observation de la cornée par les grandissements plus forts

utilisés. Comme en microscopie avec lampe à fente, le microscope spéculaire utilise une source

fente de largeur variable (conditionnant résolution, champ, contraste) avec un éclairage oblique

d'angle fixé, réalisé par une division longitudinale, grâce à un diaphragme placé avant l'objectif

condenseur/collecteur : la lumière de la source fente occupe une moitié des optiques de l'objectif

et la lumière réfléchie spéculairement sur les interfaces biologiques occupe l'autre moitié

symétrique (fig. 2.10 (c)) (Bourne et al., 2004, Koester, 1980).

L'ouverture numérique est ainsi deux fois moindre que normalement. La plupart du temps,

l'objectif utilisé est un objectif avec contact à immersion à eau, cette immersion offrant

l'avantage d'une réduction du reflet de la cornée à sa surface gênant l'observation de

l'endothélium. En pratique, on utilise un gel ophtalmique dont la consistance visqueuse est plus

pratique et dont l'indice de réfraction est très proche de l'eau. C'est avec un gel ophtalmique que

nous avons également réalisé nos expériences de microscopie de génération d'harmoniques.

Réaliser le contact en microscopie ophtalmique en clinique n'est pas rare et d'ailleurs certains

objectifs sont munis d'un embout pour maintenir l'œil en position fixe sous l'objectif (Phillips et

al., 2005).
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Figure 2.10 Microscope à lampe à fente et microscope spéculaire

(a) et (b) microscope à lampe fente avec (a) une grande distance de travail, éclairage oblique et détection spéculaire.

(b) observation de cornée saine vue transversalement. (c) et (d) microscope spéculaire avec (c) les mêmes

caractéristiques qu'en (a) mais transposée sur un objectif. (d) la résolution axiale : sur un objet S, le recoupement des

faisceaux incidents et réfléchis définit la résolution axiale limitée par les positions B et B' (2h), C n’est pas

résolvable alors que A l'est. La résolutions axiale mais aussi latérale sont fixées, en plus de l'oblicité et de la largeur

de fente, par l'ouverture numérique (convergence des faisceaux).

Les sources sont tirées de : (a) et (b) (Martonyi, 2005) ; (c) et (d) (Koester, 1980)

(a) (b)

(c) (d)
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L'objectif du microscope spéculaire a typiquement un grandissement de 40X et une distance de

travail de 1.6 mm (Millodot, 2008). Le microscope offre théoriquement d'après le principe

d'éclairage oblique discuté plus haut, la possibilité d'observer et de résoudre (fig. 2.10 (d))

différentes régions de la cornée appelées zones (Hormière, 2010), mais dans les faits, de par la

faiblesse des réflexions aux autres interfaces ou à cause du contraste particulier qu'implique

l'oblicité, l’utilisation du microscope spéculaire est limitée à l'observation de la couche

monocellulaire endothéliale en face en condition non oedémisée de la cornée (Cavanagh et al.,

2005a).

2) Microscope confocal

Dans l'étude in vivo de tissus, les microscopes classiques, plein champ, ont l'inconvénient d'être

extrêmement sensible à la lumière parasite issue généralement de la diffusion des milieux

mêmes, que cette lumière provienne du même plan focal de mise au point ou de plans à d'autres

hauteurs (Lukosz, 1966, Wilson, 2009). Ceci amène une baisse de contraste et également une

baisse de résolution. Le filtrage spatial de cette lumière parasite offre donc un moyen d'améliorer

la qualité des images en particulier sur le plan de la résolution spatiale (latérale et axiale). La

technologie confocale réalise ce filtrage spatial à cette fin. La figure 2.11 en présente le principe

(Cavanagh et al., 2006).

Comme l'illustre la figure 2.11, un point critique est que la source pour imager vient de ce

minuscule trou (sténopé) placé devant une lampe qui est une source étendue incohérente et la

lumière qui vient de ce sténopé est ainsi cohérente spatialement. Dans le cas d'un éclairage par

laser (Ferrando et al., 2000), ce diaphragme n'est a priori plus nécessaire puisque le laser est

justement cohérent spatialement. Dans le commerce, il y a maintenant les deux types de source,

soit (lampe + sténopé), soit laser. L'image du point source par l'objectif condenseur est donc

réduit à la tâche d'Airy sur l'échantillon, et l'objectif collecteur dont la mise au point est faite sur

ce point, partage ainsi, le même foyer que celui d'éclairage d'où le terme de confocal. Ainsi, la

dimension du sténopé doit de façon optimale, correspondre aux dimensions de la tâche d'Airy

(résolution latérale) dans le plan focal de l'échantillon.

Cependant, comme nous l'avons mentionné plus haut, un autre diaphragme au niveau de la

détection, est absolument nécessaire, quel que soit le type de source, pour s'assurer que la

lumière ne provienne bien que de ce point objet avec les avantages de résolution, surtout en
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axial, qui en résultent. Ainsi, pour réaliser une image de l'échantillon, il faut, soit déplacer

l'échantillon sous cet éclairage fixe, soit balayer le faisceau sur l'échantillon qui reste fixe en

hauteur. Cependant dans cette seconde option, il faut pour assurer un retour collecté par le

sténopé de détection soit refaire passer le faisceau collecté à travers le balayage par miroirs

(laser) soit utiliser un montage avec un disque de Nipkow (lampe) (Cavanagh et al., 2006). Cette

dernière option est ce qui est appelé le microscope confocal à balayage tandem. Nous ne

développerons pas davantage ces aspects techniques mais ils sont importants à garder à l'esprit

puisque la microscopie non linéaire qui nécessite également un balayage laser n'a pas cet

inconvénient de rajout de matériel, comme ce disque, puisqu'il n'y a justement pas de

diaphragme (voir aussi le chap. 5.2.2).

En ophtalmologie cornéenne, le microscope confocal fait maintenant suite au microscope

spéculaire (Jurkunas et al., 2005), même si celui-ci reste toujours utilisé pour l'examen de

l'endothélium pour les cornées non oedémisées. En microscopie confocale, la fente du

microscope spéculaire s'est donc réduite au faisceau à balayer (Cavanagh et al., 2005b, Erie et

al., 2009, Koester, 1980, Masters, 1998, Phillips et al., 2005). En réalité, même si idéalement les

diaphragmes confocaux doivent être des trous ronds, certains appareils, tout de même appelés

confocaux, utilisent plutôt de fines fentes rectangulaires pour accélérer le balayage. La séparation

entre l'éclairage et la collection se réalise, suivant les appareils offerts, avec division sur l'objectif

(donc oblicité voir la fig. 2.10 (c)) ou avec une lame séparatrice/miroir dichroïque dans le cas

d'un microscope confocal laser à fluorescence ou tandem (voir la fig. 2.11 (b)). Dans le

commerce justement, les microscopes confocaux ont tendance à utiliser des lasers comme source

d'émission. L'appareil HRT III (Heidelberg Retina Tomograph III, Heidelberg Engineering,

Heidelberg, Germany) est un ophtalmoscope pour l'observation de la rétine adaptable aussi pour

la cornée. Sa résolution est de 4 et 2 μm respectivement en latéral et axial (Hormière, 2010). 

Les meilleurs microscopes confocaux donnent actuellement une résolution de 200 nm dans les

trois directions mais au prix d'une ouverture numérique supérieure à 1.5 limitant par conséquent

la distance de travail (Hormière, 2010).
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Figure 2.11 microscope confocal en transmission et épi-détection

(a) microscope confocal en transmission. Les rayons jaunes sont ceux qui sont effectivement détectés alors que les

rayons verts et rouges émis d'un autre point que le foyer sur l'échantillon sont éliminés par DD. (b) microscope

confocal en épi-détection.

S : source ; ST : sténopé ; OCd : objectif condenseur ; E : échantillon ; OCl : objectif collecteur ; DD : diaphragme

de détection ; D : détecteur ; LS : lame séparatrice.

S
ST OCd E OCl DD D

S
ST OCd E

D D

D

LS

(b)

(a)
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Même si les microscopes confocaux permettent d'observer de nombreuses structures de la cornée

(cellules en particulier) et sont même à présent utilisés cliniquement comme moyen de contrôle

postopératoire pour les greffes de cornée et la chirurgie réfractive (Kitzmann et al., 2007,

Moller-Pedersen et al., 2000), il est tout de même abusif comme le disent certains auteurs

(Baudouin et al., 2009), de comparer les images de microscopie confocale aux coupes

histologiques in vitro. En effet, les coupes histologiques, offrent, par leur jeu de marquage, un

contraste exceptionnel entre les différentes couches et, au sein du stroma, la visualisation des

lamelles de collagène et des kératocytes quel que soit leur niveau d'activité. Par exemple en

microscopie confocale sur cornée fraiche et sans recours à la fluorescence, l'interface d'un

LASIK (au microkératome optique ou mécanique) n'est pas révélée directement mais les

kératocytes dans le voisinage de la coupe en périphérie sont plus actifs et donnent un signal plus

fort en microscopie confocale (Kitzmann et al., 2007, Sonigo et al., 2006) (voir aussi le chap. 8).

C’est donc dans ces conditions physiologique particulières de la cornée que les kératocytes

contrastent vraiment.

3) Tomographie par cohérence optique (TCO)

L'interférométrie optique temporelle est la base théorique de la technologie TCO. Ainsi, il est

possible de modéliser l'instrument par un interféromètre de Michelson où une des réflexion se

fait sur un miroir de référence et l’autre sur l'œil (fig. 2.12). Cependant comme il est question de

microscopie, il doit y avoir utilisation d'un objectif pour l'épi-détection des signaux oculaires.

Pour annuler les aberrations optiques, surtout chromatiques, qui pourraient être occasionnées par

la dispersion des différents milieux oculaires, qui ont tous à peu près l'indice de réfraction de

l'eau, le bras de référence comporte idéalement le même objectif que celui de l'échantillon et est

immergé dans le même milieu. C'est la configuration de Linnik (fig. 2.12). La figure 2.13 illustre

un résultat d’imagerie cornéenne en TCO.

a) La TCO dans le domaine du temps

Chronologiquement et logiquement par rapport au montage de Michelson, la TCO a d'abord

acquis des images par déplacement du miroir de référence. C’est ce qui définit la TCO dans le

domaine du temps. À chaque fois que la différence de marche est suffisamment faible devant la

cohérence temporelle de la source pour permettre une interférence avec une lumière réfléchie sur

une interface croisée dans l'échantillon, il y a détection d'un signal à cet endroit. Pour avoir un
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profil suivant l'épaisseur de l'échantillon, il faut donc déplacer le miroir d'autant que cette

épaisseur totale (A-scan) (voir la fig. 2.14). Ensuite il faut réaliser un balayage latéral (B-scan)

pour construire des images transversales (sur ces questions de balayage voir aussi le chap. 5.2.2)

ou des volumes.

b) La TCO dans le domaine de Fourier

Cependant, les instruments actuels performent davantage en vitesse en intégrant plutôt la

démarche avec transformée de Fourier pour ne plus effectuer le A-scan mais seulement le B-scan

(Tomlins et al., 2005) : si la source est à large bande et qu'un spectromètre résout spectralement

les interférences des signaux de référence et d’échantillon, la fréquence du spectre obtenu encode

pour une position dans l’échantillon où s’est produite une réflexion ou rétrodiffusion. Ce type de

TCO également plus sensible (de Boer et al., 2003, Yaqoob et al., 2005). La figure 2.15 en

donne le principe. Cependant pour pouvoir réaliser une telle acquisition simultanée sur toute

l'épaisseur, il faut une profondeur de champ qui est forcément contrariante pour la résolution

latérale (voir plus bas sur la résolution en TCO). L’appareil de TCO que nous avons utilisés dans

nos expériences (voir résultats) est justement un appareil qui procède dans le domaine de

transformée de Fourier. Plutôt que d'utiliser un spectromètre, il est aussi possible d'illuminer

avec une source accordable (« swept-source » en anglais) et ce balayage en longueur d'onde

assurera également le A-scan.

b) La résolution spatiale en TCO

Alors que la résolution latérale est comme dans tout microscope optique linéaire directement

reliée à l'ouverture numérique de l'objectif, la résolution axiale de par ce principe

interférométrique procède très différemment.



42

Figure 2.12 Schéma du tomographe de cohérence optique (TCO) en configuration Linnik

(a) spectre large bande de la source. (b) montage de TCO basé sur un interféromètre de Michelson. Dans ce

montage, un balayage suivant z (focalisation dynamique) de l'échantillon est nécessaire pour bénéficier d'une forte

ouverture numérique et ainsi une résolution latérale proche du micron.

LTH : lampe tungstène hallogène ; IK : illumination de Köhler ; F : filtre ; LS : lame séparatrice ; OCd : objectif

condenseur ; E : échantillon ; PT : platine de translation ; BZ : balayage suivant z ; G : gel ophtalmique ; M : miroir ;

MR : miroir de référence ; LC : lame de compensation ; FD : filtre de densité ; P : pupille ; L : lentille.

La figure est modifiée de : (Akiba et al., 2007).

L

P
FD
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M

OCd
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Figure 2.13 Observation d'un segment antérieur humain en TCO

Cornée humaine avec port d'un verre de contact en TCO commercial.

La figure est tirée de : (Konstantopoulos et al., 2007).

Le dessin en figure 2.14 représente le prinicipe de la résolution axiale en TCO et l'expression de

la résolution axiale est :

n.2

l
zδ c , éq. 1

où lc est la longueur de cohérence dans l'air et n, l'indice de réfraction dans l'échantillon.

La longueur de cohérence est liée aux temps de cohérence τc des trains d'impulsion avec lc = c. τc

et τc est donné par

Δν

A
τc  . éq. 2

Ainsi

Δλ

A.λ
l

2
0

c  , éq. 3

où A vaut 2ln2/π pour un faisceau gaussien, 

Δυ et Δλ respectivement les largeurs spectrales en fréquence ou en longueur d'onde, 

λ0 la longueur d'onde centrale de la source.
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Ainsi pour obtenir une haute résolution axiale, il y a intérêt à travailler avec une source large

bande d'où le fait de parler de TCO à faible cohérence (Fujimoto et al., 2009).

Figure 2.14 Résolution axiale en TCO

Le principe est ici illustré dans le domaine temporel mais reste valable dans le domaine de Fourier. SP : séparatrice ;

P1 et P2 : la position des deux interfaces à résoudre axialement dans l'échantillon ; M1 et M2 : les deux positions du

miroir de référence pour les deux interfaces correspondantes. Les sinusoïdes représentent des trains d'impulsions de

la source, sur lesquels la cohérence temporelle est maintenue. Ils représentent donc ici la longueur de cohérence. La

ligne en pointillé donne la position au milieu des deux interfaces. Ainsi en déplaçant le miroir de référence de M1 à

M2 il y aura un moment où celui-ci passera, au niveau de l'échantillon sous la position milieu et donc privilégiera

l'interférence avec I2 plutôt qu'avec I1.

SOURCE

DETECTEUR

SP

P1

P2

M2M1 ΔM 
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Figure 2.15 TCO dans le domaine de Fourier

Dans ce cas, le miroir de référence M reste à une position fixe. Les différentes réflexions se produisant dans

l’échantillon interfèrent avec la réflexion sur le miroir M et ces interférences sont analysées spectralement. La

transformée de Fourier de ce spectre permet d’obtenir la position des réflexions.

SP : séparatrice ; M : miroir de référence ; ΔP : différence de longueur entre M et les réflexions de l’échantillon ;  

I : intensité ; ν fréquence lumineuse de la source ; c : célérité de la lumière dans le vide. 

SOURCE

SPECTROMÈTRE

SP

ΔP

ν

I

c/2ΔP

M

ΔP

I
Transformée de Fourier

Spectre d’interférence



6 : La dimension axiale de la fonction d'étalement du point (FEP) définit la résolution axiale. Cette longueur est, entre autres,

déterminée par la mise en forme du faisceau (longueur confocale pour un faisceau gaussien sans aberrations). En revanche la

profondeur de champ (ou profondeur de foyer dans l'espace image) est un concept plus large faisant intervenir les mêmes

paramètres que la longueur axiale de la FEP, mais également le détecteur par la tolérance de dimensions du point image qui est

permise à cette position : la question se pose davantage pour une image plein champ puisque dans ce cas la détection numérique

imposera une taille de pixels. Avec un détecteur non matriciel, la profondeur de champ est alors équivalente à la longueur axiale.
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Comme la longueur de cohérence (lc) définit la résolution axiale, il est donc possible de la

conserver avec une très grande focale de l'objectif de microscope : on a ainsi une grande

profondeur de champ6 avec une haute résolution axiale alors que dans le cas de la microscopie

optique, les deux sont liées par l'ouverture numérique (Fujimoto et al., 2009) : dans ce cas, il faut

bien souvent faire un empilement d'images mises au point successivement (focalisation

dynamique voir fig. 2.12) (Wikipedia, 2012e) et nous avons vu que par exemple le microscope

confocal y aidait grandement. C'est pour cette raison que la TCO a surtout eu du succès dans

l'imagerie de la rétine, malgré l'ouverture numérique très faible de l'œil. Comme nous le verrons

dans les chapitres sur la théorie des harmoniques, à propos de la résolution axiale, la microscopie

de génération d'harmoniques fait aussi intervenir un compromis entre longueur de cohérence et

longueur confocale impliquée par l'objectif, mais dans ce cas d'imagerie non linéaire, c'est quand

même plus souvent l'ouverture numérique qui est décisive.

Un TCO commercial, , comme celui que nous avons utilisé dans nos résultats (OCP930SR,

Thorlabs, NJ, opérant dans le domaine de Fourier, centré à 930 nm avec une bande spectrale de

100 nm) est assez typique de ce qui peut être trouvé sur le marché. Cet appareil a une résolution

dans l'air transversale de 15 μm et axiale de 6.2 μm. Des efforts ont été menés pour que 

l'avantage gagné en résolution latérale handicape moins la résolution axiale, cette dernière

caractéristique restant quand même le principal attrait de la TCO. Maintenant les TCO à très

haute résolution spatiale permettent d'atteindre environ 2 μm dans les deux directions (Akiba et

al., 2007, Drexler, 2004, Qi et al., 2004). Cette question de la résolution latérale reste quand

même un problème par rapport à ce qu'offre le microscope confocal ou comme nous le verrons

par la suite, la microscopie non linéaire.

La TCO a une bonne sensibilité (Swanson et al., 1996) par sa capacité à détecter de faibles

réflexion sur les interfaces biologiques associées aux différences d'indice de réfraction. Elle tire

cette caractéristique de son principe interférométrique par la recombinaison avec le signal de

référence qui ainsi « amplifie » celui provenant de l'échantillon. Cependant, la TCO souffre des

mêmes problèmes de contraste que le microscope confocal dans la mesure où elle ne s'appuie
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que sur un seul signal (une seule coloration) et reste cantonnée aux seuls contrastes linéaires :

absorption ou sauts de phase forts comme avec les cellules. D'ailleurs, dans la cornée,

l'information qu'apporte la TCO reste très proche de celle que peut fournir le microscope

confocal malgré le fait que la TCO fonctionne sur un contraste de phase (Hormière, 2010).

Par ailleurs, le microscope confocal est également sensible, et c'est d'ailleurs la seule information

dont il peut rendre compte, aux réflexions cornéennes. Toutes les deux méthodes ne peuvent pas

révéler le réseau de collagène stromal (ni en transversal ni en face) (Vohnsen et al., 2008). Aussi,

les kératocytes, en situation sanitaire normale donc non activés, ne sont pas toujours facilement

observables mis à part leur noyau (Cavanagh et al., 2006, Cavanagh et al., 2005b), leur

cytoplasme ayant un indice de réfraction très proche de leur environnement pour ne pas porter

atteinte à la transparence cornéenne (Doutch et al., 2008).

2.2.3 Conclusion imageries de la cornée

Nous reviendrons à l'occasion des chapitres de résultat sur l'application de la TCO dans le tissu

cornéen, car certains de ses résultats applicatifs seront intéressants à comparer avec les nôtres en

microscopie non linéaire d'harmoniques. Cependant, nous avons vu que toutes ces méthodes

d'observations cliniques de la cornée, qu'elles soient basées sur un jeu de contraste d'opacité ou

uniquement de phase, avaient des limitations pour l'observation de ce tissu transparent qu'est la

cornée et les informations de chacune sont souvent redondantes. Il y a un besoin d'une imagerie

optique qui puisse exploiter d'autres contrastes endogènes permettant une caractérisation et une

biométrie sans toxicité ou dommages du tissu, tout en maintenant une très haute résolution

spatiale (micrométrique voire sous micrométrique en latéral) dans toutes les couches cornéennes.

Comme nous le verrons par la suite le fait d'être relativement libre sur la longueur d'excitation est

un atout majeur de l'imagerie par GH, en plus de permettre une réduction de la diffusion

atténuant le signal en profondeur.

Par exemple, nous avons vu les limitations des méthodes cliniques actuelles à décrire le stroma

où d'importants enjeux médicaux ont lieu comme ceux impliqués par la chirurgie réfractive. Il est

d'ailleurs intéressant comme nous le verrons dans le chapitre suivant, que de nombreuses études

y compris in vivo portent désormais sur les observations en microscopie GSH du stroma et

semblent prendre le relais dans ce champ de l'imagerie cornéenne. Cette tendance va
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naturellement de pair avec la technologie femto-LASIK. Par ailleurs toutes les couches

cornéennes ne parviennent pas à être facilement identifiées dû à de trop infimes différences

d'indice de réfraction de part et d'autres des dioptres (Cavanagh et al., 2006). Ceci est critique sur

les couches postérieures de la cornée, et il important que l'instrument puisse offrir des images

d'une même qualité autant en observation en face que transversale. Ce qui, encore une fois,

implique d'avoir une haute résolution spatiale dans les trois dimensions et un jeu de contraste

différent pour chaque couche.

Certaines pathologies comme la dystrophie de Fuch's pourraient bénéficier de cette avancée et

permettre peut-être un diagnostic plus précoce, ou du moins mieux cerné dans le temps, de ces

disfonctionnements y compris dans les autres régions de la cornée que les couches postérieures

(ex. kératocone, fibrosis). Là encore, nous verrons que la GSH a déjà apporté des éléments de

réponse sur ce sujet.

Par rapport à la microscopie de GTH, nous verrons dans le chapitre consacré, que cette méthode

a déjà fait ses preuves en imagerie cellulaire mais que le principe sous-tendant le phénomène

permet a priori une production de signal pour de nombreux objets y compris pour ceux qui

peuvent déjà être observés en microscopie linéaire (confocal ou TCO). L'IGTH semble ainsi

toute indiquée, en complément de l'IGSH, pour une application en ophtalmologie cornéenne.
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3 THÉORIE ET ETAT DE L'ART EN MICROSCOPIE GSH

Dans ce chapitre nous introduisons la GSH de façon simple, i.e. dans les cas extrêmes où l’onde

excitatrice est plane ou fortement focalisée. Ces exemples permettent d’introduire les concepts

importants comme l’accord de phase. Nous verrons à travers cette approche qualitative ce qui

fait la particularité de la GSH en microscopie et dans les milieux biologiques hautement

hétérogènes où généralement aucune anisotropie ne permet, comme en technologie laser, de

compenser la dispersion à l’origine du désaccord de phase. Enfin nous décrirons l’état de l’art de

la microscopie biologique par GSH et en particulier celle de la cornée. Le chapitre suivant,

consacré à la GTH, sera l’occasion de développer plus rigoureusement un modèle théorique qui

nous a permis d’évaluer, entre autres, la résolution spatiale axiale pour ce phénomène.

3.1 Phénomènes d'optique non linéaire du second ordre

Figure 3.1 Montage de la première expérience de génération de seconde harmonique

La figure est tirée de : (Franken et al., 1961).



7 : Les autres grandeurs qui ont la même dimension que l'irradiance sont la densité de puissance ou l'éclairement. La densité

d'énergie (J.m-2) que nous avons déjà eu l'occasion de voir avec le LASIK (chap. 1.1.4) est justement plus pertinente sur les

questions d'ablations. L'irradiance sera tout de même considérée dans le chap. 5.2.2 à propos des possibilités de dommages

cellulaires en imagerie d'harmoniques.

8 : les vecteurs et les tenseurs anisotropes sont notés en gras.
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De par sa capacité à atteindre des valeurs d'irradiance7 élevées (W.m-2), le laser a rapidement

débouché sur la recherche en optique non linéaire. En particulier le premier doublage de

fréquence, ou génération de seconde harmonique, a été réalisé sur du quartz cristallin en 1961

(fig. 3.1) soit seulement un an après la construction du premier laser. Cette expérience avait été

réalisée avec un laser rubis continu et même si ce régime permet déjà d'accéder aux phénomènes

d'optique non linéaire, les lasers impulsionnels développés par la suite dans les années 70

(Masters et al., 2008), et en particulier les lasers femtoseconde (Brun et al., 1996) ont facilité

grandement leur observation. Les lasers femtoseconde, produisent des puissances crêtes et donc

des irradiances instantanées très élevées impliquant facilement des champs électriques du même

ordre de grandeur que le champ de Coulomb liant les électrons de valence à leur noyau (Boyd,

2008, F. Sanchez, 1999).

Dans cette situation où le champ électrique est élevé, le potentiel liant les électrons à leur noyau

est décrit plus justement par un potentiel anharmonique et le moment dipolaire induit, n'oscille

plus à la seule fréquence du champ électrique excitateur. Si différents champs électriques

excitateurs8 Ei ont pour fréquence i, le champ électrique total excitateur est :

∑=
i

i
EE . éq. 4

Dans le formalisme semi-classique, le moment dipolaire total peut alors s'écrire comme un

développement en série du champ E :

+...
6

1
+

2

1
+= EEE:γEE:βE:αμμ 0  éq. 5

où µ0 est le moment dipolaire permanent potentiel de la molécule en l'absence de E,

α est la polarisabilité linéaire,

β, γ… sont les hyperpolarisabilités respectivement du premier (ou quadratique) et du second

ordre (ou cubique).
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Au niveau macroscopique, pour une population moléculaire, on exprime de la même façon la

polarisation diélectrique suivant l'équation :

+...)++(ε= 0 EEE:χEE:χE:χPP (3)(2)(1)
0  , éq. 6

où P0 est la polarisation permanente potentielle en l'absence de E,

(1) est la susceptibilité linéaire (absorption et dispersion),

(2), (3) … sont les susceptibilités non linéaires respectivement du second et du troisième ordre.

Le lien entre le moléculaire et le macroscopique est donné par la formule ci-dessous :

 βχ(2)
vN . éq. 7

Elle exprime, ici pour le second ordre, le fait que la susceptibilité non linéaire d'ordre deux est la

moyenne en orientation de l'hyperpolarisabilité d'ordre un des molécules et que ceci est à

pondérer par la densité locale de molécules considérées Nv .

Dans l'équation 6, chaque polarisation non linéaire inclut tous les phénomènes pouvant survenir

à cet ordre par les différentes combinaisons des différents champs excitateurs impliqués. Ainsi

pour le deuxième ordre, où ces phénomènes restent relativement limités en nombre

comparativement à ceux du troisième ordre, le tenseur de susceptibilité d'ordre deux s'écrit :

(2)(3 ;1,2) où 3 est la nouvelle fréquence associée au phénomène et 1 et 2 les fréquences

des deux champs excitateurs impliqués.

Sur l'exemple en particulier de la GSH, considérons E1 et E2, deux champs électriques excitateur

de fréquence 1 et 2 .

Dans ce cas, le champ électrique total s'écrit :

.c.cee tiωtiω 21  
21 EEE , éq. 8

où c.c sont les complexes conjugués pour E1 et E2

En ne développant que la polarisation non linéaire d'ordre deux, il vient :

21
(2)2 EE:χP 0=ε . éq. 9



9 : l'absorption deux photons ne correspond pas à la mise en résonnance de la GSH mais est un phénomène du troisième ordre

(voir chap. 4.1).
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En admettant que E1 et E2 aient la même composante vectorielle unique pour faire le calcul avec

(2) scalaire, et que ce dernier soit approximé constant en fonction de la fréquence (loin de la

résonnance), P2 (t) s'exprime suivant l’équation 8 :

 
 *

22
*
11

)2(
0

tωi22
2

tωi22
1

t)ωω(i*
21

t)ωω(i
21

)2(
0

2

EEEEχε2

.c.ceEeEeEE2eEE2χε)t(P 212121



 

éq. 10

Quatre phénomènes sont donc associés à la non linéarité du deuxième ordre et la figure 3.2 les

présente schématiquement avec, le cas échéant, le diagramme d'énergie.

Voyons succinctement chacun de ces phénomènes et pour certains leur application. La

génération de fréquence somme (GFS) correspond à la destruction sans absorption des deux

photons de fréquence 1 et 2 et à l'émission d'un photon à 3 = 1 + 2. Dans cette situation, il

n'y a pas de résonnance avec les énergies quantifiées de l'atome ou de la molécule. Cependant,

elle est exaltée près de la résonnance (Campagnola et al., 2001) qui correspond aux fréquences

d'excitation de fluorescence non linéaire (ceci vaut pour tous les phénomènes non linéaire à

interaction élastique (F. Sanchez, 1999)). Cependant en se plaçant dans cette situation de

résonnance, il y a le même risque le photoblanchiment du dipôle qu'en fluorescence non linéaire

(Campagnola, 2008, Zoumi et al., 2002).

La génération de seconde harmonique9 que nous exploitons dans notre projet d'imagerie est donc

le cas particulier de la GFS avec 1 = 2 = .

L'amplification paramétrique optique (APO) ou Génération de différence de fréquence est

pratiquement le phénomène inverse de la GFS avec 3 = 1-2 en détruisant 1 et en émettant

2 (ce dernier champ est amplifié -au détriment de 1- d'où le terme « amplification »). Le

champ à la fréquence 2 peut être complètement inexistant initialement et l'émission 2 est dans

ce cas spontanée. Les champs émis sont cependant faibles dans une telle situation (Boyd, 2008).

Dans ce cas E2 ou E3 ne sont pas discernables mais le champ exploité est appelé signal et l'autre

idler. Enfin le terme paramétrique est un synonyme d'élastique pour désigner les interactions

lumière/matière.

L'APO est importante (plus que la GFS) pour réaliser des lasers accordables : oscillateur

paramétrique optique (OPO) et amplificateur paramétrique optique (APO).
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Figure 3.2 Panorama des phénomènes d'optique nonlinéaire du second ordre

Expression de la polarisation d'ordre 2 en fonction des champs électriques appliqués pour les différents phénomènes

du second ordre dans un matériau non linéaire (Mat NL) non centrosymétrique. Les diagrammes de Jablonsky sont

représentés dans les cas pertinents (GFS, APO).
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La rectification optique est un cas particulier de l'APO où 1 = 2 = . Ce phénomène

correspond à la génération d'une tension électrique aux bornes du matériau non linéaire impliqué

sous l'action du champ électrique .

Un dernier phénomène important reste l'effet Pockels. L'effet Pockels peut être approché par le

tenseur électro-optique linéaire : un champ électrique statique est susceptible de changer

l'ellipsoïde des indices. Cependant, il peut également s'interpréter par le biais de l'optique non

linéaire par GFS avec un champ E1 oscillant à  et un champ E2 statique. Cette double

interprétation linéaire (avec (1)) et non linéaire (avec (2)) montre que (2) est déductible de (1)

(Boyd, 2008).

En toute généralité, (2) est fonction de la pulsation et chacun de ces phénomènes a un (2) propre

et par ailleurs, chacun de ces tenseurs (2) est de rang 3 dans un milieu non linéaire anisotrope.

Ainsi, sans considération de symétrie sur le matériau, il existe 27 éléments correspondant aux

différentes combinaisons des composantes spatiales des deux champs électriques excitateurs

impliqués (E1 E2).

Par exemple, en coordonnées cartésiennes, la polarisation non linéaire d'ordre 2 suivant l'axe x se

développe suivant dans le cas général :

)EEχEEχEEχEEχ

EEχEEχEEχEEχEEχ(εP

y2z1
)2(

xzyz2y1
)2(
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xyxy2x1
)2(

xxyz2z1
)2(
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)2(

xyyx2x1
)2(

xxx0
2
x




. éq. 11

Ce nombre d'éléments de (2) peut déjà être réduit à 18 par les relations de Kleiman loin de la

résonance. Par ailleurs, des conditions de symétries du matériau sondé, peuvent aussi éliminer

des éléments du tenseur. Au sein de celles-ci, la présence de centrosymétrie, comme peut en

offrir par exemple certains systèmes cristallins (ex. cubique m3m) est particulièrement

importante puisqu'elle implique que le matériau ait un (2) nul en « bulk » et d'une manière

générale induit l'annulation de toute susceptibilité non linéaire d'ordre pair.

En effet si le milieu est centrosymétrique structurellement (comme peut l'être le quartz amorphe

ou suivant l'axe optique d'un cristal uniaxe) alors il est invariant dans un système sphérique entre

r et -r et P(r) = -P(-r). Il vient d'après l’équation 6 :
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+...))r(E)r(E)r(:E+χ)r(E)r(:E+χ)r(:E(χ=ε)r(P )3()2()1(
0 ,

et

+...))r(E)r(E)r(:E+χ)r(E)r(:Eχ)r(:E(χ=ε)r(P )3()2()1(
0  .

P(r) = -P(-r) implique (2) nul.

Si un matériau ne présente pas naturellement de non centrosymétrie, celle-ci peut être induite par

l'application d'un champ électrique statique. Mais au sein d'un matériau non centrosymétrique ou

entre deux matériaux centrosymétriques, les interfaces ou surfaces permettent de retrouver à

nouveau localement un (2) non nul, appelé hyperpolarisabilité d'ordre deux de surface (Revillod,

2006, Shen, 1989, Wikipedia, 2011b). Dans les faits, ce phénomène est tempéré car l'émission de

surface dépend d'autres facteurs dont la composition des molécules qui la constitue ou sa

rugosité (An, 2003), rugosité qui justement induit localement des variations de symétrie et à plus

grande échelle des variations d'angle d'incidence pour la fondamentale.

Indépendamment de cette différence de susceptibilité non linéaire en surface ou en « bulk »,

celle-ci en microscopie d'harmonique, n'a de toute façon de sens que relativement aux échelles

du foyer, i.e. la zone limitée en référence à la fondamentale (col latéral et col axial voir les chap.

3.3.2 1) et 3.3.2 2)).

Mis à part cette question d'inhomogénéité potentielle de la susceptibilité non linéaire, il faut aussi

prendre en compte, pour la GSH la question de la centrosymétrie qui se pose autant à l'échelle

moléculaire que macroscopique (Stoller et al., 2002a) :

 à l'échelle moléculaire (i.e. par rapport à β) il faut soit une configuration donneur-

accepteur soit une caractéristique chirale ;

 à l'échelle macroscopique (i.e. déjà pour la population de molécules contenues dans le

foyer) il faut une organisation moléculaire non centrosymétrique.

Abordons justement dans les chapitres suivant ces deux échelles et pourquoi seul le fait de

remplir les conditions de symétrie dans les deux cas permet la GSH.
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3.2 Diffusion hyper-Rayleigh et opposition avec la GSH

Voyons comment une molécule est susceptible de réaliser le doublement de fréquence de la

fondamentale. Ensuite nous expliquerons la diffusion Hyper-Rayleigh (DHR) puis la GSH qui

sont au niveau macroscopique respectivement un processus incohérent ou cohérent de cette

interaction lumière/matière.

Le moment dipolaire d'une molécule est défini par µ = qr.

où q (charge partielle) est la charge, positive ou négative, créée par l'éloignement des noyaux

atomiques de leur nuage électronique et r est le vecteur distance séparant le barycentre de ces

charges. r qui peut aussi se développer en puissance est donc porteur du caractère non linéaire de

l'interaction lumière/matière (Boyd, 2008).

Dans une situation où les barycentres des charges positives et négatives partielles sont non

confondus, il existe un moment dipolaire permanent. Par exemple, la molécule de monoxyde de

carbone a un moment dipolaire permanent de par sa non centrosymétrie contrairement au

dioxyde de carbone (Bouvier, 1999) (fig. 3.3)

Figure 3.3 Centrosymétrie moléculaire

(a) Le monoxyde de carbone possède une non-centrosymétrie des charges lui permettant de posséder un moment

dipôlaire permanent. (b) Au contraire le dioxyde de carbone est centrosymétrique.

Cette caractéristique de symétrie, empêche CO2 d'être associée aux phénomènes non linéaires

d'ordre deux (dont la GSH). CO, en revanche, par son moment dipolaire permanent peut générer

un doublement de fréquence. La figure 3.4 illustre cette différence entre ces deux molécules et

permet de comprendre leur particularité en optique non linéaire.

C O
-δ +δ 

(a)

O OC

(b)
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Figure 3.4 Asymétrie moléculaire et possibilité de doublement de fréquence

(a) CO2 est excité par un champ électrique E de fréquence . La molécule donne une réponse non linéaire x(t)

(mouvement des électrons relativement au noyau) ou de façon équivalente la polarisation instantanée P(t).

Cependant, par centrosymétrie de la molécule, les champs électriques émis par CO2 ne sont que des harmoniques

impaires. (b) CO réagit avec un mouvement électronique dissymétrique pour les deux amplitudes positives et

négatives du champ excitateur. Le mouvement (x(t)) illustre aussi la présence d'un moment dipolaire permanent

(offset). Dans ce cas, la polarisation implique un spectre radiatif composé d'un champ statique et pour ce qui nous

intéresse d’un champ à fréquence double.
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Figure 3.5 Implication de l'organisation moléculaire sur la GSH

En supposant dans tous les cas que le champ Eω soit polarisé linéairement verticalement dans la figure (rendement

maximal). (a) seuls deux dipôles électriques colinéaires et orientés dans le même sens construisent par interférence

la GSH. (b1) les dipôles orientés de façon arbitraire génèrent un signal doublé en fréquence mais sans relation de

phase entre eux, il n'y a pas de cohérence spatiale : l'émission est isotrope comme en fluorescence. Il y a DHR à

fréquence double. (b2) dans une situation d'alignement moléculaire le jeu d'interférence induit une direction

d'émission privilégiée caractéristique des générations d'harmoniques.
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Lorsqu'une molécule n'a pas de moment dipolaire permanent pour permettre la GSH, il est

possible de la modifier chimiquement pour l'induire : en accrochant aux extrémités de cette

molécule deux groupes chimiques dont l'un est donneur (électronégatif) et l'autre attracteur

(électropositif), il est possible de créer des molécules à fort moment dipolaire dont le rendement

de conversion pour la GSH peut atteindre jusqu'à 50 % de la puissance de la fondamentale. Ces

chromophores, ou plus exactement harmonophores, sont appelés « push-pull » (Campagnola et

al., 2001, LeCours et al., 1996), le site électronégatif « poussant » des électrons que le site

électropositif « tire ».

Pour faire la transition entre l'échelle moléculaire et celle macroscopique, considérons la figure

3.5. Dans cette figure toutes les molécules ont un moment dipolaire non nul permanent et sont

donc prédisposées au doublement de fréquence. Un premier cas simple, consiste en une

association de deux dipôles (fig. 3.5 (a)). Les deux dipôles µ1 et µ2 sont orientés dans le même

sens et les deux champs doublés en fréquence qu'ils émettent interfèrent constructivement en

champ lointain. En revanche, dans le cas µ1' et µ2', les moments étant opposés, les deux ondes

sont en opposition de phase et l'interférence est destructive : alors même que chacune des

molécules réalise le doublement de fréquence la conjonction de leur émission a pour

conséquence de ne produire aucun signal.

La GSH nait donc d'un jeu constructif d'interférences des harmonophores constituant le matériau

sondé. La possibilité de GSH peut être interprétée de deux façons :

 chacune des molécules est susceptible de réaliser le doublement de fréquence mais si

l'ensemble des molécules présente une centrosymétrie, alors leurs émissions se détruisent

par interférences. Ces interférences sont bien sûr fonction de la distance laissée entre les

molécules impliquées ;

 (2) rend compte de la disposition des molécules et moyenne leur moment

d'hyperpolarisabilité, elle-même liée à la présence d'un moment dipolaire. Ainsi, si le

milieu est centrosymétrique, (2) est nul et la GSH n'a pas lieu. C'est la nécessité de la non

centrosymétrie à l'échelle macroscopique.

Par cette double interprétation de l'annulation de la GSH, il apparaît que la condition de non

centrosymétrie est plus précisément requise le long de la direction de la polarisation du champ

électrique excitateur.
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Les figures 3.5 (b1) et (b2) illustrent, sur une plus grande population, l'importance de la

disposition des dipôles pour la construction de la GSH. Si dans le cas (b1), il est possible d'avoir

un doublement de fréquence macroscopique par la DHR dans la mesure où la moyenne

n'implique pas forcément une destruction mutuelle de chacune des contributions, l'émission

globale n'est pas cohérente spatialement et il n'y a pas de diagramme de rayonnement dans une

direction particulière. En revanche le cas (b2) où les molécules ont une organisation linéaire crée,

au niveau macroscopique, une relation de phase qui amène une direction privilégiée de

l'émission. C'est ce qui définit la GSH.

Il faut remarquer que la direction d'émission de la SH n'est pas obligatoirement vers l'avant

comme représenté dans l'illustration, mais qu'au contraire le diagramme de rayonnement dépend

de la mise en faisceau de l'excitation et de la structure de l'échantillon même. Ainsi une

contribution vers l'arrière est possible même si elle n'est généralement pas favorisée.

Cette discussion amène à parler d'un concept crucial pour la compréhension de la génération

d'harmonique : l'accord de phase. Alors que la conservation d'énergie, illustrée par les

diagrammes de Jablonsky (Boyd, 2008), permet de savoir à quelle nouvelle fréquence le

rayonnement va être émis, l'accord de phase ou conservation des moments cinétiques (des

photons impliqués) donne la direction du faisceau et la rentabilité de la génération.

3.3 Équations de propagation de la SH et accord de phase

3.3.1 Expression du champ électrique de SH par les équations de Maxwell

L'accord de phase garantit l'optimalité de la génération d'harmoniques en mettant spatialement et

temporellement en phase dans le matériau non linéaire la fondamentale et l'harmonique se

construisant. Il est tout aussi pertinent à l'échelle moléculaire (la conservation de la quantité de

mouvement ћk conditionne le rayonnement non linéaire du dipôle) que pour une population 

d'harmonophores.

Pour comprendre l'origine de cette condition d'optimalité pour la génération d'harmoniques, il est

nécessaire d'établir l'expression du champ électrique de seconde harmonique généré dans un

matériau de (2) non nul.
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Les équations de Maxwell sont :

ρ=D , éq. 12

0=B , éq. 13

t

B
E




 = , éq. 14

J
t

D
H 




 = , éq. 15

où B est le champ magnétique et H l'induction magnétique,

D est le vecteur déplacement,

ρ (densité de charges) et J (densité de courant) : si le matériau est supposé non chargé et non

traversé par un courant, ρ et J sont nuls. 

Par ailleurs le matériau est supposé non magnétique d'où : B = µ0H .

D et E sont liés par : D = ε0E + P .

où µ0 et ε0 sont respctivement la perméabilité magnétique et la permitivité diélectrique dans le 

vide.

En appliquant un autre produit vectoriel sur l'équation 14, il vient en fonction de E et P et sachant

que

002
με
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1
 , éq. 16
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Cette équation est la plus générale qui soit en optique linéaire ou non linéaire. Ainsi les ondes

solutions de cette équation peuvent aussi bien être supposées planes que gaussiennes suivant

l'hypothèse considérée. Dans cette équation le terme de droite est le terme source dû à la

polarisation du matériau.
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En décomposant P :

P = P1 + PNL où PNL regroupe les seules polarisations non linéaires il vient :
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




NLP
EE , éq. 18

où εr est la permittivité relative.

Dans cette équation, E est le champ total sommant les différents champs électriques pouvant être

générés dans le matériau. En supposant l'excitation monochromatique à ω, E inclut donc tout

aussi bien le champ électrique à la fréquence ω (la fondamentale) que toutes les harmoniques de 

celle-ci pouvant être justement dues aux interactions non linéaire (E = Eω + E2ω  + E3ω + …).

Par ailleurs comme nous l'avons vu au début du chapitre, P est une combinaison de différentes

puissances de la composante E à la fréquence ω. Or P1 ayant cette composante à la puissance 1,

P1 peut être porté dans le membre de gauche de l'équation. Il en résulte que le membre de droite

de l'équation ne comporte que les composantes non linéaires de la polarisation.

La solution générale de l'équation 18 est donnée par l'expression (J. X. Cheng et al., 2002) :
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où nω est à 2ω ou 3ω suivant le phénomène, V est le volume de l'échantillon (fig. 3.6), I est la 

matrice identité de dimension 3, G(R-r) est la fonction de Green qui vaut :
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, éq. 20

où R est la position du point où est considéré le Enω, et r est la position du point décrivant

l'échantillon.
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Figure 3.6 Notations pour la description de E2ω

Eω, d'un col w0 localisé sur la pupille arrière d'une optique de focale f et de demi-angle α. Eω est focalisé suivant

l'axe optique z sur un échantillon de volume V décrit par la position r. E2ω est décrit à la position R. Cette figure

servira également de référence pour la description de la GSH du collagène (voir chap. 3.4.3).

Figure modifiée depuis la source : (J. X. Cheng et al., 2002).

Cependant une telle équation ne peut pas se résoudre analytiquement et Cheng et al. (2002) ont

par exemple réalisé des simulations numériques pour décrire l'émission de TH suivant différentes

géométries d'échantillon. Dans ce chapitre, comme dans celui consacré à la TH, nous nous

contenterons de résoudre l'équation 18 en faisant les hypothèses :

a) la SH n'est due qu'à la susceptibilité d'ordre 2 : elle ne découle pas d'ordres supérieurs ;

b) les calculs peuvent être faits en scalaire et il n'y a pas de double réfraction qu'il y aurait

dans un milieu uniaxe. Nous ne prenons donc pas en compte l'anisotropie des deux

tenseurs (1) et (2) (1) et (2) ;

c) le faisceau du laser excitateur (fondamentale) est gaussien avant le condenseur et n'est

pas diffracté par la pupille arrière de celui-ci ;

échantillon

Eω

E2ω



10 : l'approximation paraxiale peut être posée jusqu'à une ON de l'objectif de 1 (Chu et al., 2004).
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d) la fondamentale est également décrite, après le condenseur, par une gaussienne (TEM00) à

polarisation rectiligne10 ;

e) seule l'émission vers l'avant est considérée (nous ne nous intéressons donc pas à la GSH

de surface). Cette émission est suffisament proche de l'axe optique pour supposer que la

SH soit considérée comme une onde plane ou gaussienne.

Les expressions sont alors :

 pour le champ électrique de la fondamentale :

)tωzk(i
11

1e)z,y,x(=A)t,z,y,x(E 
, éq. 21

 pour la polarisation non linéaire de la seconde harmonique :
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, éq. 22

où )z,y,x(Aχε)z,y,x(p 2
1
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02  ,

 pour le champ électrique de la seconde harmonique :
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. éq. 23

Dans ce cas l'équation 18 peut se réécrire sur les composantes spatiales avec le laplacien

transversal T . Par ailleurs comme les transferts d'énergie, suivant z, entre la fondamentale et la

seconde harmonique sont relativement longs par rapport aux oscillations de longueur 

(approximation des enveloppes lentement variables), le terme )z(E
dz

d
22

2
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d
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où Δk = 2k1 - k2    (Δk est scalaire : différence des vecteurs d’onde le long de l’axe optique z). 
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Une onde gaussienne TEM00 (A1(x,y,z) dans l’équation 21), serait spatialement de la forme :
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où w0 est le col du faisceau minimum et w(z) le col à la position z
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z  , éq. 27

où zR est la longueur de Rayleigh et b la longueur confocale b = 2zR ,

λv : longueur d'onde dans le vide de l'onde ω et nω : indice de réfraction associé au milieu.

R(z) : le rayon de courbure à la position z :
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La phase de Gouy est :
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Elle est caractéristique de l'onde gaussienne et représente le déphasage suivant l'axe optique de

l'onde gaussienne par rapport à une onde plane. Nous en reparlons plus loin à propos du

désaccord de phase.

Une expression plus pratique est :
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avec ς1 = 2z/b1 .
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Ainsi en faisant l'approximation que la fondamentale excitatrice de l'échantillon non linéaire soit

de cette forme gaussienne et dans l'hypothèse de sa non déplétion (A01 est une constante), et en

admettant que l'harmonique peut également être décrite par une fonction gaussienne comme

solution triviale de l'équation différentielle 24, le champ électrique de SH peut s'écrire :
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Il vient par identification entre les deux termes en exponentielle que :

 ς2 = ς1 et donc les deux faisceaux gaussiens ont le même paramètre confocal :

l'harmonique est générée de façon cohérente sur une région dont l'étendue longitudinale

est celle de la fondamentale ;

 un nouveau col minimum peut être défini pour l'harmonique qui vaut :
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Ces deux points sont importants car ils sont liés à la résolution spatiale.

3.3.2 Résolutions spatiales pour la SH

1) la résolution latérale

En microscopie laser, pour un faisceau gaussien TEM00, sans système confocal et avec une

même ON pour l'excitation et la collection, la résolution latérale (r) est donnée par son col

latéral (wr) minimum : w0..Elle est donnée en fonction de l'ON par (Mertz, 1998) :
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 , éq. 33

λ est la longueur d'onde dans le milieu d'immersion, donc incluant nim :
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Ainsi la microscopie d'harmoniques, permet une réduction de la taille du faisceau de N et la

résolution latérale est donnée pour les harmoniques par :

NON

52.0
rN




 , éq. 34

où N est l'ordre considéré, par rapport au faisceau de la fondamentale. Pour cette raison, la

divergence du faisceau d'harmonique est, dans ce cas général, également divisée par N puisque

la divergence d'un faisceau gaussien est lié à son col minimum, pour z>>zR, par

0wπ

λ
θ  , éq. 35

où λ est la longueur d'onde dans le milieu d'indice nN à la pulsation de l'harmonique.

2) la résolution axiale

Pour un microscope laser, pour un faisceau gaussien TEM00, sans système confocal et avec une

même ON pour l'excitation et la collection, la résolution axiale δz est la mesure de l'étendue 

longitudinale de la fonction d'étalement du point, i.e. le paramètre confocal b, avec nω, ici l'indice

de réfraction d'immersion de l'objectif de focalisation. b correspond à la largeur à mi-hauteur du

profil d'irradiance le long de l'axe optique (r2 = x2 + y2 = 0), une fonction lorentzienne.

L'expression en fonction des caractéristiques de l'objectif est alors (Mertz, 1998) :

 




cos1n

76.0
wz

im

z , éq. 36

où λ est la longueur d'onde dans le milieu d'immersion, nim l'indice d'immersion de l'objectif

(sensé être proche de celui de l'échantillon) et α le demi-angle au sommet du foyer joignant le 

bord du diaphragme d'ouverture (la frontale de l'objectif) qui est dans l'expression de l'ouverture

numérique : ON = nimsinα. 

Cette expression (éq. 36) est valable pour la fondamentale dans ce modèle de faisceau gaussien.

Cependant pour la SH, comme A2(x,y,z) a son amplitude A20 fonction de z, la résolution axiale

n'est pas obligatoirement b. Nous reviendrons sur ces questions de résolution et de diagramme de

rayonnement par la suite dans ce chapitre, celui de la GTH (voir le chap. 4.2) et celui des

méthodes (voir le chap. 5.2.2 8)).
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3.3.3 Cas particuliers d'ondes de SH en ondes planes et fortement focalisées

En utilisant l'expression de la SH (éq. 31) et celle de la fondamentale (éq. 30) pour résoudre

l'équation différentielle (éq. 24), il vient :

 ςi1

zki
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0
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2 
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 . éq. 37

Comme seul le dernier terme de droite est fonction de z, en intégrant il vient :
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où z0 est la position d'entrée dans le matériau non linéaire et z sa position de sortie. Pour un ordre

supérieur n, le dénominateur est élevé à la puissance (n-1).

Cette intégrale est cruciale et détermine justement beaucoup d'autres caractéristiques que le seul

modèle gaussien ne peut expliquer sur les harmoniques. Cette intégrale ne peut être résolue

analytiquement que pour certains cas particuliers idéaux qui permettent cependant de

comprendre les concepts fondamentaux d'accord de phase et d'accord de phase modifié sous

focalisation.

1) onde plane

Dans le cas d'une onde plane, b tend vers l'infini. J2 s'écrit alors :
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11 : il est également possible de trouver la condition πl.k  (Han et al., 2005) dans la mesure où π est le premier zéro de 

la fonction sinc (pour l'amplitude) ou sinc2 pour l'irradiance. Mais cette condition traduit plus l'incapacité de réaliser le strict

accord de phase et est donc la condition retrouvée en microscopie de GSH biologique voir chap. 3.4.
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et l'irradiance I, moyenne temporelle du vecteur de Poynting dont l'expression générale est :

2

*HE
Π


 , éq. 41

Sa moyenne temporelle vaut pour une onde plane monochromatique (F. Sanchez, 1999) :

*
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où L = z-z0 .

Cette hypothèse idéale de l'onde plane permet d'introduire déjà le concept d'accord de phase.

Or Δk vaut : 

Δk = 2k1- k2 ,

c

)nn(ω2
k ω2ω 
 , éq. 44

où n2ω et nω sont respectivement les indices de réfraction à la fréquence seconde harmonique et à

celle de la fondamentale.

En effet, sinc est maximal pour Δk = 0 et cette condition est justement l'accord de phase11.

Physiquement, cette situation signifie que la fondamentale et l'harmonique sont en phase

spatialement et temporellement pour optimiser le transfert d'énergie de la fondamentale à

l'harmonique.Même si dans ce cas la résolution des équations précédentes doit se faire dans un

autre cadre car l'approximation de non déplétion n'est plus valable, une part non négligeable de la

fondamentale étant convertie, c'est sous cette condition que le signal de seconde harmonique est

optimal : théoriquement la conversion est de 100 % et SH est une fonction croissante de

l'épaisseur du matériau finissant par saturer, la fondamentale étant complètement convertie.

Pratiquement des facteurs comme l'absorption, la diffusion, la mise en forme du faisceau
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(gaussien) ne permet pas d'atteindre le plein rendement et les meilleurs cristaux non linéaires

permettent d'atteindre des taux de conversion de 80-90 % (Sudmeyer et al., 2008).

A propos de la diffusion, le phénomène est particulièrement présent dans les milieux

biologiques. Elle est dommageable à la génération d'harmoniques car elle « casse » le processus

cohérent nécessaire à l'émission et change la polarisation du champ électrique (Gusachenko et

al., 2010). Cependant si le photon a dans le milieu d'intérêt une distance de diffusion supérieure

aux dimensions du volume actif de génération d'harmoniques, délimité par le paramètre confocal

et le col, alors l'émission n'est pas handicapée (Mertz, 2008). La plupart du temps c'est le cas et

en particulier dans la cornée.

Ainsi, la principale difficulté à réaliser l'accord de phase tient à contrecarrer la dispersion en

trouvant un matériau qui permette n2ω = nω .

En technologie laser, l'obtention du doublement de fréquence est résolu par l'utilisation de

cristaux dont la biréfringence peut justement offrir, entre l'indice de réfraction ordinaire et celui

extraordinaire, cette égalité. Mais les milieux biologiques offrent rarement cette opportunité et le

collagène, qui pourtant, peut être structuré, a une biréfringence trop faible pour réaliser l'accord

de phase (Stoller et al., 2002a).

Même si l'accord de phase permet d'avoir un rendement optimal pour la GSH, il n'est pas une

nécessité absolue et la seconde harmonique peut être émise alors que Δk0. Cette souplesse

quant à la GSH permet d'ailleurs d'expliquer en partie, la structure du matériau et les effets

« classiques » de diffraction participant également, que le signal n'est pas dirigé dans la seule

direction où est vérifié Δk = 0. Cependant dans ce cas de désaccord de phase, l'irradiance de la 

SH est périodique avec la longueur du matériau. D'après l'équation 43, la périodicité sur le sinus

cardinal carré est : 2π/Δk (F. Sanchez, 1999). Cette périodicité est la longueur de cohérence lc.

Sur la moitié de cette valeur la fondamentale est transférée à la SH et sur l'autre moitié l'inverse

se produit et cette alternance a lieu sur la longueur du matériau non linéaire. Par ailleurs dans le

cas plus réaliste où la déplétion de l'onde pompe (fondamentale) est prise en compte, les

intensités de la fondamentale et de la SH sont rigoureusement périodiques en situation de

désaccord de phase. Pour cette raison il y a intérêt à avoir lc la plus grande possible, autrement

dit à minimiser le désaccord de phase. Par ailleurs, plus le module de Δk est élevé moins la GSH 

est efficace.
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Dans le cas de la microscopie laser, avec un faisceau focalisé supposé gaussien, il apparaît,

comme nous avons pu déjà le voir avec la TCO, que la longueur de cohérence peut intervenir

dans la définition de la résolution axiale puisqu'elle commande la longueur sur laquelle

l'harmonique est générée. Il faut donc comparer celle-ci par rapport au col axial de la

fondamentale (éq. 36). C'est ce qu'illustre ci-dessous la figure 3.7. Ainsi, il est théoriquement

possible que la résolution axiale soit fixée par la longueur de cohérence et non par b et il peut y

avoir des situations intermédiaires dépendamment de l’ordre du phénomène (SH, TH). Nous

reviendrons plus précisément sur ce point dans le chapitre théorique sur la TH (voir le chap 4.2)

où justement nous avons fait l'hypothèse que la focalisation était forte, avec une ON = 0.9. C'est

sur le phénomène de GTH que nous confronterons les mesures expérimentales avec la théorie

(voir le chap. 5.2.2 8).

Figure 3.7 Résolution axiale en fonction de la longueur confocale ou de la longueur de cohérence en
microscopie de génération d'harmoniques

(a) représente le cas limite où il n'y a pas de dispersion et par conséquent la zone de génération de la SH est fixé par

b. Dans ce cas le milieu est caractérisé par son indice de réfraction nω (puisque n2ω ≈ nω) et par sa susceptibilité

d’ordre 2, si elle existe, χ(2). Dans le cas (b) la dispersion est suffisamment forte (n2ω ≠ nω) pour déphaser au-delà de

lcc l'harmonique et la fondamentale. La SH n'est alors générée que sur lcc qui fixe, dans ce cas, la résolution axiale.

2) onde fortement focalisée

Si l'onde est très fortement focalisée à l'intérieur du matériau non linéaire (« bulk »), ceci revient

à avoir les conditions suivantes : zz,zz 00  et z,zb 0 ce qui équivaut à ce que les

bornes de l'intégrale soient ± ∞ (voir la fig. 3.7 pour les repères) soit : 

(a)

nω  χ(2)

lcc ∞ 

b
nω n2ω  χ(2)

b

lcc

(b)
z0 z z0 z0 0
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Cette intégrale peut être évaluée par son contour d'intégration (Wikipedia, 2012i) et il vient :
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Il apparait que dans ce cas idéal le strict accord de phase Δk = 0, par compensation de la 

dispersion, ne permet pas d'avoir le signal optimal de SH. Ainsi Δk doit être strictement positif 

pour avoir ce maximum, maximum qui de toute façon ne peut donner un signal aussi fort que

lorsque Δk est nul, i.e. en onde plane (même si d'autres paramètres doivent être pris en compte 

dont justement l'irradiance de la fondamentale fonction de la focalisation, voir plus bas). Dans

l'équation 46, Δk doit tendre vers 0+ pour cette valeur optimale mais dans les faits ce désaccord

de phase positif optimal est fonction de nombreux paramètres autant de focalisation que de

caractéristiques du matériau sondé. N'importe comment aucun matériau homogène isotrope ne

peut remplir la condition Δk>0 d'après l'équation 44 et à moins d'une dispersion anormale 

survenant dans le voisinage fréquentiel d'une résonnance électronique, l'indice de réfraction de

l'harmonique (SH ou TH) est obligatoirement inférieur à celui de la fondamentale. Si le matériau

n'est pas biréfringent il ne peut pas y avoir désaccord de phase positif et la GSH, sous faisceau

focalisé, ne peut se faire que sur une interface entre deux milieux d'indice de réfraction différents

(milieu inhomogène) (Itoh et al., 2009).

La nécessité d'un désaccord de phase positif s'explique par le fait que la focalisation d'un

faisceau, induit un terme de phase supplémentaire le long de l'axe de propagation z (phase de

Gouy en éq. 29 et terme
1ςi1

1


de l’éq. 31). Ce déphase s’explique en partie par le fait qu’un

faisceau focalisé est une superposition d’ondes planes de différentes directions de propogation :

cette superposition induit un déphasage de ces ondes avec une unique onde plane le long de l’axe

optique. Le déphasage total à la traversée du foyer est de π. Cette phase de Gouy est contenue 

dans le dénominateur de l'intégrale Jn(Δk, z0, z) (éq. 39) et peut donc être intégré dans le

désaccord de phase par un vecteur d'onde propre à la phase de Gouy dans la mesure où cette
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dernière est fonction de z : la phase de Gouy contribue à amplifier le désaccord de phase et

raccourci ainsi la longueur de cohérence (J. X. Cheng et al., 2002, Han et al., 2005).

Le désaccord de phase sous faisceau focalisé (Δkfoc) est ainsi :

oplGouyfoc kk2k  , éq. 47

ou en unifiant les vecteurs d'onde liés à l'excitation :

21foc kkξ2k  , éq. 48

d'où

foc
cfoc

k

π2
l


 , éq. 49

où Δkopl est donné par l'équation 44 (pour les ondes planes) et ξ le coefficient de réduction du 

vecteur d'onde fondamentale. Ainsi la nouvelle condition d'accord de phase devient 0kfoc  .

S'il faut, comme le montre l'équation 46, que Δkopl soit positif pour avoir le maximum de signal

alors ce maximum de signal n'est plus le long de l'axe de propagation z comme c'est le cas avec

les ondes planes. Moreaux et al. (2000b) ont établi cette correspondance entre la focalisation, qui

affecte la phase de Gouy par le biais de b, et le diagramme de rayonnement de la GSH. Ils ont

montré dans le cas particulier d'harmonophores parallèles disposés suivant une même direction,

comme peut l'offrir des membranes cellulaires marquées avec des molécules « push-pull »

(Moreaux et al., 2000a), que l'émission GSH se faisait suivant deux lobes pointant suivant des

angles d'émission maximum ainsi définis par la focalisation (ON). Ce profil de rayonnement a

été également démontré sur la fibrille de collagène (Y. Chang et al., 2009). Cependant, le

concept de désaccord de phase modifié se généralise à ce que l'échantillon même peut induire par

sa structure. Mertz & Moreaux (2001) ont justement publié un travail théorique pour expliquer

comment une périodicité spatiale dans l'échantillon excité, pouvait modifier l'accord de phase

avec la création de facteurs multiplicatifs sur les vecteurs d'onde, comme de façon équivalente a

été introduit ξ pour la phase de Gouy (éq. 48). De la même façon, Cheng et al. (2002) montrent

cette influence de la géométrie de l'échantillon pour la GTH. La structure du matériau est donc

elle aussi susceptible de modifier le diagramme de rayonnement des harmoniques.
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Nous verrons dans le chapitre de GTH l'expression de son irradiance dans le cas où le foyer

d'excitation est près d'une interface entre deux milieux optiques différents (χ3 ou n) mais nous

pouvons déjà établir la liste des paramètres importants influençant le signal de seconde

harmonique.

● Irradiance de la fondamentale : 

Quelque soit l'expression de J2 (éq. 39) I2 est fonction carré de I1 qui elle-même peut s'écrire :
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En faisant l'hypothèse que le champ de la fondamentale est de la forme d'une impulsion

gaussienne de durée τ et avec P étant la puissance crête associée à la fondamentale. 

Ainsi

4
2 ON(x,y,z)I  . éq. 51

Cependant l'ON influence également I2 par le biais du désaccord de phase (Y. Chang et al.,

2009) rendant cette variation plus complexe.

Par ailleurs, en calculant
tt

2
12 II  , l'irradiance moyenne de SH est proportionnel à

τ

T
, avec

T la période de l'oscillateur. Ce qui montre tout l'intérêt de travailler avec des lasers ultrabrefs et

en particulier femtoseconde (Campagnola et al., 2002, Gauderon et al., 1998, Itoh et al., 2009,

Tang et al., 2006).

● Désaccord de phase : 

Il prend tout autant en compte la mise en forme du faisceau (ex. ondes planes, gaussiennes…)

que la géométrie de l'échantillon. Son influence sur le signal est critique et il est aussi

responsable de la façon dont le champ, et donc l'irradiance, est rayonnée autour du foyer

d'excitation (Moreaux et al., 2000b).
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● Susceptibilité χ2 :

C'est la caractéristique du matériau qui joue sur le signal de GSH. Celle-ci est associée, de par sa

nature tensorielle, aux questions de variations de la GSH en fonction de la polarisation de la

fondamentale comme nous le verrons avec le collagène. En effet contrairement aux phénomènes

de fluorescence, les temps de relaxation en génération d'harmoniques sont suffisamment courts

en comparaison du temps de rotation moléculaire pour qu'un lien existe entre le signal émis et la

polarisation de la fondamentale (Y. Chang et al., 2009, Chu et al., 2004).

Si une forte irradiance est possible avec la technologie actuelle (avec de fortes ON ou des lasers

en régime femtoseconde…), il est légitime de se demander si les matériaux biologiques

répondent d'une part, au besoin de non centrosymétrie pour avoir un χ(2) non nul, et d'autre part,

comment dans ces conditions est-il possible de résoudre le problème du désaccord de phase.

3.4 Génération de seconde harmonique dans les tissus biologiques

3.4.1 Non centrosymétrie et désaccord de phase

La non centrosymétrie du tissu est une condition qu'il est possible de rencontrer en biologie et

c'est ce que nous verrons plus loin dans le chapitre associé au collagène fibrillaire cornéen.

Par rapport au désaccord de phase positif requis en équation 46 ou, ce qui revient au même pour

Δkfoc = 0, il n'est clairement pas possible de répondre à ces conditions dans un matériau

biologique éclairé par un faisceau fondamental focalisé avec une incidence et une polarisation

arbitraire par rapport à l'objet sondé. Par ailleurs, dans la cornée, la biréfringence est inhomogène

en fonction de la position par rapport à l'apex (Gotzinger et al., 2004) mais surtout elle est trop

faible (Stoller et al., 2002a) pour compenser le désaccord de phase. Cependant il est important de

préciser que si l'accord de phase ne peut être réalisé pour cause d'une biréfringence faible, le

matériau n'est pas forcément isotrope, ou sur un cristal uniaxe, ne correspond pas forcément à la

direction suivant l'axe optique. La non GSH peut donc avoir deux causes matérielles bien

distinctes : la centrosymétrie (isotropie) ou un désaccord de phase trop important.
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Comme les conditions d'accord de phase ne peuvent, en général, pas être remplies en biologie, le

désaccord de phase doit être minimisé (Han et al., 2005) :

π.lΔkk2 oplGouy  .

Cette condition, comme nous l'avons dit précédemment, doit par ailleurs prendre en compte les

caractéristiques spatiales particulières de l'échantillon. Il faut donc que la longueur d'interaction

avec le matériau soit idéalement de la longueur de cohérence lcfoc.

En microscopie, le faisceau est focalisé pour atteindre une haute résolution spatiale. Les

longueurs confocales impliquées en microscopie de génération d'harmoniques sont justement du

même ordre de grandeur ou inférieures à cette longueur de cohérence et l'harmonique (SH ou

TH) peut être émise sur cette longueur. En fait la région d'interaction est délimitée, par le

faisceau excitateur supposé gaussien, transversalement par le diamètre du faisceau au foyer (2w0)

et axialement par wz définit en (éq. 36). Elle est alors typiquement de l'ordre du µm2 pour une

ON de 0.9 (Mertz, 2008).

Parmi les premiers travaux de microscopie SH, Moreaux et al. (Moreaux et al., 2000b) mais

aussi Campagnola et al. (1999) ont travaillé sur l'imagerie de membranes cellulaires marquées

régulièrement par des harmonophores synthétiques (molécules « push-pull ») (Campagnola et

al., 2001, Mertz, 2008, Moreaux et al., 2000a). Ces objets offrent l'avantage de pouvoir y

contrôler facilement l'agencement spatial des émetteurs et par ailleurs le matériau à sonder se

réduit à une couche sans épaisseur à la vue du faisceau excitateur. Dans ce cas, la longueur

d'interaction est si courte de par la courbure de la membrane (vésicules lipidiques d'une dizaine

de microns de diamètre et de quelques nm d'épaisseur membranaire), qu'il n'est même pas

nécessaire (en fonction de la résolution spatiale désirée) de focaliser pour avoir cette condition

sur la longueur de cohérence. Ces mêmes conditions valent pour le collagène avec celui-ci

organisé sous forme de fibrille d'une cinquantaine de nm (Han et al., 2005). Par ailleurs, la SH ne

peut se révéler qu'entre objets séparés d'au moins lc pour éviter les interférences destructives et la

limite minimale à cette distance est de l'ordre de
10

λ ω2 où λ2ω est la longueur d'onde SH dans le

milieu d'indice n2ω (Campagnola, 2008).
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Émission en arrière des harmoniques

Une autre problématique associée au désaccord de phase concerne la direction de l'émission de

l'harmonique (diagramme de rayonnement). Nous avons déjà abordé cette question mais il est

important de savoir, en particulier, si l'harmonique peut dans certaines conditions être

directement émise vers l'arrière pour savoir quelle est sa contribution à d'épi-détection (voir le

chap. 2.2 « concept d’épi-détection »).

En optique linéaire, d'après la théorie de Mie, les objets qui s'étendent suivant l'axe optique et sur

une distance au moins égale à la longueur d'onde de cette lumière incidente, rayonnent

principalement vers l'avant. Ce fait reste valable pour les phénomènes d'optique non linéaire, que

ce soit pour la GSH, la GTH ou les autres phénomènes cohérents en faisant la comparaison avec

la longueur d'émission de la lumière générée. La figure 3.8, tirée de la référence (Zipfel et al.,

2003a), illustre cette possibilité à propos du collagène. Comme nous le verrons par la suite, dans

Figure 3.8 Rapport de signal avant/arrière en fonction de l'angle d'une fibrille de collagène avec
l'incidence de la fondamentale

Cette figure est tirée de la source : (Zipfel et al., 2003a).

angle d'incidence avec la fibrille de collagène

Rapport GSH
Avant/Arrière
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le chapitre 3.4.3 sur le collagène, celui-ci est pour ce qui est de la cornée, organisé sous la forme

de longue fibrille mais dont le diamètre n'est que de quelques dizaines de nm. Or, justement, un

objet dont la dimension suivant l'axe optique est de l'ordre de
10

λ ω2 ou moins, implique, entre

l'avant et l'arrière, un rapport de 50 %.

En revanche si l'objet est de dimension λ2ω ou plus suivant la même direction le champ est

principalement émis vers l'avant. Ces considérations peuvent être faites autant à l'échelle d'une

molécule que pour une population et encore une fois, ces rapports s'expliquent toujours par le

désaccord de phase généralisé (focalisation et structure de l'échantillon). A propos de

l'échantillon, mentionnons que la GSH sur interfaces est également susceptible de donner un

signal directement émis vers l'arrière (Boulesteix, 2004, Boyd, 2008, Gauderon et al., 2001). De

nombreuses études autant théoriques (Mertz et al., 2001, Moreaux et al., 2000b, Williams,

Williams et al., 2005) qu'expérimentales (Fu et al., 2007, Han et al., 2005, Sun et al., 2003, Sun

et al., 2005, Williams et al., 2005) dans différents tissus ont permis de le vérifier. Elles peuvent,

par exemple, permettre de savoir quelle est la structure d'une fibre protéique (tubulaire ou

cylindre plein) sans forcément avoir la résolution spatiale pour observer cette ultrastructure (Han

et al., 2005, Williams et al., 2005) (voir le chap. 3.4.4).

Enfin comme nous l'avions déjà dit en chapitre 2.2, il ne faut pas oublier les contributions à l'épi-

détection par rétrodiffusion ou réflexion (diffusante ou spéculaire), plus ou moins importantes

suivant le tissu. A ce titre la peau ou la sclère de l'œil sont des tissus très diffusif, ce qui

n'empêche pas que leurs composants mêmes puissent aussi émettre directement la SH en arrière

(voir les travaux de Han et al. (2005) sur l'interprétation du signal arrière de la sclère).

En conclusion de cette question de l'accord de phase en biologie, nous avions déjà vu que la mise

en forme du faisceau, par l'apport de la phase de Gouy en focalisation, importait dans le

diagramme de rayonnement. Mais la géométrie du matériau, qui en biologie est hautement

inhomogène, et la position où l'on focalise est tout aussi importante pour la génération des

harmoniques et en fait un sujet complexe (Stoller et al., 2002a). Par ailleurs mentionnons dès

maintenant le cas particulier de la cornée où le collagène prend une structure régulière à partir

d'une certaine profondeur dans le stroma (voir le chap. 2.1.2 3) ). Les dernières recherches sur ce

tissu émettent la possibilité qu'à défaut d'un accord de phase strict du fait de la dispersion il
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pourrait y avoir un quasi accord de phase par l'empilement des lamelles (Campagnola et al.,

2011, Lacomb et al., 2008).

3.4.2 GSH biologique endogène

Les travaux que nous avons mentionnés de GSH dans les membranes sont particulièrement

intéressants pour comprendre comment, dans un modèle biologique simple, la GSH peut être

réalisée. Ils ont également permis une importante avancée dans l'imagerie membranaire en

situation biologique réelle. Ces harmonophores synthétiques permettent entre autres de faire des

mesures physiologiques sur les neurones car il a été mis en évidence que la GSH était sensible

aux potentiels d'action de ceux-ci (Dombeck et al., 2005, Pons et al., 2003).

Cependant, il est toujours préférable, comme nous l'avons mentionné au chapitre 2, d'exploiter

les molécules corporelles (endogènes) qui ont la capacité par leur structure spatiale d'offrir la

GSH.

La possibilité de la GSH dans les tissus biologiques a été discutée pour la première fois en 1965

(S. Fine, 1965, Zaret, 1965). Des études par Vasilenko et al. (1965) ont suggéré la même année

que la GSH pouvait avoir lieu dans l'œil. Ces observations étaient basées sur le fait que des

humains reportaient subjectivement des sensations visuelles vertes à environ la fréquence double

de la lumière d'excitation.

En 1971, Fine et al. (S. Fine et al., 1971), utilisant un laser rubis « Q-switched », rapportent des

travaux de GSH sur un nombre important de tissus différents chez plusieurs espèces animales :

cornée, sclère, peau d'abdomen, tendon d'Achille, cristallin, tissu rétinien-choroidal, sang et

mélanosomes tumoraux.

Cependant ces travaux ne sont encore à ce moment que des mesures de signal. Les premières

études de microscopie à balayage laser exploitant la GSH, sont réalisées sur des cristaux dans le

milieu des années 70 (Gannaway et al., 1978, Hellwarth et al., 1975) où l'intérêt de ces

observations est déjà démontré pour révéler des objets invisibles par microscopie

conventionnelle. Des images furent rapidement obtenues ensuite (I. Freund et al., 1986b, Roth et

al., 1979, Roth et al., 1981) dans les mêmes tissus que ceux précédemment cités.
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Tous ces différents tissus ont en commun de posséder des molécules qui présentent une non

centrosymétrie. Comme nous l'avons dit précédemment, cette condition moléculaire est déjà

nécessaire avant même d'aborder la question de la symétrie dans la structure du tissu. Une

molécule biologique présentant par exemple une géométrie hélicoïdale, possède aussi une

chiralité qui assure sa non centrosymétrie. Or de nombreuses molécules ont une telle forme que

ce soit dans les sucres, les protéines ou à une plus grande échelle, les filaments moléculaires.

3.4.3 Le collagène

Les molécules de collagène forment une superfamille de protéines constitutives de la matrice

extracellulaire et du tissu conjonctif (Pena, 2006, Ricard-Blum et al., 2005), ce qui fait d'elles,

les protéines les plus abondantes du règne animal. Chez l'homme elle représente ainsi 30 % en

masse des protéines corporelles (Pena, 2006). Il se trouve que certains types de collagène dits

fibrillaires respectent à toutes les échelles structurales, de la molécule unique à l'échelle

supramoléculaire (fibre), la non centrosymétie qui nous importe pour la GSH. En fait, mis à part

les tissus composés de collagène, les muscles possèdent aussi de la myosine qui est fibrillaire et

constitue l'autre grande famille tissulaire animale à avoir été imagée par la GSH (Both et al.,

2004, Campagnola et al., 2002, Plotnikov et al., 2006). Il faut cependant faire remarquer que

certaines molécules fibrillaires peuvent être centrosymétriques si par ex. la disposition des

hélices α et des feuillets β est aléatoire comme c'est le cas avec l'élastine qui n'est donc pas en 

mesure de réaliser la GSH (Campagnola, 2008).

On dénombre 27 types de collagène fibrillaires ou non. Les collagènes non fibrillaires

(globulaires) forment des réseaux dans les membranes basales (collagène IV). Ils sont impliqués

dans l’organisation tridimensionnelle des fibres collagéniques (collagènes IX, XII, XIV,…) ou

dans l’ancrage des tissus de recouvrement aux tissus conjonctifs sous-jacents (collagènes VII,

XVII). Cependant, dans 90 % des cas, le collagène tissulaire est fibrillaire (I, II, III, V, XI,

XXIV, XXVII) (Birk, 2001, Knoesen, 2009). Ceux-ci confèrent une résistance mécanique au

tissu le composant. Parmi eux, le collagène de type I est le plus abondant et se retrouve dans de

nombreux tissus. La figure 3.9 le représente et montre en particulier sa structure chirale en

longueur, justifiant sa non centrosymétrie.
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La cellule qui est à l'origine de la biosynthèse du collagène (Wikipedia, 2012a) est le fibroblaste

(kératocyte dans la cornée). Le fibroblaste couvre en son sein les étapes de synthèse

polypeptidique et la formation de la triple hélice, alors que le tropocollagène et son association

en fibrille et fibre sont réalisés en milieu extracellulaire.

La structure primaire du collagène I, i.e. sa séquence d'acides aminés, est caractérisée par une

périodicité de la glycine qui se retrouve toutes les trois fois dans la séquence. La glycine fait

ainsi partie d’une unité tripeptidique répétitive (GlyXY)n, essentielle pour la conformation en

hélice α gauche. Dans 20 à 30 % des cas, X est la proline, et Y, l’hydroxyproline.  

Etant le plus petit acide aminé, avec seulement un atome d’hydrogène dans sa chaîne latérale, la

glycine occupe une position centrale dans l’hélice, tandis que les autres acides aminés X et Y ont

leurs chaînes latérales dirigées vers l’extérieur.

Ceci permet un assemblage compact de trois chaînes : deux α1(I) et une α2(I) (les deux types de 

chaînes différent un peu par la structure primaire et le « I » fait référence au type de collagène).

Cette triple hélice droite est la molécule de procollagène

Le procollagène n'est cependant pas la molécule de collagène mature. Diverses réactions

biochimiques réalisées dans le réticulum endoplasmique et l'appareil de Golgi contribuent à la

production de la molécule finale de tropocollagène constitué de 1050 acides aminés.

Ensuite, a lieu par réactions enzymatiques à la surface du fibroblaste, l'association, maintenue par

liaisons covalentes, de ces molécules de tropocollagène en fibrille. Durant la construction du

polymère, un décalage de 67 nm entre chaque molécule de tropocollagène est laissé.

Dans la cornée, la fibrille dont le diamètre est en moyenne de 31 nm chez l'humain {37 nm chez

le porc} (Meek et al., 2001b). Elles sont espacées les unes des autres de 55 {59} nm en moyenne

(Meek et al., 2001b). Ces données sont recoupées entre les mesures effectuées par microscopie

électronique et spectrométrie X, cette dernière offrant l'avantage de pouvoir réaliser la mesure

sur le tissu frais (Meek et al., 2009, Meek et al., 2001b). Cependant, la spectrométrie X pose le

problème des rayonnements ionisants et ne permet une imagerie 3D de la cornée.
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Figure 3.9 Collagène fibrillaire de type I : de la molécule à la lamelle stromale

(a) structure secondaire du collagène en chaine α gauche : Gly : glycine ; X : autre acide aminé.  (b) microfibrille de 

procollagène ou tropocollagène (hélice droite). (c) fibrille de tropocollagènes. (d) lamelles cornéennes

perpendiculaires rassemblant des fibrilles (petits ronds) ; k : kératocyte enchassé dans une lamelle.

Figures (a), (b), (c) modifiées depuis la source (Leblanc).

Figure (d) modifiée de la source (Komai et al., 1991).

(b)

(d)

(a)

tropocollagène (300nm)
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Dans la cornée les fibrilles de collagène de type I s’alignent parallèlement et forment une fibre

(ou lamelle) de collagène alors que dans la sclère les orientations des fibrilles sont différentes et

celles-ci s’entrecroisent pour former des réseaux complexes (Meek et al., 2001a). Une lamelle de

collagène dans la cornée a un diamètre typiquement autour de 2 µm (0.5 et 3 μm) et peut varier 

en longueur entre 10 et 300 µm.

3.4.4 Microscopie GSH du collagène

Le collagène fibrillaire est présent dans la cornée et nous aborderons ce sujet dans le chapitre

3.4.5 mais il est aussi présent dans les tendons qui constituent l'autre tissu sur lequel ont été

menées de nombreuses études. Voyons ici quelles généralités sont à faire ressortir sur le signal

GSH du collagène quelque soit son environnement.

Nous avons déjà vu précédemment que des molécules relativement simples telles que les

harmonophores « push-pull » pouvaient réaliser le doublement de fréquence grâce à leur polarité

unidimensionnelle. Cependant des molécules plus complexes structuralement comme les

molécules chirales (Knoesen, 2009) sont aussi susceptibles d'avoir une hyperpolarisabilité du

premier ordre conséquente et même plus élevée que d'autres molécules non centrosymétriques

(Campagnola et al., 1999). Toutes les molécules non centrosymétriques ne sont pas forcément

chirales alors que le contraire est toujours vrai. En fait, un assemblage macromoléculaire est

susceptible de maintenir la non centrosymétrie par alignement de segments non

centrosymétriques le composant suivant une même direction ou le long d'une hélice.

Dans notre cas, on voit que de nombreuses caractéristiques prédisposent le collagène fibrillaire à

être une source d'exception pour réaliser le doublement de fréquence (par le biais de la DHR).

Plus précisément, le collagène de type I fournit un signal élevé pour deux raisons.

 la première est associée à la chiralité de la chaine α. Des mesures effectuées par 

Génération de Fréquence Somme (Knoesen, 2009) (voir le chap. 3.1), plus pratique que la

GSH pour les mesures de DHR, ont permis, à l'aide d'autres relevés spectrométriques,

d'identifier plus précisément au sein de la chaine α ce qui contribuait à cette non 

centrosymétrie. Elle est attribuable d'une part aux groupes chimiques méthylène de la

proline et de l'hydroxyproline. Leur disposition spatiale perpendiculaire et asymétrique

autour de l'axe principal de la chaîne α fournit une chiralité propice à un fort effet 
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nonlinéaire d'ordre 2. D'autre part, la vibration d'élongation des groupes carbonyles et

peptides disposés perpendiculairement autour de l'axe principal de la chaîne et de façon

hélicoïdale, contribue aussi à la chiralité et donc à la forte hyperpolarisabilité ;

 la seconde tient au fait que la structure quaternaire (également chirale de pas droit) du

tropocollagène avec ses trois chaines α enroulées, permet une coopération menant à une 

plus forte hyperpolarisabilité (Campagnola et al., 2002) que se qu'offrirait la simple

somme des trois contributions des chaînes.

Pour autant, le collagène moléculaire, pour plusieurs groupes de recherche en optique non

linéaire, est fixé à la fibrille (la structure où les tropocollagènes sont assemblés) : la fibrille est

donc l'harmonophore considéré et sur lequel on définit l'hyperpolarisabilité β. Pour remonter aux 

éléments du tenseur β, on modélise la fibrille par un matériau nonlinéaire de symétrie cylindrique 

C∞ (forme en bâton). Les éléments restant du tenseur β s'en trouvent très simplifiés surtout que la 

condition de la symétrie de Kleinman peut aussi, le plus souvent, être vérifiée expérimentalement

en se tenant loin des fréquences de résonnance de la molécule sondée. Ainsi pour le champ

fondamental E1 polarisé linéairement et focalisé sur une fibrille, elle-même dans le plan de E1, il

ne reste plus que deux éléments du tenseur β avec ces simplifications (Y. Chang et al., 2010b).

Ainsi, en se référant à la figure 3.6, pour une fibrille cylindrique dont l'axe de révolution est

suivant x, pour un faisceau fondamental se propageant suivant z mais polarisé linéairement dans

le plan (x,y).


j,k

ω,kω,jijkω,i2 EEβ
2

1
μ , éq. 52

où i, j, k codent pour les trois axes x, y, z

En prenant en compte la condition de Kleinman et la symétrie cylindrique de la fibrille, il vient :

 2
ω,yxyy

2
ω,xxxxω,x2 EβEβ

2

1
μ  , éq. 53

et

 ω,xω,yxyyω,yω,xxyyω,y2 EEβEEβ
2

1
μ  . éq. 54
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Bien sûr ces conséquences sont également valables lorsqu'on considère χ2. Il faut aussi faire

remarquer que β ou χ2 n'ont de sens en microscopie que localement dans les limites du volume

d'excitation.

Cependant comme les fibrilles sont souvent trop minces et trop serrées pour être résolues

(comme dans la cornée), ces travaux nécessitent de travailler à l'échelle supérieure de la fibre (ou

lamelle) où on s'accorde généralement à dire (comme l'illustre la figure 3.9 (d)) que toutes les

fibrilles la constituant y sont alignées parallèlement le long de l'axe de longueur de la fibre et

uniformément (Y. Chang et al., 2009). Expérimentalement plusieurs travaux de polarimétrie (Y.

Chang et al., 2010b, Odin et al., 2008, Stoller et al., 2002b, Williams et al., 2005) ont donc été

menés pour voir comment se comportait l'irradiance totale en SH (ou des deux composantes de

polarisation du champ de SH) en fonction de l'angle de E1 avec la fibre (ou fibrille). Ces mesures

permettent de remonter aux éléments du tenseur β. En vérité, on ne mesure généralement pas 

directement les valeurs absolues βijk mais des rapports entre ceux-ci, en l'occurrence pour le

collagène le rapport de deux seuls éléments indépendants.

Pour le collagène, le rapport ρ des deux éléments, varie dans une fourchette de valeurs [-3 ; 3] 

(Odin et al., 2008). Cette variation de ρ est importante car elle peut être une signature de 

changement du collagène révélatrice de vieillissement ou de pathologies.

Un autre fait fondamental à propos du collagène fibrillaire est que les fibrilles seraient différentes

suivant le tissu. En effet, il a été montré que malgré des variations du diamètre d'une fibrille,

pouvant être par ex. dues à l'âge, la fibrille a un rapport pratiquement constant et proche de un

entre l'émission avant et arrière de la SH. Or, nous avons précédemment vu que ce rapport

devrait changer suivant que l'épaisseur est plus ou moins grande comparativement à la longueur

d'onde de la SH. En prouvant que d'autres contributions non linéaire étaient à exclure pour

expliquer une augmentation du signal de surface de la fibrille, les travaux sur ce sujet ont

démontré que la fibrille est un « bâton » plein pour la cornée (Han et al., 2005) et un cylindre

dont seul la coquille (Williams et al., 2005) émettrait la SH pour la sclère ou le collagène du

tendon. Fu et al. (2007) ont trouvé un résultat similaire pour d'autres fibres (fibres astrogliales).

Cette réalité peut même être observée directement pour peu que l'on image en SH avec une

ouverture numérique très forte (1.3) (les fibrilles du tendon ont un diamètre plus important de

quelques centaines de nm).
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Enfin, signalons que parmi les autres collagènes fibrillaires le II est celui qui génère le plus après

le I. Seuls ces deux collagènes fibrillaires donnent un signal véritablement exploitable en

imagerie (Su et al., 2010).

Enfin, il faut signaler l'intérêt applicatif de l'étude du collagène dans le cadre biomédical. Dans

cet objectif, bon nombre de travaux se sont concentrés sur les mesures de polarisation pour

révéler les distributions différentes de direction des fibres. Ces distributions peuvent ainsi être

utilisées afin de distinguer des fibres de nature différente comme le collagène avec la fibre

musculaire, les deux émettant SH (Psilodimitrakopoulos et al., 2009). Par ailleurs, ces

expériences peuvent révéler des désordres structuraux du collagène propres à certaines

pathologies (ex. fibrose du poumon (Pena et al., 2007)) ou traumatismes (ex. affectations des

vertèbres (Reiser et al., 2007)).

Outre la propriété exceptionnelle du collagène fibrillaire en GSH, il faut également faire

remarquer que le collagène est susceptible d'autofluorescence proche de rayonnement du Ti:Sa

mais cette dernière n'est pas autant exploitée que sa GSH (Zoumi et al., 2002).

3.4.5 Microscopie GSH en ophtalmologie cornéenne

Le collagène fibrillaire que nous avons décrit en détail est un composant essentiel de la cornée

par la couche la plus épaisse qui la compose : le stroma. Ce volume prédominant au sein de

l'organe qui nous intéresse justifie que la microscopie de SH ait été largement exploitée pour

observer la cornée. Cependant comme nous l'avons vu au chapitre 2.1.2, l'anatomie de la cornée

connue par les méthodes classiques in vitro de microscopie présente d'autres couches dont le rôle

est tout aussi important que le stroma. Nous aborderons dans la partie résultat, les recours qu'ont

explorés les autres équipes de recherche pour imager les couches cornéennes dépourvues de

collagène émettant la SH pour introduire l'intérêt que nous avons trouvé à utiliser la GTH comme

complément de la GSH.

Au moment où le projet de doctorat a été initialisé deux grandes tendances prévalaient :

1) une exploitation du lien étroit qu'entretient la GSH avec la polarimétrie par un effort

particulier d'observation du stroma,

2) d'autre part, une complexification des technologies pour déboucher sur une solution

presque complète d'imagerie GSH (IGSH) et de thérapie laser pour l'ophtalmologie.
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Le second point concerne les études d'IGSH appliquée à l'observation des phénomènes impliqués

dans la chirurgie réfractive avec microkératome « optique ». Nous avons déjà introduits le sujet

en chapitre 2.1.4 mais nous l'aborderons à nouveau avec le chapitre de résultat sur les coupes

intrastromales (voir le chap. 8). Voyons donc ici pourquoi la GSH est un outil intéressant pour

comprendre le collagène stromal.

La GSH comme outil pour comprendre le collagène stromal

Dans la cornée, la seule molécule qui soit susceptible de générer de la SH est le collagène. Les

autres protéines présentes dans les cellules n'ont pas de susceptibilibité non linéaire χ2

comparable (Zipfel et al., 2003a). Cependant comme nous l'avons vu précédemment seul le

collagène fibrillaire est susceptible de générer la SH.

Où se trouve-t-il ? Les types qui correspondent à du collagène fibrillaires sont : I, II, III, V, XI,

XXIV, XXVII. De toutes les couches cornéennes, seul le stroma possède un tel collagène en

présentant les types I, III, V avec une prépondérance nette du type I (68 % de la masse sèche de

la cornée (Meek et al., 2001a)). Le stroma présente également des collagènes globulaires (VI,

XII, XIII et XIV).

Comme nous l'avons évoqué au chapitre 2.1.2 2), la membrane de Bowman, présente chez

l'humain, n'est pas, contrairement à la membrane de Descemet, une couche anatomique

différenciée et constitue une sous structure du stroma. Ainsi sa composition en collagène

fibrillaire lui donne aussi la possibilité d'être observée. Cependant de par sa structure

désorganisée et dense en collagène, révélée en microscopie électronique (Komai et al., 1991),

elle est plus près macroscopiquement d'un matériau amorphe et son signal de SH homogène est

plus faible que dans le stroma en même temps que son diagramme de rayonnement est plus

équilibré entre l'avant et l'arrière (Morishige et al., 2009).

En revanche, la membrane de Descemet est produite par l'endothélium et sa nature est donc tout

autre : le collagène qui la compose est de type IV et VIII, un collagène qui est donc a priori

incapable de GSH.

Ainsi la seconde harmonique n'est en mesure de couvrir, en terme d'observation, par cette

distribution du collagène non centrosymétrique, que le stroma et la membrane de Bowman.
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Qu'est-ce que l'imagerie de GSH a permis d'apprendre sur le stroma ?

La GSH n'a pas découvert de nouveaux objets ou structures qui n'aient été déjà connus par

d'autres méthodes (microscopie électronique, diffraction X …) (Morishige et al., 2006).

Cependant la force de l'IGSH, comme pour la l'IGTH, est de fournir une très bonne résolution

spatiale permettant une tomographie optique et de nombreuses informations qui sinon, seraient

justement distribués entre ces différentes méthodes. Enfin comme nous le savons ces deux

méthodes ne demandent aucune préparation et sont non invasives. Le fait, entre autres, de ne pas

avoir à effectuer des biopsies pour analyser le tissu permet de plus facilement suivre une

structure sur de grandes échelles car l'alignement des échantillons prélevés peut se révéler délicat

(Morishige et al., 2006). L'IGSH, contrairement aux méthodes « classiques » permet aussi des

observations en face ce qui offre un intérêt pour observer le réseau de collagène parallèlement à

la surface cornéenne. Voyons quelles ont été les grandes étapes de ces travaux.

La réalisation du doublement de fréquence dans la cornée remonte aux années 60-80 mais les

premières images réalisées dans ce même organe avec un microscope de GSH sont bien plus

récentes, i.e. dans les années 2000. Ce décalage, valable plus généralement pour l'imagerie

biomédicale par générations d'harmoniques, s'explique en partie par le développement

technologique (lasers impulsionnels, microscope à balayage). Ainsi, en 2002 l'équipe de

recherche Yeh et al. (2002) présenta les premières images en GSH de la cornée. Le laser utilisé

était un oscillateur Ti:Sa dont l'émission pour l'excitation se situe autour de 800 nm. Ces travaux

permirent déjà de vérifier que les lamelles de collagène étaient principalement parallèles à la

surface de la cornée. Cette même étude montra également que des zones de SH plus faibles

peuvent trahir la présence de kératocytes confirmés par autofluorescence 2 photons (2P) (voir

aussi le chap. 6.1). Dans cette même étude, il fut confirmé que la GSH du collagène stromal était

sensible à l'angle qu'il fait avec le champ excitateur polarisé linéairement : une image en face a

une certaine profondeur dans le stroma ne révèle pas les mêmes lamelles en faisant tourner la

polarisation du champ excitateur. En fait il est connu, avant même l'utilisation de l'IGSH, que les

lamelles de collagène n'ont pas la même organisation (Nishida, 2005, Svaldenienė et al., 2003)

suivant la profondeur dans le stroma : dans le stroma antérieur, donc près de l'épithélium, les

lamelles sont plus ondulées et entremêlées, avec une ramification des lamelles. Au contraire, au

fur et à mesure que l'on s'enfonce dans le stroma (vers le côté postérieur de la cornée), les

lamelles s'alignent davantage parallèlement à la surface de la cornée pour former la construction



12 : les images de travaux d'IGSH en transmission montrent souvent de nombreuses structures fibrillaires. Il ne faut cependant

pas oublier que ces fibres apparentes sont forcément des lamelles vu les dimensions connues des fibrilles (chap. 3.4.3). Par

ailleurs la résolution axiale des lamelles de collagène peut être due à un espace réel entre elles, mais la figure 3.9 les présente,

dans cette zone, accolées, et dans ce cas, elles ne pourraient être résolues que par polarisation.
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alternée orthogonale que nous avons précédemment décrite. C'est cette organisation différente

suivant la profondeur dans la cornée qui expliquerait les forces qui la soutiennent et donc sa

forme (Bron, 2001, L. J. Muller et al., 2001).

Des travaux d'IGSH sur la cornée, par Morishige et al. (Morishige et al., 2006), ont maintenant

montré, même si ceux-ci ont été réalisés avec des blocs de cornée fixés dans le

paraformaldéhyde, cette organisation. On a pu aussi observer chez l'homme, les lamelles dites

transverses, celles-ci n'étant pas présentes chez tous les mammifères. Ces lamelles s'ancrent dans

la membrane de Bowman et descendent obliquement dans le stroma jusqu'à plus de 100 µm, Ces

lamelles auraient une importance pour limiter l'oedémisation de la cornée notamment induite par

la dystrophie de Fuchs. Cette même équipe de recherche (Morishige et al., 2007) a montré que la

maladie du kératocône affectait justement la partie antérieure de la cornée en faisant apparaître

un manque ou un raccourcissement de ces lamelles d'entrelacement et transverses, laissant

principalement place à une organisation uniforme de lamelles arrangées orthogonalement. Le

kératocône provoque également une rupture de la membrane de Bowman visible en IGSH.

Auparavant la méthode qui permettait d'imager directement cette organisation était la

microscopie électronique mais celle-ci, en plus d'être invasive, ne pouvait pas permettre

d'observation en profondeur. L'IGSH le permet facilement lorsqu'on construit une coupe

transversale, par sa haute résolution spatiale (même axiale) et son contraste sur les fibres de

collagène.

À cause des considérations théoriques que nous avons évoquées plus haut (voir les chap. 3.3.3 2)

et 3.4.1), il est légitime de s'attendre à ce que les observations ne soient pas les mêmes en épi-

détection et en transmission. Les lamelles de collagène stromales sont intéressantes à ce sujet, et

leur image en transmission offre un contraste différent (Han et al., 2005, Morishige et al., 2009)

de celui en épi-détection : la transmission permet de révéler davantage l'aspect fibrillaire des

lamelles, lamelles qui peuvent d'ailleurs être nombreuses dans un même champ d'observation12.

Les raisons de cette différence restent encore floues (Campagnola et al., 2011) mais dans d'autres

tissus, en l'occurrence le tendon, cette différence d'aspect est reliée à la rétrodiffusion plus ou

moins importante suivant l'épaisseur de l'échantillon (Légaré et al., 2007). Pour des applications
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cliniques ce défaut relatif pourrait cependant être compensé par les jeux de polarisation de la

fondamentale ou même son angle d'incidence (Morishige et al., 2006).

3.5 Conclusion

Nous avons vu tout l'intérêt de l'IGSH pour apporter, à l'échelle microscopique, l'information que

les méthodes «classique » ne peuvent apporter séparément. Cette force de l'IGSH s'appuie

notamment sur le collagène dont les propriétés chimiques permettent de justifier la qualité du

signal de SH. Nous avons également vu que la SH est un signal riche de par sa caractéristique

cohérente et que son émission dépend grandement des conditions de mise en faisceau et de

structure de l'échantillon. Tous ces points justifient d'ailleurs que l'expérience acquise sur l'IGSH

de la cornée depuis plus de deux décennies, permettent à cette méthode de remplacer

progressivement les imageries conventionnelles pour les études cliniques.

La GTH partage justement de nombreuses caractéristiques avec la GSH tout en ayant un jeu de

contraste fort différent et nous allons voir dans le chapitre suivant ce que la TH est susceptible de

révéler en microscopie biologique et comment elle trouve un intérêt particulier d'application pour

l'imagerie ophtalmique cornéenne.
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4 THEORIE ET ETAT DE L'ART EN MICROSCOPIE GTH

Dans ce chapitre nous allons décrire la théorie autour de la microscopie de GTH. Le plan suit

donc celui développé dans le chapitre de la GSH, cependant de nombreux concepts importants,

comme l'accord de phase ont déjà été développés et n'ont pas besoin d'être réexpliqués autant en

détail ici. Comme nous l'avons vu pour la GSH, le signal de GTH est lui aussi très variable en

fonction de la géométrie de l'échantillon de fait de la nature cohérente de ces phénomènes. Une

géométrie particulière est cependant relativement facile à décrire théoriquement : il s'agit d'une

interface plane séparant deux milieux différant soit par leur indice de réfraction ou leur

susceptibilité non linéaire d'ordre trois. Nous verrons quelle est alors l'expression du signal de

GTH dans cette situation, situation que l'on peut par ailleurs retrouver dans la cornée puisque

celle-ci est organisée, comme nous le savons, sous forme de strates. Enfin, nous verrons à la fin

de ce chapitre quelle recherche a déjà été faite sur les applications de l'imagerie par TH en

biologie et comment sur la base de ces travaux nous avons estimé que cette méthode pouvait

également avoir son intérêt pour l'observation de la cornée.

4.1 Phénomènes d'optique non linéaire du troisième ordre

La première observation du phénomène de GTH eut lieu dans la calcite (Terhune et al., 1962).

L'expérience qui fut réalisé sous faisceau laser focalisé (limite paraxiale) fut doublement

intéressante car elle offrit, après la première expérience de GSH de Franken et al. (1961) dans le

quartz cristallin, donc non centrosymétrique, l'occasion d'observer la GSH dans un matériau

isotrope, la calcite, sur les interfaces du matériau donnant ainsi lieu à la recherche sur la GSH de

surfaces. Mais cette même expérience de Terhune et al. (1962) permit également d'observer,

toujours sous les mêmes conditions de focalisation, la GTH dans le cristal de calcite polarisé par

un champ électrique constant le rendant ainsi uniaxe négatif. Il est alors possible de réaliser

l'accord de phase pour un certain angle d'incidence. La GTH aux interfaces ne fut pas identifiée

dans cet article mais Ward et al. (1969) en sondant différents gaz sous faisceau, également

focalisé, put la réaliser sur l'interface de la cellule contenant le gaz. En effet Bjorklund et al.

(1975) donnèrent peu de temps après les conditions de désaccord de phase sur différents
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phénomènes de troisième ordre, dont la GTH, ceci nous rappelant ce que nous avons déjà vu en

GSH en chapitre 3.3 et plus précisément sur l'équation 46 avec la nécessité d'un désaccord de

phase positif pour les faisceaux focalisés. Ainsi ces travaux fondamentaux donnent déjà le cadre

quant aux conditions de la GTH et montrent les similitudes avec la GSH.

La GTH étant un phénomène du troisième ordre, les grandeurs associées à la polarisation du

matériau à considérer dans ce cas, sont donc respectivement le tenseur γ (hyperpolarisabilité 

d'ordre 2) pour l'échelle moléculaire et le tenseur χ(3) (susceptibilité non-linéaire d'ordre 3) à

l'échelle macroscopique. On a alors :

+...
6

1
+

2

1
+= EEE:γEE:βE:αμμ 0  , éq. 55

+...) ++(εP= 0 EEE:χEE:χE:χP (3)(2)(1)
0  . éq. 56

Cette fois-ci, dans un phénomène du troisième ordre, quatre ondes interviennent (mélange à

quatre ondes). Dans le cas de GTH ce mélange à quatre ondes est dégénéré puisque les trois

faisceaux excitateurs sont de même fréquence. La polarisation du troisième ordre, par une

combinaison linéaire des différents champs excitateurs, mène ici à un éventail très large de

phénomènes possibles puisque 44 combinaisons des fréquences sont possibles. Il est inutile de

tous les décrire mais la planche (fig. 4.1) en présente quelques un importants dans le cadre de la

microscopie non linéaire.

Suivant la même logique que pour la description des phénomènes de deuxième ordre, en

considérant un seul champ excitateur : )tωcos(EE 0 et en ne considérant que la polarisation du

troisième ordre, en scalaire, il vient après linéarisation :
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Cette expression fait déjà apparaitre la GTH (en 3ω) et il faut également remarquer le terme 









 )t(cosE

4

3
χε 2

0
)3(

0 .

Etant de même fréquence que la fondamentale, ce terme se rajoute au terme linéaire si bien qu'il

vient :
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t)(cos).EEχ
4

3
(χε(t)P 0

2
0

)3()1(
0ω  .

Comme pour la susceptibilite linéaire χ(1), χ(3) a un terme résonnant et non-résonnant

correspondant respectivement aux parties réelle et imaginaire. Ainsi, χ(3) associé à χ(1) modifie

l'indice de réfraction (terme non résonnant) et change aussi bien la phase temporelle que spatiale

de la pulsation d'excitation à ω. C'est l'effet Kerr optique. Mais par son terme résonnant, χ(3)

donne lieu à l'absorption/fluorescence deux photons qui même si elle est associée à χ(3) est,

comme le montre cette équation fonction de l'intensitée d'excitation au carré (Boyd, 2008, Itoh et

al., 2009). Par ailleurs, il est possible comme en fluorescence un photon de définir une section

efficace (Boyd, 2008, Pena, 2006) :

)γ(
cn

ωπ4
σ

22

22

2 Im


 , éq. 58

où  est le quantum d'action, n l'indice de réfraction du milieu et )γ(Im la partie imaginaire de

l'hyperpolarisabilité d'ordre 2. L'irradiance en F2P est alors :

2
2P2F IσηN

2

1
I  . éq. 59

où N est le nombre de molécules fluorescentes dans le volume focal, η le rendement quantique 

de F2P et I l'irradiance de la fondamentale.

Nous reviendrons plus loin, dans la partie résultat, sur ce thème de la fluorescence deux photons

qui a été largement exploitée dans le domaine de la microscopie non linéaire.

Deux autres phénomènes actuellement exploités en microscopie non linéaires sont la diffusion

Raman anti-Stokes cohérente (« Coherent anti-Stokes Raman Scattering », CARS en anglais) et

la diffusion Raman stimulée (« Stimulated Raman Scattering », SRS en anglais). Tous les deux

s'appuient sur la diffusion Raman mais à la différence de celle-ci, les deux phénomènes non

linéaires sont cohérents et nécessitent deux sources d'excitation (OPO, oscillateur) pour sonder la

vibration des liaisons chimiques d'intérêt (ωm sur la figure 4.1). L'avantage principal de ces

méthodes est d'offrir une dimension spectrométrique à la microscopie non linéaire. Cependant,

dans les faits, ces phénomènes restent principalement sensibles à certaines molécules comme les

lipides (Le et al., 2010). En CARS, un nouveau signal est créé alors qu'en SRS, il faut mesurer

une variation sur l'intensité des deux lasers d'excitation. La microscopie SRS (Saar et al., 2010)
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offre l'avantage, sur celle de CARS, de ne pas être sensible au bruit de fond provenant du solvant

(eau) : dans la mesure où CARS est un phénomène paramétrique donc sans dissipation, il est

moins spécifique que la SRS sur les vibrations moléculaires Raman.

Le phénomène de GTH suit exactement la même logique que nous avons décrite à propos de la

GSH. En particulier, le phénomène de GTH n'est possible qu'en considérant un ensemble

ordonné de molécules sinon le triplement de fréquence se réalise par la diffusion hyper-rayleigh

(Kim et al., 2003, Murzina et al., 2008).

De la même façon que pour la GSH, en dehors des cristaux anisotropes (Miyata, 2010), il est

impossible de réaliser l'accord de phase pour la GTH. Comme en GSH, la GTH ne peut donc,

dans un milieu homogène isotrope et de dispersion normale, ne se réaliser que sur une longueur

de cohérence fonction de la dispersion et de la focalisation.

En GSH, mis à part les valeurs de χ2, les géométries possibles pour la réalisation du signal de SH

en microscopie passent, comme conséquence de l'équation 46, par une inhomogénéité du χ2 (le

stroma l'offre justement par ses lamelles) ou par des interfaces « dopées » de dipôles

(expériences sur les membranes cellulaires). En GTH nous allons voir que ces inhomogénéités

optiques requises, peuvent soit tenir à n ou à χ3. Ainsi le tissu biologique offre également un

terrain particulièrement propice au contraste de GTH.
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Figure 4.1 Phénomènes d'optique non linéaire du troisième ordre exploités en microscopie

ω : fréquence fondamentale ; ωef : fréquence d'émission de fluorescence ; ωp : fréquence pompe ; ωs : fréquence

Stokes ; ωas : fréquence anti-Stokes ; ωm : fréquence de vibration moléculaire.
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4.2 Génération de troisième harmonique sur une interface

Comme nous l'avons déjà vu en fin de chapitre 3.1, les interfaces jouent, par le fait qu'elles

brisent les symétries des matériaux, un rôle important dans la GSH. En GTH, le problème de la

centrosymétrie ne se pose pas, la GTH étant liée à un terme impair de la polarisation

(démonstration chapitre 3.1) mais il a été montré rapidement par l'expérience que les interfaces

pouvaient générer un signal conséquent de TH, pouvant même rivaliser par sa simplicité, avec

les méthodes d'accord de phase dans les cristaux anisotropes (Tsang, 1995). C'est plus tard que

Barad et al. (1997) donneront une explication théorique plus précise à cette nécessité d'une

brisure de symétrie par l'interface pour le phénomène de GTH.

Étudions donc plus précisément et dans nos conditions, ce cas particulier de TH générée sur une

interface séparant deux milieux d'indices de réfraction ou de susceptibilité non linéaire d'ordre

trois différents. Ce développement permet d'établir l'irradiance totale cumulant les contributions

de part et d'autres de l'interface et de voir l'importance des caractéristiques optiques (n et χ3) sur

le signal de TH.

Géométriquement, l'hypothèse est celle d'une interface plane supposée normale à l'axe optique et

séparant les deux milieux semi-infini isotropes et homogènes du diélectrique. Cette interface

plane est donc perpendiculaire à la direction de propagation z de l’onde excitatrice supposée

gaussienne (fig. 4.2).

Par ailleurs dans ce calcul, les hypothèses suivantes sont posées pour rester dans le même cadre

théorique que celui que nous avons développé en GSH (voir le chap. 3.3.1) :

a) la TH n'est due qu'à la susceptibilité d'ordre 3 : elle ne découle pas d'ordres supérieurs,

b) les deux milieux étant supposés isotropes, les calculs peuvent se faire en scalaire,

c) le laser excitateur (fondamentale) est gaussien avant le condenseur et n'est pas diffracté

par la pupille arrière de celui-ci,

d) la fondamentale est également décrite, après le condenseur, par une gaussienne à

polarisation rectiligne,

e) seule l'émission vers l'avant est considérée (nous ne nous intéressons donc pas à la GTH

de surface). Cette émission est suffisament proche de l'axe optique pour supposer que la

TH soit également de forme gaussienne,



13 : Encore maintenant (Chang et al., 2010) le modèle gaussien, proposé par Boyd (1968) et repris par Barad et al. (1997) en

microscopie, de la génération de troisième (ou seconde) harmonique continue à être adopté et donne des résultats similaires aux

calculs numériques effectués dans le cadre de la théorie par résolution avec la fonction de Green.
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f) enfin, la fondamentale est supposée suffisamment focalisée pour que, même si la

dispersion existe, sa contribution soit négligée (voir plus loin éq. 62). Cette situation est

représentée par la figure 3.7 (a).

La solution gaussienne que nous avons posée pour la GSH est aussi possible dans le cas de la

GTH13. Le raisonnement reste donc le même pour la définition de la dépendance en z de

l'amplitude de la TH si bien que l'amplitude totale de TH s'écrit finalement
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où

)t3zk(i
33

3e)z,y,x(=A)t,z,y,x(E  .

Donc supposé monochromatique.

Donc de la même façon que pour la GSH, il vient :
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w 1
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où w0 est le col minimum de la fondamentale et b, son paramètre confocal.

λ

wπ2
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2
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ωn

πc2
λ

ω
 ,

où nω est l'indice du milieu à ω. 

De la même façon que pour la GSH (voir le chap. 3.3.2 éq. 34), la résolution latérale est facile à

définir avec ici N = 3 si bien qu'elle vaut :



98
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En revanche, pour la résolution axiale nous allons justement voir maintenant ce qu'elle vaut en

dévellopant le modèle gaussien de l'harmonique avec une focalisation prédominante sur la

dispersion (cas (a) de la figure 3.7).

Figure 4.2 Géométrie de l'échantillon à l’interface pour la modélisation de la GTH

Eω a son col minimum en z = 0, z étant l'axe de propagation. L'interface séparant les deux milieux est

perpendiculaire à z et sa position est en zi. Les milieux sont caractérisés dans le cas général, par leur indice de

réfraction n1 ou 2  à ω ou 3ω et par leur susceptibilité d'ordre 3 : χ(3)
1 ou 2.

zz=0 zi

n1(ω) n1(3ω)  χ
(3)

1 n2(ω) n2(3ω)  χ
(3)

2

Eω

y

x



99

Par ailleurs J3 vaut cette fois :
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où,

Δk = 3k1 - k3 .

Comme nous l'avions déjà dit à l'occasion du chapitre 3.3.3 en équation 39, cette intégrale n'est

pas résolvable analytiquement. Cependant il est possible de la considérer comme le produit des

deux fonctions :

2
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
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 .

f(z') représente la phase associée à la focalisation

et

'zkie)'z(g  .

g(z') représente le désaccord de phase de la fondamentale et l'harmonique

C'est ici que nous faisons intervenir l'hypothèse f) énoncée plus haut : si la dispersion est

négligeable devant la focalisation alors la périodicité de g(z') (longueur de cohérence lc) tend

vers l'infini : g(z') est supposée constante et vaut 1. Cette approximation est valable dans notre

cas puisque justement nous avons travaillé à une ON = 0.9 ce qui implique que f(z') varie sur

une échelle d'environ 2 μm, la longueur confocale, lorsque la longueur de cohérence dans  l'eau 

est d'environ 20 μm pour une fondamentale de 1064 nm (Débarre et al., 2007a). La suite du

développement mathématique menant à l’intensité totale est mise en annexe B.

L’équation 65 à la fin de cette annexe B, exprimant l’intensité de GTH dans ces hypothèses

optiques et géométriques, montre que si l'un des deux milieux est du vide, sa susceptibilité

d'ordre trois χ(3) étant nulle, il ne reste plus que le terme 1 ou le terme 2 et le terme d'interférence

résultant des produits croisés entre les deux milieux est lui aussi annulé. Dans ce cas, il est facile
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de remarquer combien l'interface, par le biais de la variable i
2ou1ς contenant zi, est nécessaire

pour générer le signal : lorsque celle-ci s'éloigne à l'infini, comme ce serait le cas dans un

matériau homogène, l'irradiance de TH tend bien vers zéro. Par ailleurs, pour la position de

l'interface fixée, le signal de TH décroit comme l'inverse au carré de z (variable 2ou1ς ).

L’irradiance totale au niveau du col et pour l’interface à la position du col (ITw,itw) (r, 2ou1ς et

i
2ou1ς = 0) a pour expression d’après l’équation 65 :
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Ainsi l’irradiance en transmission est dépendante sur les caractéristiques du matériau de la

différence au carré des termes
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En particulier, si les deux milieux ont le même indice de réfraction, l’irradicance n’est fonction

que de la différence au carré des χ3.

Ainsi ce développement mathématique montre que l'interface, ou plus largement une

inhomogénéité optique, est nécessaire pour générer le signal de TH avec un faisceau focalisé :

même dans le cas général il y a cette dépendance en

 2i
1ς1

1


sur les trois termes. Ainsi, le signal

de TH n'est pas généré dans un milieu homogène isotrope. D’ailleurs même si l'accord de phase
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réduit est validé, i.e. Δk = 3k1- k3 = 0 la TH ne peut pas être générée sous faisceau focalisé : nous

avons fait l'hypothèse que la dispersion était négligeable devant la focalisation mais nous aurions

aussi pu dire que nous ne prenions pas en compte le terme )k.z'exp(i de l'équation 62 en

imaginant un cristal permettant Δk = 0. Enfin, et ceci quel que soit la situation, plus le désaccord 

de phase est négatif, en fonction de la direction de propagation de la fondamentale, et moins le

signal est fort : dans notre cas d'interface entre deux milieux diélectriques homogènes et

isotropes, le désaccord de phase réduit est déjà négatif mais il est minimum pour une émission

dirigée vers l'avant.

Seule une onde parfaitement plane permettrait cette génération en bulk sous cette condition de

Δk = 0 . 

Ainsi pour pouvoir générer la TH en bulk avec un faisceau gaussien, donc avec focalisation, il

faut comme nous l'avons déjà introduit avec le chapitre de SH avoir un désaccord de phase

positif si nous considérons l'accord de phase réduit ou, formulé autrement, annuler l'accord de

phase incluant le vecteur de Gouy. Cette situation est possible avec l'utilisation adéquate d'un

cristal uniaxe ayant une forte biréfringence comme la calcite (Oron et al., 2003).

Résolution axiale

Pour la déterminer, nous pouvons considérer le cas simple où l'une des susceptibilités est nulle.

Si )3(
2χ est nul, alors il reste :
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Pour faire une mesure de la résolution axiale il faut faire un balayage suivant zi. Ainsi pour z et r

fixés, le signal est fonction de

 2i
1ς1

1



qui est une fonction lorentzienne de caractéristique

largeur à mi-hauteur b.
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Ainsi la résolution axiale pour la TH dans le modèle gaussien, avec Δkb << 1, vaut 

théoriquement le paramètre confocal. Exprimée en fonction de l'ouverture numérique

(ON = nimsinα) elle est (voir le chap. 3.3.2 2)) : 

))cos(1(n

76.0
z

im

ex
TH




 .

Pour conclure cette partie théorique, rappelons que la géométrie que nous décrivons ici est très

simple (interface entre deux milieux homogènes isotropes) et que les considérations que nous

avons déjà évoquées en GSH (voir les chap. 3.3.3 et 3.4.1 « Émission en arrière des

harmoniques ») restent évidemment valables dans le cadre de la théorie de la GTH sur

l'expression du désaccord de phase : influence de la mise en forme du faisceau (Carrasco et al.,

2006, Olivier et al., 2008), possibilité d'émission directe vers l'arrière en fonction de la taille de

l'échantillon ou de sa périodicité spatiale relativement à la longueur confocale (C.-F. Chang et

al., 2010a, Débarre et al., 2007b, Débarre et al., 2005). Les dimensions sur lesquelles est générée

l'harmonique (compromis entre b et lc) et donc la résolution, sont donc fonction de ces

caractéristiques.

4.3 Application de la microscopie de GTH à la biomédecine

4.3.1 Une microscopie particulièrement adaptée aux tissus frais

La GTH possède les mêmes avantages que la GSH endogène et c'est naturellement que la

microscopie de GTH s'est inscrite dans le prolongement des travaux en microscopie non linéaire

cohérente. Ainsi l'imagerie de GTH (IGTH) :

 est une méthode relativement simple : elle s'appuie sur la microscopie laser mais ne

nécessite pas de composant supplémentaire comme en microscopie confocale (filtres

spatiaux, disque de Nipkow…), elle ne nécessite qu'un oscillateur lorsque d'autres

méthodes demandent des sources plus complexes (OPO pour CARS et SRS) ;

 ne nécessite pas de marqueur. Le contraste de l’IGTH est donc endogène, ce qui limite

les problèmes physiologiques posés par l'introduction du fluorophores et parfois de sa

molécule porteuse (immunofluorescence) ;



103

 est une interaction élastique et n'implique donc pas, sous un certain seuil d'irradiance, les

problèmes posés par l'absorption : photoblanchiment, phototoxicité, photodomages…

Nous reviendrons plus en detail sur ce point dans le chapitre 5.2.2 6) « dommages laser

potentiels sur l’échantillon » mais c'est aussi pour cette même raison que les observations en

microscopie de génération d'harmoniques peuvent être plus longues contrairement à celle

réalisées en microscopie confocale.

Ainsi l’IGTH :

 a une certaine liberté sur la longueur d'excitation, n'en étant que peu dépendante ;

 permet l'excitation dans l'IR et donc une plus grande pénétration que dans le visible ;

 offre une haute résolution spatiale naturellement (sans sytème confocal) assurant une

observation 3D facilitée jusqu’à l’échelle cellulaire ;

 repose sur un signal cohérent et sensible à la polarisation de la fondamentale permettant

de sonder les orientations des structures de l'échantillon sondé (Chu et al., 2004, Oron et

al., 2003).

Cependant, contrairement à l'IGSH avec le collagène fibrillaire, l'IGTH ne requiert pas de

molécule particulière pour donner un signal.

En IGTH, les seules conditions sur le matériau sont celles des inhomogénéités optiques en (χ(3)

et/ou n). Ce mécanisme de contraste n'empèche pas que certaines molécules donnent un contraste

plus fort comme les lipides qui justement, ont un couple χ(3) et n, bien différent de celui de l'eau

(Débarre et al., 2006).

C'est donc naturellement que l'IGTH s'est invitée dans les méthodes d'imagerie en biologie. En

effet les tissus biologiques présentent un défi de contraste : les cellules sont bien souvent

transparentes par leur composition principale en eau et leur inhomogénéité tient justement bien

plus à des variations de caractéristiques optiques de réfraction que d'absorption. Par ailleurs les

lipides qui sont présents dans les membranes cellulaires (M. Muller et al., 1998, Squier et al.,

1998) permettent de révéler par la GTH facilement les contours exacts de la cellule même si le

signal peut aussi révéler les inhomogénéités intracellulaires (Barzda et al., 2005, Hsieh et al.,

2008, Yelin et al., 1999). En revanche les fluorophores endogènes (voir le chap. 6.1) ne sont

présents qu'à l'intérieur de la cellule et ne sont donc pas toujours aussi fiables
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morphologiquement. Des méthodes d'observation existent déjà pour imager des tissus frais et

nous avons eu l'occasion d'en parler déjà un peu plus tôt dans le chapitre consacré aux méthodes

cliniques utilisées en ophtalmologie cornéenne. Cependant comme nous l'avons vu

précédemment dans la théorie de la GTH, l'irradiance de la GTH s'appuie sur l'indice de

réfraction mais également sur la susceptibilité non linéaire d'ordre 3 et c'est justement cette

particularité qui offre un grand intérêt à cette méthode, lui offrant un jeu de contraste

supplémentaire par rapport à l'imagerie exploitant l'optique linéaire.

Les articles fondateurs de l'IGTH ont justement portés sur des études avec un objet à imager,

immergé dans un milieu ayant un indice de réfraction très proche de lui (Barad et al., 1997, M.

Muller et al., 1998). L'objet en question était une lamelle de verre présentée perpendiculairement

à l'axe optique et immergée dans une huile pour microscope. Les deux matériaux ont alors le

même indice de réfraction à la troisième décimale (1.516) (Barad et al., 1997) et suivent la même

tendance de dispersion (Cargile, 2012). Ainsi l'interface huile-verre parvient à générer car les

deux matériaux ont en fait une susceptibilité non linéaire d'ordre 3 différente. L'IGTH s'appuie

sur cette caractéristique supplémentaire du matériau mais une autre différence avec les méthodes

de contraste de phase en optique linéaire tient aussi au fait que la seule interface suffise en

microscopie de GTH alors que les microscopies linéaires fondent leur signal sur la différence de

phase accumulée entre les deux milieux (M. Muller et al., 1998).

C'est à partir de ce constat que cette microscopie de GTH était particulièrement adaptée à

l'observation des matériaux transparents, que des recherches se sont penchées sur les applications

de l'IGTH à la biologie. Les premiers travaux associé à cet effort ont été réalisés sur des coupes

fraiches de feuille et permettaient de voir les cellules végétales et leurs chloroplastes (M. Muller

et al., 1998) ou d'autres organelles de dimensions sub-microniques pour d'autres cellules (Barzda

et al., 2005, Hsieh et al., 2008, Yelin et al., 1999). Dans le chapitre de résultat d'IGSH/IGTH

comme outil d'observation anatomique de la cornée (voir le chap. 6.1) nous verrons par ailleurs

pourquoi la GTH offre une alternative intéressante à la microscopie F2P pour notre application.

Rapidement à partir des années 2000 les applications biomédicales ont donc commencé à se

diversifier pour explorer l'imagerie cellulaire en général dans différents tissus. Parmi ces

applications, nous pouvons citer l'IGTH sur la peau (Tai et al., 2005, Tsai et al., 2006), les

muscles (Chu et al., 2004, Rehberg et al., 2011), les globules rouges (Millard et al., 1999).
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Egalement de nombreux travaux ont exploré l'embryologie dans la mesure où la GTH offrait, par

sa sensibilité à la diffusion réduite dans l'IR et sa haute résolution spatiale, la possibilité

d'observer l'organisation et la dynamique cellulaire sur la totalité d'un embryon animal (Chu et

al., 2003, Débarre et al., 2006, Tserevelakis et al., 2010, Tserevelakis et al., 2011). C'est aussi à

l'occasion de ces études que l'innocuité de la GTH a pu être vérifiée en suivant le développement

de l'embryon.

A présent la microscopie GTH s'immisce même en neuroscience pour palier au manque de

résolution spatiales des imageries traditionnelles d'IRM (imagerie par résonnance magnétique) et

scintigraphie (Farrar et al., 2011). Par ailleurs, la sensibilité de la GTH aux lipides en fait un

outil de choix pour la détection des variations de myéline dans les maladies neurodégénératives

(Farrar et al., 2011).

4.3.2 Microscopie GTH en ophtalomogie

Enfin, la cornée n'avait pas été imagée en microscopie GTH avant nous mais plus généralement

l'IGSH et l'IGTH avaient été couplées pour imager la rétine chez un embryon (Sun et al., 2004).

Par ailleurs, la GTH donne un fort signal sur l'élastine et permet, dans la sclère, d'observer sa

prolifération pathologique (élastose) au sein du réseau de collagène qui, lui, est révélé par la

GSH (Sun et al., 2007).

Cependant, le collagène fibrillaire avait déjà été observé dans d'autres tissus (McConnell, 2007,

Tai et al., 2005) par l'IGTH et ces travaux précédents étaient également porteurs d'intérêt pour

ce que ce signal pouvait révéler dans le stroma cornéen, en plus des couches cellulaires.
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4.4 Conclusion

Ainsi, comme nous le verrons avec le chapitre 6 de résultat sur l'anatomie de la cornée, cet

organe offre un terrain particulièrement propice à l'imagerie de GTH, puisque justement son tissu

est particulièrement transparent tout en étant structuré sous forme de couches impliquant de

nombreuses interfaces optiques. Par ailleurs, la structure complexe protéique de la cornée qui est

composée de subtils changements du collagène que ce soit au sein d'une même couche comme

dans le stroma ou entre différentes couches (stroma et membrane de Descemet) peut en plus, de

la composante cellulaire, être a priori décodée par l'IGTH. Comme nous le verrons aussi sur les

résultats de chirurgie cornéenne (voir le chap. 8), la combinaision IGSH et IF2P ne permettrait

pas non plus de mettre en évidence la coupe intrastromale lamellaire comme peut le faire l'IGTH.
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5 OBJECTIFS ET METHODOLOGIES

Dans ce chapitre nous allons développer toute l'instrumentation associée au microscope qui a été

conçu dans le cadre du doctorat du laser femtoseconde au système d’acquisition et de traitement

des images de génération d’harmoniques. C’est aussi dans ce chapitre que nous aborderons la

question des dommages laser possibles pour ce type d’imagerie non linéaire cohérent. Nous

vérifierons justement que nous avons toujours travaillé dans cette marge de sécurité. Nous

présenterons aussi des expériences nous ayant permis de vérifier que la résolution spatiale en

IGTH obtenue concordait avec celle prévue par notre modèle théorique décrit dans le chapitre 4.

5.1 Méthodologie, objectifs et démarche

Méthodologiquement l'instrument devait répondre aux trois axes de recherche qui sont présentés

dans les résultats plus loin dans le mémoire : imagerie pour l’anatomie, imagerie pour la

chirurgie et imagerie pour les greffes cornéennes/tissu reconstruit. Pour décrire l'anatomie de la

cornée ou faire l'imagerie des incisions chirurgicales, sur le plan macroscopique, il fallait pouvoir

balayer sans restriction de distance, les échantillons utilisés. En effet ceux-ci pouvaient présenter

une très grande variabilité quant à leur épaisseur et si certains étaient plus conventionnels sur le

plan de l'observation microscopique (tissu reconstruit en boîte de Petri) d'autres ont requis un

montage qui n'aurait pas pu être réalisé facilement dans un microscope commercial biologique.

Le jeu des deux balayages optiques ou échantillons décrit plus loin, nous a permis d'explorer ces

différentes échelles et d'approcher des conditions expérimentales proches de l'in vivo qui

représente le but ultime en génie biomédical. Le balayage échantillon a permis d'acquérir des

images transversales de la cornée sur de grandes distances. Le balayage optique s'est révélé

particulièrement intéressant lorsque nous avons voulu explorer plus en détail la structure de la

cornée reconstruite. Cette problématique de la variabilité des épaisseurs d'échantillons nous a

également amené à penser des solutions particulières pour la détection en transmission.

Par ailleurs, l'un des grands enjeux de cette imagerie non linéaire de la cornée était de savoir si

nous pouvions réaliser l'épi-détection avec des niveaux de signal en SH ou TH qui nous

permettent de voir les mêmes structures cornéennes qu'en transmission où le signal est plus fort.



108

Cette question est cruciale dès lors que le projet implique des ambitions cliniques en imagerie

médicale optiques comme nous avons déjà eu l'occasion d'en parler à l'occasion du passage

« concept d'épi-détection » dans le chapitre 2.2.1. Notre montage et les expériences que nous

avons menées ont montré que rien ne s'opposait fondamentalement à ce que cette détection soit

réalisable et le passage à une instrumentation clinique serait donc concevable moyennant une

optimisation de la détection pour permettre un plus grand rapport signal sur bruit.

Enfin, nous n'étions pas particulièrement intéressés à réaliser des expériences résolues en

polarisation car nous ne tenions pas spécialement à explorer la structure fine du stroma cornéen.

Cependant cette recherche est comme nous l'avons vu dans les chapitres précédents, très active et

il serait intéressant d'implémenter sur notre système les composants associés, pour approfondir

plus spécifiquement les problématiques qu'offre cette couche cornéenne.

5.2 Description du microscope et de son instrumentation associée

Les trois planches sur les pages suivantes donnent la vue d'ensemble du montage expérimental.

Ainsi celui-ci peut être décomposé en trois grandes parties qui sont :

 la source laser,

 le microscope lui-même,

 l'électronique et l'informatique pour réaliser la détection, l'acquisition et le traitement des

images.

Dans ce chapitre nous décrirons donc successivement ces différentes composantes dans l'ordre

logique depuis la source jusqu'à la production des images de microscopie d'harmoniques. Nous

expliquerons aussi la raison des choix associés à ce matériel opto-électronique et développerons

lorsqu'il y a eu lieu de le faire sa caractérisation.
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Figure 5.1 Source laser et alignement (vue d'au-dessus)

O : oscillateur YbKGW ; DL : diode laser ; GT : polariseur Glan-Taylor ; ABS : absorbeur du faisceau restant du

GT ; P : périscope ; M : miroirs ; L R : lame réfléchissante amovible pour contrôler le train d'impulsion sur

ABS
GT

λ/2

O

P

PH

DL

VM
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photodiode ; PH : photodiode ; M A : miroir amovible pour l'alignement avec la DL ; VM : vers le microscope.

Figure 5.2 Microscope (vu de profil)

E : entrée du faisceau excitateur ; M : miroirs ; P : périscope ; TB : Tête de Balayage ; Br : Breadboard ; Lo : lentille

oculaire ; M A : miroir amovible pour éclairage par lampe halogène (LH) ; LT : lentille de tube ; D : miroirs

dichroïques entre harmoniques (H) et harmoniques et IR (IR) ; PM : photomultiplicateurs pour SH ou TH ; O Cd :

objectif condenseur ; LI : liquide d'immersion ; E : échantillon ; O Cl : objectif collecteur ; PTE : platines de
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translation pour l'échantillon. Les repères x,y,z (identifiés par un chiffre) indiquent une translation possible manuelle

ou automatique. Pour les PMs, le même système de translation les porte en transmission et épi-détection.

Figure 5.3 Détection et acquisition

LTH : lumière TH déjà en partie filtrée par le dichroïque pour les deux harmoniques. PM : photomultiplicateur avec

deux filtres passe-bande collés sur sa fenêtre pour filtrer complètement la TH ; A B : alimentation du PM blindée ;

BNC : câbles BNC ; G : boitier de réglage du gain blindé pour le PM ; F B : fils pour le contrôle du gain du PM

entourés d'un blindage torsadé ; Rc : résistance de charge (1 ou 10 MΩ) ; BC BNC : boitier de connexion BNC pour 
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BC BNC
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les différents canaux de détection ; ORDI et C ACQ : ordinateur et carte d'acquisition. Par ailleurs C CBO et C PTE

sont respectivement les cartes de contrôle pour le balayage optique et pour les platines de translation de l'échantillon.

5.2.1 Source laser

1) Choix de la source :

Principalement un laser ayant pour application la microscopie non linéaire doit avoir deux

caractéristiques :

 impulsions courtes régime femtoseconde,

 longueur d'onde dans le proche IR.

Par rapport au premier point, nous avons vu dans la théorie de la génération d'harmoniques que

le signal est en 1/τ pour la SH et en 1/τ2 pour la TH. Par ailleurs travailler avec un oscillateur à

taux de répétition élevé, pour une valeur de puissance moyenne fixée, permet d'avoir des

impulsions qui chacune, sont de faible énergie et ne risquent pas de tomber dans les phénomènes

recherchés de coupe laser. La condition d'avoir une irradiance élevée de la fondamentale pour

générer les harmoniques facilement est donc bien remplie avec les impulsions femtosecondes et

en même temps la puissance moyenne de la fondamentale peut rester relativement basse pour ne

pas endommager l'échantillon.

Sur le second point, l'intérêt pour le proche IR s'explique pour deux raisons. La première est liée

à la diffusion : quel que soit le modèle considéré (diffusion de Mie ou Rayleigh), la diffusion

devient moins conséquente pour de plus longues longueurs d'onde. Or ceci est appréciable en

microscopie, car si la diffusion est limitée alors la fondamentale peut continuer à être focalisée à

des profondeurs plus importantes tout en conservant sa puissance et sa qualité qu'elle avait en

surface de l'échantillon (Ntziachristos, 2010). Le focus en reste d'autant meilleur (son

élargissement est limité) et permet de conserver une bonne résolution spatiale.

Le second intérêt à travailler dans le proche IR tient au fait qu'au-dessus de 700 nm et jusqu'à

1300 nm, l'absorption de l'eau est minimale : c'est ce qui est appelé la « fenêtre de transparence

». Au-dessus de 1300 nm des bandes d'absorptions de l'eau sont excitées et peuvent causer des

échauffements locaux du tissu (Campagnola, 2008), ce qui majore l'IR exploitable. Comme les

milieux biologiques sont justement constitués principalement d'eau, travailler dans cette région

est un bénéfice appréciable. Cependant, travailler à 800 nm, comme peut l'offrir un oscillateur
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Ti:Sa est dur si l'imagerie doit exploiter la TH, dans la mesure où celle-ci est générée dans ce cas

à environ 266 nm (UV-C) : les tissus sondés autant que les optiques, si celles-ci ne sont pas

traitées spécifiquement pour cet UV lointain, absorbent beaucoup et laissent au final peu de

signal à détecter. En biologie cet UV-C est par ailleurs fortement toxique même si les

harmoniques sont émises à des puissances très faibles. Par ailleurs, la diffusion est forcément très

importante à de telles longueurs d'onde. Enfin, comme nous le verrons plus loin dans la

discussion sur les dommages laser (voir le chap. 5.2.2 6)), ceux-ci viennent aussi du fait que des

fluorophores endogènes sont susceptibles d'absorber en deux photons dans un IR trop proche

(justement celui du Ti:Sa) et donc d'induire une phototoxicité.

Le laser que nous avons donc choisi définitivement pour nos études est l'oscillateur t-pulse,

commercialisé par la société Amplitude Système (France), et est décrit ci-après.

2) Oscillateur t-pulse :

L'oscillateur t-pulse est basé sur un milieu de gain Yb :KGW. La matrice est le cristal de

tungstate de potassium et de gadolinium (KGd(WO4)2 ou KGW). Le dopant est l'ion Ytterbium

faisant partie de la famille des terres rares. Sa largeur spectrale de fluorescence autour de 1030

nm est suffisamment large pour lui permettre d’amplifier des impulsions brèves dont fs. Son

spectre d'absorption autour de 980 nm et sa section efficace conséquente lui permet d'être pompé

efficacement par un laser diode. La faible différence entre la longueur d'onde de pompe et celle

de l'émission laser permet d'expliquer la faible déperdition thermique dans le cristal. La figure

5.4 présente le diagramme de Jablonsky de l'Ytterbium. La figure 5.5 présente les principaux

composants de l'oscillateur.

Parmi eux, il faut remarquer :

 le miroir SESAM (SEmiconductor Saturable Absorber Mirror) : ce miroir semi-

conducteur à absorbant saturable est le composant qui permet d'assurer la création des

impulsions ultrabrèves fs. Ce miroir non linéaire a un coefficient de réflexion qui

augmente avec l'irradiance incidente. Par ailleurs, le rayonnement laser doit concilier la

gamme spectrale permise par le gain du cristal dopé avec les modes longitudinaux permis

par la cavité du laser. Le miroir SESAM va sélectionner, par son principe de réflexion

non linéaire, que les modes les plus intenses au détriment des autres. Il réalise le blocage

de modes de façon passive. Rapidement, le laser atteint un état d’équilibre où une seule
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impulsion de très grande intensité et de courte durée circule dans la cavité laser. A chaque

aller-retour, lors de sa réflexion sur le coupleur de sortie, une partie de cette impulsion est

extraite et constitue le rayonnement émis, qui est donc constitué d’un train d’impulsions,

séparées temporellement par la durée d’un aller-retour dans la cavité ;

Figure 5.4 Diagramme de Jablonsky du dopant Ytterbium

 les miroirs GTI (Gires Tournois Interferometer) : ils servent à compenser la dispersion

positive induite par le cristal non linéaire, celle-ci pouvant élargir les impulsions. De tels

miroirs pourraient être aussi utilisés pour précompenser les optiques entre le laser et

l'échantillon, cependant cet équipement n'est pas aussi absolument nécessaire que si nous

voulions exploiter des impulsions autour de 50 fs (ou moins) qui seraient bien plus

influencées par le phénomène (W. Wang et al., 2010). La conséquence est comme nous

l'avons mentionné plus haut, que nous aurons moins de signal et qu'il faudra donc

compenser un peu en augmentant la puissance moyenne.

pompe

980 nm

laser

1030 nm
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Figure 5.5 Oscillateur t-pulse

(a) description des composants du laser t-pulse (b) tracé du faisceau laser depuis le milieu de gain jusqu'au coupleur

de sortie, les chiffres indiquant l'ordre de parcours.

D : diode laser ; OMF : optiques de mise en forme du laser diode pour focalisation sur le milieu de gain ; G : milieu

de gain ; S : miroir SESAM ; MC ; miroirs concaves ; TC : thermocouple (mesure température dans l'oscillateur) ;

GTI : miroir ; CS : coupleur de sortie.
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Le Tableau 1 ci-après résume les caractéristiques du t-pulse

CARACTÉRISTIQUE VALEUR

Puissance moyenne 2 W

Taux de répétition 50 MHz

Durée de pulsation 200 fs

Largeur spectrale 5.6 nm

Longueur d'onde centrale 1030 nm

Taille de faisceau ≈1.2 mm 

après 30 cm de propagation depuis la fenêtre de

sortie de l'oscillateur

Tableau 1 Caractéristiques optiques de l'oscillateur t-pulse

Ces données du constructeur ont aussi été vérifiées expérimentalement, que ce soit :

 par le puissancemètre (Gentec, Québec, Canada) pour la puissance totale mais aussi à

différents autres endroits du montage : après le polariseur Glan-Taylor jusqu'à la mesure

sous l'objectif condenseur,

 par une photodiode connectée à l'oscilloscope (Tektronix TDS 1012B, Beaverton, OR)

pour le train d'impulsion,

 par un spectromètre (Ocean Optics Inc., Dunedin, FL) pour les caractéristiques

spectrales,

 par la méthode de mesure au hacheur pour la mesure de dimension du faisceau.

3) Composants sur le banc optique
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Les différents miroirs de réflexion (par opposition aux miroirs dichroïques utilisés dans le

microscope) dessinés sur la figure 5.1 étaient des miroirs métalliques or ou argent du fournisseur

Thorlabs (Newton, NJ) dont la courbe de réflexion est particulièrement adaptée pour le proche

IR. La combinaison d’une lame λ/2 et d’un polariseur Glan-Taylor (Thorlabs) est le moyen le 

plus souvent utilisé pour faire varier la puissance du laser excitateur tout en permettant une

résistance aux dégâts que le laser peut justement occasionner en sortie directe.

5.2.2 Microscope

Vue d'ensemble

D'une façon générale le microscope a été pensé pour une visée ophtalmologique. C'est cette

perspective qui a fixé la géométrie du montage et explique par exemple que le microscope soit

droit plutôt qu'inversé pour accueillir des animaux. Pour la même raison, le périscope sur la

figure 5.2 et la tête de balayage sont tous les deux fixés sur des platines de translation (repères 1

et 2) pour permettre un déplacement de l'objectif au-dessus d'un œil tout en conservant

l'alignement laser : les optiques principales du microscope peuvent ainsi être déplacées tout en

conservant le centrage du laser d'excitation dans les miroirs et les lentilles. Il a été également

décidé dès le début du doctorat, de travailler avec une structure complètement modulable plutôt

qu'avec un microscope commercial (souvent de microscopie deux photons) auquel nous aurions

dû apporter des modifications nécessaires pour l'adapter à l'imagerie d'harmoniques. Cette

structure permet par ex. d'être complètement libre sur l'objectif condenseur et sur la façon de

détecter les signaux. Ainsi toute la structure opto-mécanique verticale représentée sur la figure

5.2 a été achetée au fournisseur Afoptical (Fremont, CA) ou chez Thorlabs pour bénéficier de

cette modularité.

Enfin un point critique a été le balayage : en effet comme la microscopie de génération

d'harmonique est une microscopie laser, la constitution d'image nécessite obligatoirement un

balayage du point focal à travers l'échantillon. Il en résulte deux façons de procéder :

 soit le balayage est effectué par le déplacement de l'échantillon librement suivant les trois

directions de l'espace : deux platines de translation assurent le déplacement horizontal

tandis qu'un micromètre motorisé est actionné pour déplacer l'échantillon verticalement,

le long de l'axe optique (qui sera donc dans la suite pris comme l'axe z). Dans ce cas le
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faisceau reste fixe le long de l'axe optique au-dessus de l'échantillon. C'est le balayage

échantillon ;

 soit le balayage est effectué par le faisceau laser suivant les directions orthogonales à

l'axe optique (donc suivant x,y) pour réaliser les observations en face (par opposition aux

observations transversales qui contiennent l'axe optique et l'un des deux autres). Le seul

axe restant pour déplacer l'échantillon est alors le long de l'axe optique. C'est le balayage

optique.

L'avantage du balayage échantillon est que sa mise en œuvre est relativement simple par rapport

au balayage optique puisque ce dernier demande justement l'implémentation supplémentaire de

la tête de balayage avec un alignement optique plus délicat. Par ailleurs réaliser une image par

balayage échantillon permet de choisir complètement librement les dimensions du champ

d'observation : l'image pourra tout aussi bien être carrée que rectangulaire mais surtout elle ne

sera pas limitée dans n'importe quelle direction. Ce balayage se compare à celui effectué en TCO

avec les A-scan et les B-scan et nous avons vu combien il était important de pouvoir imager la

cornée fraiche de profil (anatomie, pathologie, chirurgie). Nous y reviendrons dans les chapitres

de résultats. C'est également par le balayage échantillon que nous pouvons aussi acquérir des

profils de signal de SH et TH le long de l'épaisseur de la cornée. Ces profils à une dimension

(1D) qui s'acquièrent très rapidement permettent d'évaluer tout de suite l'épaisseur de la cornée et

les signaux le long de cette longueur avant de lancer des acquisitions d'images dans les couches

d'intérêt de la cornée.

Le balayage optique impose un champ d'observation maximal (voir plus bas sur le système

afocal et l'annexe A sur les calculs optiques) et il faut alors mettre les images côte à côte,

horizontalement ou verticalement, pour agrandir l'observation. Cependant le balayage optique est

habituellement préféré car il permet de réaliser des observations en face plus rapidement que par

le balayage échantillon, les miroirs galvanométriques ayant généralement des performances

dynamiques plus poussées que les platines de translation. Cependant ces performances de vitesse

restent tributaires de l'acquisition comme nous le verrons par la suite.

Voyons maintenant plus dans le détail les différents éléments du montage de microscope.

Tout le montage schématisé en figure 5.2 est placé sous une boîte de contreplaqué peinte en

noire (les signaux d'intérêt étant dans le visible et le proche UV) spécialement conçue pour isoler
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le microscope de toute lumière parasite de l'éclairage du laboratoire. Des rideaux noirs

permettent à l'utilisateur d'accéder facilement au montage. Ainsi le montage présenté en figure

5.2 mais aussi la chaîne d'acquisition représentée dans la figure 5.3 sont placés sous cette boîte

de dimension L = 120 cm, l = 90 cm et h = 90 cm. Un seul petit trou est percé dans le

contreplaqué pour permettre l'arrivée du faisceau excitateur (position E fig. 5.2). Ainsi depuis

cette position on rencontre successivement :

1) Miroir et périscope

Le périscope en cette position permet au faisceau d'être dirigé vers un trou percé dans le

« breadboard » de la tête de balayage. Au-dessus de ce trou, la tête de balayage est centrée de

telle façon que le faisceau parvienne toujours au centre des deux miroirs galvanométriques.

Comme il a été dit précédemment le montage permettrait de déplacer l'objectif condenseur au-

dessus d'un œil, en reliant le condenseur non pas à la structure verticale fixe mais au

« breadboard » qui peut être translaté. L'idée est que le miroir du périscope doit être tourné vers

la direction dans laquelle le mouvement de translation est effectué et déplacé simultanément

d'autant que le « breadboard » est déplacé. Comme cette translation serait de tout au plus 1 cm au

vu des 2 m (voir l’annexe A) qui séparent l'oscillateur de la tête de balayage, ceci n'aurait aucun

impact pour le système afocal d'adaptation de faisceau pour l'objectif condenseur (voir plus loin).

Pour une translation du « breadboard » suivant z (images transversales ou pile d'images en face)

cette condition est toujours réalisée mais pour un déplacement suivant x ou y, le miroir du

périscope doit être tourné d'exactement 90° pour passer d'une direction horizontale à l'autre et

suivre le mouvement du « breadboard ».

Dans les expériences que nous avons menées nous avons cependant laissé attaché l'objectif à la

structure verticale car les protocoles ne nécessitaient pas ces déplacements (l'échantillon étant

petit et translatable).

2) Tête de balayage

La tête de balayage, avec ses deux miroirs tournant autour d'un axe (miroirs galvanométriques),

est indispensable pour réaliser le balayage optique de l'échantillon en face, i.e. les observations

suivant le plan perpendiculaire à l'axe optique de l'objectif condenseur. Le modèle utilisé dans

notre montage est le XLR8-10 de Nutfield Technology Inc. (Windham, NH). C'est une boite

métallique contenant :
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 les deux miroirs galvanométriques argent chacun de 10 mm d'ouverture utile,

 les cartes de servo-amplificateur pour chacun des deux miroirs,

 une carte d'interface digital/analogique.

Dans l'ordinateur, une carte de contrôle de la tête de balayage pour bus PCI est insérée. Cette

carte de contrôle vient avec une bibliothèque DLL pour Windows XP. Les fonctions de la DLL

peuvent être appelées par LABVIEW 8.2 ((National Instruments, Austin, TX) pour opérer les

mouvements désirés (voir le chap. 5.2.2 10) b) sur l'intégration). Cette tête de balayage a été

achetée sans optique intégré pour que nous puissions réaliser notre propre système afocal

nécessaire pour notre application (voir chapitre suivant).

3) Système afocal

Celui-ci est constitué de deux lentilles convergentes hémisphériques (notées LT et LO sur la

figure 5.2). Dans un microscope optique plein champ « conventionnel », la fonction de ces deux

lentilles serait davantage à voir sous l'aspect formation de l'image de l'échantillon par l'objectif

de collection : il faut une lentille de tube (LT) pour un objectif corrigé à l'infini et il faut un

oculaire (LO) pour agrandir en image à l'infini, cette image faite après la lentille de tube. L'œil

utiliserait cette dernière image pour la focaliser sur la rétine. Dans notre cas, la démarche est

différente car l'objectif d'intérêt est l'objectif condenseur et ce même système afocal joue ici les

deux fonctions suivantes (nous reviendrons sur la question de l'objectif collecteur dans le

chapitre 5.2.2 7) sur les échantillons et la collection optique) :

La première est de jouer le rôle d'élargisseur de faisceau pour adapter la taille du faisceau entre

ce qu'elle est après la tête de balayage et ce qu'elle doit être au niveau de l'objectif condenseur

(i.e. de la taille de la pupille arrière de ce dernier). Pour cette raison le système est afocal puisque

d'un faisceau collimaté, les deux lentilles doivent donner un autre faisceau collimaté. Par ailleurs,

en microscopie optique, la théorie (Murphy, 2001) impose que pour profiter pleinement de la

résolution spatiale qu'offre l'ouverture numérique de l'objectif, il faut illuminer pleinement la

pupille arrière. Ce qui revient, en microscopie laser, à ce que le col minimal du faisceau laser

coïncide avec cette pupille arrière.

La seconde fonction est propre à l'utilisation du balayage optique et non échantillon. Elle

consiste à imager le point d'incidence du laser sur le premier miroir galvanométrique (point qui

est donc immobile) sur la pupille arrière de l'objectif condenseur. Cette condition assure que le
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faisceau laser ne bougera pas autour de sa position centrée lors du déplacement des miroirs

galvanométriques sur la pupille, et permettra ainsi d'avoir une puissance constante sous l'objectif

(ainsi que la résolution spatiale). L'annexe en fin de thèse présente le calcul qui a permis de

choisir les deux lentilles convergentes du balayage optique.

4) Miroirs dichroïques, filtres passe-bande

Les filtres utilisés dans le montage sont de deux natures : d'une part les miroirs dichroïques

permettent de séparer les différentes lumières entre elles (fondamentale, seconde et troisième

harmonique), d'autre part les filtres passe-bande assurent que les détecteurs ne reçoivent que la

lumière de seconde ou de troisième harmonique en éliminant les deux autres signaux et la

lumière parasite environnante. Les harmoniques sont donc centrées sur (1030 nm)/2 soit 515 nm

et (1030 nm)/3 soit 343 nm respectivement pour la SH et la TH. Par ailleurs, les largeurs à mi-

hauteur supposant une enveloppe gaussienne pour la pulsation, sont de (5.6 nm)/ 2 = 4.0 nm

pour la SH et (5.6 nm)/ 3 = 3.2 nm pour la TH (Campagnola, 2008).

Certaines équipes de recherche peuvent rajouter un filtre passe-bas pour éliminer l'IR de la

fondamentale mais si les filtres passe-bande ont une densité optique suffisante en dehors de leur

fenêtre de transmission, ils suffisent. Par ailleurs, nous cherchions dans le montage la plus

grande compacité, i.e. tenter de minimiser au maximum la distance séparant l'échantillon du

détecteur. En épi-détection cette question est particulièrement importante car les signaux sont

déjà faibles et assurer cette condition nous a permis de récupérer encore davantage de lumière

qui même si elle provient du foyer, peut diverger par la diffusion que l'échantillon a impliquée.

Ainsi l'objectif condenseur (et collecteur en épi-détection), et les deux miroirs dichroïque (D H et

D IR en fig. 5.2) sont vissés sur une même pièce opto-mécanique (sorte de boule à différentes

ouvertures) et la distance entre la pupille arrière de l'objectif et la fenêtre d'un des deux

photomultiplicateurs n'excédait pas 8 cm. Ainsi, sur le montage ces différents filtres sont :

 le miroir dichroïque pour la séparation IR et harmoniques : avant l'objectif condenseur, sa

fonction est de transmettre l'IR du laser oscillateur et de réfléchir les harmoniques qui

sont dans le visible quand celles-ci sont épi-détectées. C'est par définition un miroir froid

mais de meilleure qualité optique (planéité et qualité de surface) que la normale, les

miroirs froids étant généralement destinés aux applications d'éclairage plutôt que

d'imagerie. En transmission, il est possible de mettre le même miroir dichroïque sous
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l'objectif collecteur comme l'illustre la figure 5.2, mais encore une fois les filtres passe-

bande suffisent pour filtrer l'IR. Les caractéristiques spectrales de ce miroir dichroïque,

modèle 565drxru w/ar Chroma Technology Corp. (Rockingham, VT, US) sont les

suivantes : la longueur d'onde de coupure est 565 nm, il réfléchit au minimum 90 % entre

330 nm et 547 nm et transmet au minimum 80 % entre 600 nm et 1100 nm ;

 miroir dichroïque pour séparation des harmoniques : tout de suite après le miroir

dichroïque précédent, un second miroir dichroïque est placé pour séparer les deux

harmoniques. Les caractéristiques spectrales de ce miroir dichroïque, modèle 435dcsp

Omega Optical (Brattleboro, VT, US) sont les suivantes : la longueur d'onde de coupure

est 435 nm, il transmet plus de 80 % pour 330 nm et réfléchit plus de 90 % pour 515 nm ;

 filtre passe-bande pour détecteur : ils permettent donc la détection exclusive des signaux

d'intérêt. Pour la détection de la seconde harmonique, les caractéristiques spectrales de ce

filtre, modèle 515bp30 Omega Optical (Brattleboro, VT, US) sont les suivantes : la

longueur d'onde centrale est 515 nm, la largeur à mi-hauteur est 30 nm, la transmission a

515 nm est 74 % et la densité optique en dehors de la zone de transmission (UV-

1150 nm) est au minimum de 4. Ainsi pour assurer une coupure efficace de toute lumière

non désirée, nous avons fixé deux de ces filtres directement sur la fenêtre du

photomultiplicateur (PM).

Pour la détection de la troisième harmonique, les caractéristiques spectrales de ce filtre, modèle

xf1001 Omega Optical (Brattleboro, VT, US) sont les suivantes : la longueur d'onde centrale est

330 nm, la largeur à mi-hauteur est 80 nm, la transmission a 330 nm est 76 % et la densité

optique en dehors de la zone de transmission (UV-1150 nm) est au minimum de 4. Pour assurer

une coupure efficace de toute lumière non désirée, nous avons également fixé deux de ces filtres

directement sur la fenêtre du PM.

5) Détection

Enfin pour finir la description de cet appareillage de détection, décrivons succinctement le PM

(fig. 5.3), détecteur qui s'avère indispensable lorsqu'il est question d'enregistrer les signaux

d'harmoniques qui sont de l'ordre du nW. Dans le montage nous avons deux mêmes PMs de

modèle H9305-04 de Hamamatsu (Hamamatsu, Japon) que nous disposons suivant le mode de

collection désiré (voir le chap. 5.2.2 7) échantillon et collection optique). Dans la figure 5.2, les
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PMs sont ainsi représentés soit tous les deux en transmission, soit tous les deux en épi-détection

mais certaines expériences ont aussi nécessité d'en mettre un en transmission et l'autre en épi-

détection. Ces PMs dont l'usage est typiquement conseillé pour la microscopie non linéaire, ont

l'avantage d'être compacts, avec dans leur boitier la source haute tension pour les dynodes, et

cette taille permet de les disposer relativement facilement dans le montage. Nous avons aussi

choisi ces PMs car ils ont une sensibilité pratiquement constante entre 300 et 600 nm de quelques

dizaines de mA.W-1 sur la photocathode, plage spectrale justement nécessaire pour les deux

harmoniques. Cette même sensibilité est par ailleurs très amortie dans l'IR, diminuant ainsi la

détection de la fondamentale. Par ailleurs, ce modèle en particulier, a un courant d'obscurité très

faible typiquement de 0.1 nA, ce qui assure un S/B appréciable pour les signaux d'harmoniques

les plus faibles.

Enfin pour régler le gain du PM un petit montage analogique extérieur (fig. 5.3) avec un

potentiomètre utilisant un voltage de référence du PM est monté dans une boite en aluminium

pour assurer un blindage contre les interférences électromagnétiques. Dans ce même esprit de

contrer tout bruit environnant une alimentation a été spécialement conçue : elle utilise une puce

LM317, régulateur linéaire de tension, alimentée par deux piles. Par un potentiomètre, il est

possible de fixer exactement la tension pour l'alimentation des PMs et cette source de tension est

particulièrement stable et a une durée de vie sur plusieurs mois.

6) Objectif condenseur

L'objectif condenseur est une pièce maitresse en microscopie laser : autant en collection il n'est

pas absolument nécessaire de créer une image point du point focal dans l'échantillon par une

optique convergente (voir le chap. 5.2.2 7) échantillon et collection optique), autant le laser

d'excitation doit être correctement focalisé pour obtenir un éclairage optimal (i.e. plan) de

l’échantillon. Par ailleurs la question des aberrations chromatiques se pose également puisqu'en

épi-détection le même objectif qui focalise l'IR excitateur doit collecter en microscopie non

linéaire, depuis le même point, du visible (SH) et du proche UV (TH).

Pour choisir notre objectif condenseur nous n'avions pas de contrainte opto-mécanique

particulière, en particulier en ce qui a trait à la longueur parfocale de celui-ci puisque la

modularité de notre microscope laisse toute liberté pour l'agencement des optiques. Ainsi nous

avons acquis l'objectif LUMPLFL (Olympus, Tokyo, Japon) de grandissement (G) 60X (si
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combiné avec la lentille de tube du standard Olympus f = 180 mm), d'ouverture numérique (ON)

0.9 à immersion à eau et de distance de travail (D.T.) 2 mm. Cet objectif offre le meilleur

compromis pour les spécifications qui nous importent :

 il transmet et est donc corrigé de façon optimale entre 340 et 1100 nm ;

 il permet d'avoir une forte ON pour atteindre une résolution spatiale qui permette

l'observation fine des cellules. Une telle ON forte permet, par ailleurs, de générer les

harmoniques tout en limitant la puissance moyenne de l'excitation sur l’échantillon. Avec

cette ON de 0.9 et grâce à l'immersion à eau, une D.T. importante reste possible pour

l'exploration du tissu en profondeur. Celle-ci permet de couvrir allègrement l'épaisseur de

la cornée porcine et a fortiori celle humaine. Ainsi d'autres équipes de recherche

(Morishige et al., 2006) ont travaillé à une ON de 1.3 pour chercher davantage de détail

structural, mais cet effort doit être payé par une D.T. qui ne permet alors, que d'observer

un côté de la cornée. Par ailleurs, cette puissance optique requiert une immersion à huile,

ce qui pose d'autres problèmes avec un tissu qui est composé principalement d'eau ;

 il permet tous les types de microscopie (universel), ce qui est nécessaire car en

microscopie d'harmoniques, la microscopie à champ clair est la base : il ne faut pas par

ex. d'anneau d'occultation dans l'objectif comme la microscopie à contraste de phase en

demande. Il ne faut pas non plus que l'objectif modifie la polarisation du champ

électrique de la fondamentale ou de celui des harmoniques. Enfin cet objectif ne nécessite

pas de lamelle pour couvrir l'échantillon (lamelle couvre-objet) car étant à immersion à

eau son application première est physiologique, ce qui en fait une optique parfaitement

adaptée pour l'observation des tissus frais voire en situation in-vivo.



14 : la microscopie non linéaire offre l'avantage d’un foyer d’émission plus petit que celui du microscope confocal 1P : c'est le

foyer image au niveau du détecteur qui est filtré pas le diaphragme mais dans l'échantillon il suit la dépendance linéaire, ce qui

implique que les photodommages peuvent s'étendre bien au-delà du foyer.

15 : l'UV généré par la TH reste proche (343nm) mais surtout la puissance en jeu est très faible (nW) et ainsi nìmplique pas les

risques qu'il y a en fluorescence 1P où il faut justement excité dans un UV plus lointain et à plus forte irradiance.
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Dommages laser potentiels sur l'échantillon :

Puisque l'objectif condenseur est le dernier élément optique que le faisceau excitateur rencontre

avant d'interagir avec l'échantillon, cette section est l'occasion de discuter des photodommages

que ce faisceau IR pourrait occasionner. En effet, même si nous n'avons pas exploré cette

question expérimentalement, le sujet étant très complexe de par les multiples processus et degrés

de photodommages, nous nous devions de savoir quelle était la plage de sécurité généralement

admise dans la littérature scientifique. Pour qu'il y ait photodommage il faut nécessairement qu'il

y ait absorption de la lumière par le tissu (Débarre, 2006, Itoh et al., 2009, Konig, 2008, Vogel et

al., 2003), i.e. dépôt d'énergie. Cette absorption photonique est alors le siège possible de

différentes voix de photodommages biologiques : l'absorption linéaire14 peut donner lieu à un

échauffement ou à une photochimie toxique pour la cellule : les UV énergétiques sont

particulièrement néfastes pour les noyaux cellulaires15. Comme nous l'avons dit précédemment le

laser à gain Yb:KGW opérant à 1030 nm élimine le risque d'absorption de l'eau et donc son

échauffement que nous aurions au-delà de 1300 nm. Par définition, la génération d'harmonique

n'est pas un phénomène impliquant l'absorption comme c'est le cas en fluorescence, et les risques

photochimiques et d'échauffement sont écartés par ce phénomène. Cependant un risque

d'absorption multiphotonique sur les espèces endogènes est à considérer et pour l'éviter il faut

donc que la longueur d'onde de l'excitation ne corresponde pas à l'absorption d'une espèce

chimique endogène. Ainsi, le laser Ti:Sa peut poser ces problèmes car justement entre 700 et 900

nm, il est possible d'exciter plusieurs fluorophores métaboliques (voir le chap. 6.1) et même le

collagène I (Débarre et al., 2006, Hovhannisyan et al., 2008, Zipfel et al., 2003b). En revanche,

un IR plus lointain au-dessus de 1000 nm permet d'éviter ces risques de fluorescence à deux

photons (Barzda et al., 2005).

En fait le seul risque qui reste à considérer est celui du claquage optique (voir le chap. 2.1.4 2)),

car en augmentant l'irradiance pour essayer d'avoir plus de signal d'harmonique, on atteint

obligatoirement le seuil. Si nous calculons justement l'irradiance crête que l'échantillon subit au

foyer de notre objectif condenseur, nous obtenons, dans le cadre d'une description gaussienne du

faisceau après le condenseur :
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Soit avec une surface de faisceau de 2
rω.π

2
r

moy

ω.π.τ.Cad

P
I  . éq. 27

où pour le laser excitateur :

I est son irradiance ; Pmoy, sa puissance moyenne ; Cad, la cadence laser, τ, la durée d'impulsion 

et ωr le rayon du faisceau de focalisation qui s'écrit comme nous l'avons vu précédemment à

l'occasion de la question de la résolution latérale :

ON

λ52.0
ω ex

r


 ,

où λex. est la longeur d'onde du laser excitateur (fondamentale à 1030 nm) ; ON, l'ouverture

numérique du condenseur.

Soit l'application numérique suivante sachant que nous n'avons jamais excéder plus de 100 mW

de puissance moyenne sous l'objectif condenseur Olympus.
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soit 8.99∙1015 W.m-2- ou 0.89 TW.cm-2 .

Or d'après les travaux d'imagerie d'harmonique qui ont été menés sur la viabilité en embryologie,

cet ordre de grandeur est tout à fait tolérable pour l'échantillon vivant sous cet IR au-delà de

1000 nm (Débarre et al., 2006) et permet même une observation sur plusieurs heures d'affilé.

Dans une autre étude, Squirrel et al. (1999) vont dans le même sens de cette observation

puisqu'avec des conditions très proches des nôtres, la seule chose qui limite leur puissance

moyenne d'excitation sur l'échantillon est la présence des fluorophores que l'équipe a

volontairement injectés pour le marquage des mitochondries.
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7) Échantillon et collection optique

La question de la collection en transmission est intimement liée dans nos expériences, à

l'échantillon que nous observons. En revanche, l'épi-détection est toujours réalisée par la même

configuration du microscope. L'échantillon peut donc se présenter sous les trois formes

suivantes :

a) un objet épais et complètement opaque qui ne permet alors que l'épi-détection,

b) un objet de 7-8 mm d'épaisseur,

c) un objet de moins d'1 mm d'épaisseur.

Avant de passer en revue ces différentes situations expérimentales de microscopie, détaillons les

échantillons biologiques que nous avons utilisés et leur protocole de préparation. Le cas

particulier de la cornée reconstruite est développé dans le chapitre de résultat correspondant.

Les yeux de porc sont obtenus d'un abattoir dans les 6 heures qui suivent leur mort. Ils sont

conservés en chambre humide à 4°C jusqu'à l'expérience. Une chambre humide est un flacon où

l'œil est placé au fond sur une gaze humidifiée de solution physiologique équilibrée, ce flacon

étant fermé hermétiquement. Cette conservation assure une fraicheur pour être au plus près de la

situation in vivo et permet de limiter l'oedémisation du tissu. En particulier, aucun de nos

résultats ne présente d'observation d'échantillon (cornée native ou reconstruite) fixée par

immersion dans le paraformaldéhyde. Les observations sur un échantillon pouvaient durer 2-3

heures en comptant les interruptions nécessaires expérimentales et nous utilisions un échantillon

qu'une seule fois par expérience de microscopie.

Ces yeux peuvent être présentés de trois façons différentes pour le microscope, correspondantes

au trois cas mentionnés plus haut :

a) il est possible de conserver le globe entier, auquel cas la collection des harmoniques

générées dans la cornée est réalisée en épi-détection ;

b) il est possible de ne conserver que le segment antérieur : cornée et cristallin restent alors

rattachés par l'iris et la sclérotique (fig. 2.2 (a), 5.6 (b) et 5.7 (a)). Cette préparation offre

l'avantage de présenter la cornée avec sa courbure naturelle tout en permettant une

détection en transmission ;
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c) enfin la cornée peut être complètement isolée, auquel cas seul un petit cadre de

sclérotique est conservé autour, et l'iris est détaché. Cette dernière préparation offre les

deux possibilités de collection des signaux en transmission et en épi-détection.

Voyons à présent, comment le microscope est configuré suivant ces différents cas de figure.

Figure 5.6 Segment antérieur

(a) globe oculaire. (b) segment antérieur après découpe le long des pointillés.

a) globe entier

Dans ce cas l'œil est monté dans un porte échantillon ne laissant dépasser que la cornée et

possédant des « remparts » pour assurer l'immersion de la cornée dans le gel ophtalmique tout le

long de l'expérience d'imagerie. Le gel ophtalmique est un gel couramment utilisé sur les

instruments ophtalmiques cliniques : Tear-gel (Novartis, Basel, Suisse). Son indice de réfraction

est n=1.339 à 20°C sous une longueur d'onde de 589 nm (pour l'eau sous les mêmes conditions,

il vaut : n = 1.332). Cet ensemble est placé directement sur les platines de translation de

l'échantillon.

b) Segment antérieur

Le segment antérieur entier peut être déposé et maintenu sur une lame de microscope de silice

fondue. Dans la mesure où l'échantillon est trop épais, dans ce cas, pour permettre à l'objectif de

collection en transmission d'atteindre la cornée vu sa D.T., nous avons alors placé directement le

(a) (b)
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PM sous la lame de microscope. La distance séparant la cornée de la fenêtre du PM reste

suffisamment courte pour que malgré la divergence du faisceau émis, il soit possible d'avoir un

très bon niveau de signal, que nous avons même vérifié meilleur que dans une configuration

conventionnelle de détection en transmission (avec objectif de collection) puisque dans ce

dernier cas le faisceau subi différentes réflexions ou absorptions par les optiques qu'il croise.

Dans cette situation, aucune optique de collection n'est placée pour faire l'image du foyer

d'illumination et le segment antérieur lui-même n'assure pratiquement pas de fonction optique

puisqu'il y a application du gel ophtalmique et que le foyer est sur la cornée. Cependant,

l'imagerie reste possible puisque la microscopie laser permet, comme le ferait un sténopé, une

bijection permanente entre les points parcourus pendant le balayage et le voltage que fournit à ce

moment le photomultiliplicateur.

Dans le même esprit nous avons également conçu un porte échantillon simulant une chambre

antérieure lorsque seule la cornée est conservée (fig. 5.7 (b)). Par ex. certains microkératomes

automatiques (voir le chap. 2.1.4. 1)) ne peuvent être utilisés que sur une cornée isolée. Or une

telle cornée avec un capot, qui ne bénéficie plus de la pression de la chambre antérieure (cas du

segment antérieur ou globe) est très difficile, expérimentalement, à observer avec un objectif

condenseur à immersion eau, le fin capot tenant difficilement en place et se fripant. En plaçant

cette cornée coupée dans ce porte échantillon qui maintient une pression sous la cornée, il est

alors possible d'en faire l'observation en transmission. Par ailleurs, le cylindre creux sous la

cornée est en aluminium et avantage la collection de l'harmonique vers le PM. La seule

restriction à cette configuration est qu'il n'y a pas la possibilité de détecter les deux harmoniques

simultanément en transmission.

c) Cornée isolée

Dans ce cas, la cornée entourée d'un peu de sclérotique est déposée sur la lame de microscope

avec l'épithélium tourné vers la lame de microscope : la légère courbure restante et le poids de

l'ensemble permettent d'assurer un bon contact avec la lame de microscope (distance minimisée

pour la D.T. de l'objectif collecteur) ainsi qu'une inertie permettant même l'imagerie par

translation de l'échantillon. Cette configuration a été utilisée lorsque nous voulions nous

concentrer sur l'imagerie des couches postérieures de la cornée avec la détection simultanée des
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deux signaux en transmission afin d'avoir un signal plus fort. La cornée reconstruite dont

l'épaisseur était d'une cinquantaine de microns rentre aussi dans ce même schéma de collection.

Figure 5.7 Préparations expérimentales pour observer en transmission les cornées avec leur courbure

(a) préparation avec le segment antérieur. (b) préparation pour cornée isolée avec chambre antérieure artificielle. La

cornée est coincée par le pas de vis de la partie mobile en gris. La lame de microscope est collée sur cette partie

mobile. Pour (a) et (b), le PM est approché et centré au plus près sous la lame de microscope.

OCd : Objectif condenseur ; C : Cornée ; Cr : Cristallin ; LM : Lame de microscope.

Dans ce cas de figure de détection des deux signaux en transmission, nous avons choisi l'objectif

Plan NeoFluar de grandissement (G) 63X (si combiné avec la lentille de tube du standard Zeiss

f=165 mm), d'ouverture numérique (ON) 0.75 sec et de distance de travail (D.T.) 2 mm (Carl

OCd

C

Cr

LM

6.0
mm

1.1 cm

C

LM

(a)

(b)
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Zeiss Microimaging, Jena, Allemagne) avec correcteur d'épaisseur réglable de lamelle couvre-

objet. Cet objectif offre le meilleur compromis pour les spécifications qui nous importent :

 comme l'objectif condenseur, il transmet et est donc corrigé de façon optimale entre 340

et 1100 nm ;

 il permet d'avoir une forte ON tout en conservant une D.T. qui permette de réaliser la

mise au point sur toutes les couches de la cornée isolée. Nous avons vu dans la partie

théorique que le profil radiatif des harmoniques dépendait de différents facteurs

(focalisation, structure de l'échantillon…). Cependant, si nous nous plaçons, comme nous

l'avons développé dans les chapitre de théorie, dans l'hypothèse des faisceaux gaussiens

pour les harmoniques générées, alors celles-ci ont une divergence divisée par 2 pour la

SH et par 3 pour la TH par rapport à celle de la fondamentale, ce qui revient à avoir

une ON d'au moins 0.9/ 2 soit 0,64. Nous avons donc une certaine marge qui permet de

collecter de façon optimale les signaux en transmission (puissance des signaux, résolution

spatiale) ;

 enfin comme l'objectif condenseur celui-ci permet également tous les types de

microscopie (universel).

8) Résolution spatiale

Puisque nous venons de développer la question de la collection optique, intéressons-nous à

présent à la question de la résolution spatiale du microscope GSH/GTH.

Comme nous l'avons vu en théorie, la résolution latérale ne pose pas de problème dans le type de

microscopie que nous faisons : la forte ON employée et le phénomène même de génération

d'harmoniques, permet facilement d'atteindre une résolution latérale de quelques centaines de

nanomètres, résolution qui permet donc de facilement réaliser de l'imagerie cellulaire. En

revanche, nous savons que la résolution axiale est une question plus délicate, d'autant plus que

notre application sur la cornée demande justement à pouvoir résoudre axialement des structures

pouvant être très fines. Nous aborderons donc ici la résolution axiale avec des mesures sur le

signal de TH et dans un souci de simplification, nous nous contenterons de nous intéresser à sa

caractérisation en transmission.
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Rappelons tout d'abord la formule théorique de la résolution spatiale axiale pour la GTH à ON

forte. Comme nous l'avons vu dans le chapitre 4.2, la résolution axiale en TH sur une interface

optique sous une forte ON, vaut théoriquement la longueur confocale b, soit exprimée en

fonction de l'ouverture numérique, ON = nimsinα : 

))cos(1(n

76.0
z

im

ex
TH




 .

Dans ce qui suit, nous allons voir si les mesures expérimentales sont justement en accord avec

cette valeur théorique. Une expérience qui est souvent menée à cette fin, est de réaliser le profil

1D le long de l'épaisseur d'une lame de verre, les interfaces de celle-ci offrant l'opportunité de

mesurer de façon simple, cette résolution axiale.

Cependant cette mesure est effectuée sur un matériau inorganique et il est important de voir

également ce que vaut cette résolution spécifiquement sur la cornée. Nous verrons donc ensuite

la caractérisation de la résolution axiale de la TH dans ce cas.

a) Mesure de la résolution axiale de TH sur une lame de verre

Ainsi, l'échantillon est une lamelle couvre-objet de verre de silice. La TH est générée avec

l'objectif Olympus avec immersion et est collectée en transmission avec l'objectif de collection

sec Zeiss. La figure 5.8 (a) montre le graphique général montrant les deux interfaces de la lame.

Nous remarquons tout de suite que les deux pics ont une différence notable d'intensité mais ceci

s'explique simplement par le fait que les deux interfaces ne séparent pas les mêmes milieux dans

les deux cas. Or l'interface postérieure étant entre deux milieux d'indice de réfraction plus

différents (verre-air) que l'interface antérieure (gel-verre), il n'est pas étonnant que la seconde

interface génère un signal plus fort. Les figures 5.8 (b) et 5.8 (c) agrandissent les deux pics.
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Figure 5.8 Mesure de la résolution axiale en TH sur lamelle couvre-objet

Objectif condenseur : objectif Olympus ON 0.9 avec immersion et collection en transmission avec l'objectif de

collection sec Zeiss. (a) Profil axial 1D sur les deux interfaces. (b) pic de l'interface gel-verre avec largeur à mi-

hauteur (double flèches). (c) pic de l'interface verre-air.

(a)

(b)

(c)

gel verre air

Signal TH,
(UA)

Signal TH,
(UA)

Signal TH,
(UA)

z (μm)

z (μm)

z (μm)
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● Sur le pic de l'interface gel-verre 

La largeur à mi-hauteur (LMH) mesurée sur cette figure vaut : 2.0 μm. Sur trois mesures, nous 

trouvons une résolution axiale de 2.1±0.1 μm. Vérifions si cette valeur est en accord avec le 

calcul théorique de la résolution de TH en fonction de l'ON :

A.N. :


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Ce qui est en accord avec la mesure.

● Sur le pic de l'interface verre-air 

La largeur à mi-hauteur (LMH) mesurée sur cette figure vaut : 3.4 μm. Sur trois mesures, nous 

obtenons une LMH de 3.4 ± 0.1 μm. Pour expliquer ce résultat d'élargissement de la résolution 

axiale par rapport à la mesure qui est faite en surface sur l'interface gel-verre, il faut prendre en

compte la réfraction entre le gel (eau à la première décimale) et le verre. Ce qui implique que

dans la formule théorique, le demi-angle associé à l'ON 








3.1

9.0
sin 1 doive être remplacé par

celui induit par cette réfraction. En prenant l'indice du verre de silice de la lamelle à 1.5 à 1.0 μm 

(Polyanskiy, 2012), l'expression de la résolution spatiale donne :
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Il y a un écart entre cette valeur théorique et les mesures effectuées mais mis à part la réfraction,

la résolution peut également être dégradée par la diffusion d'un matériau même si celui-ci est de

bonne transparence. Les mesures que nous présentons maintenant sur la cornée apportent

justement un éclairage supplémentaire sur ce point.
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b) Mesures de la résolution axiale de TH sur la cornée porcine

Il n'est pas évident que la résolution axiale que nous avons mesurée sur la lame de verre soit la

même pour notre échantillon biologique. En effet dans le cas de la cornée, l'indice de réfraction

du milieu d'immersion et celui de la cornée sont très proches ; nous ne savons pas comment dans

ce matériau, également transparent, la diffusion influence la résolution ; et enfin est-ce que le fait

de collecter l'harmonique sans objectif de collection a une conséquence sur cette caractéristique

microscopique.

Par ailleurs, mesurer la résolution sur un échantillon biologique ne pose pas de problème s'il est

possible de savoir par une autre méthode de plus haute résolution spatiale, en l'occurrence la

microscopie électronique, que des détails ou des interfaces sont vraiment « abruptes ». Comme la

microscopie électronique montre des transitions de matériau très courte à la surface de la cornée

et entre l'épithélium et le stroma, à l’échelle du nm, ces objets peuvent être considérés comme

des interfaces pour y faire les mesures de résolution. Par ailleurs, les pics de signal de TH qui y

sont mesurés sont bien constitués de suffisamment de points pour ne pas être confondus avec du

bruit.

Ainsi, nous avons pris deux séries de mesure à partir de l'image de la figure 5.9 qui est tirée de

nos expériences d'imagerie sur la cornée incisée (voir le chap. 8). L'échantillonnage latéral y était

de 20 μm puisque l'observation était macroscopique (en l'occurrence pour suivre l'incision).  
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Figure 5.9 Mesure de la résolution axiale en TH sur la cornée

Objectif condenseur : objectif Olympus ON 0.9 avec immersion et est collectée en transmission suivant le montage

de la figure 5.7 pour collecter vers le PM. (a) vue d'ensemble de la cornée en IGTH. (b) et (c) sont des

agrandissements de (a) pour montrer plus spécifiquement où les profils 1D ont été choisis : trait rouge pour la

surface et trait bleu pour l'interface epithelium/stroma (en profondeur il était possible de prendre plusieurs mesures

sur un même profil dans une limite de 10 μm de l'interface).

(a)

(b) (c)

z (μm)

x (μm)

z (μm)

x (μm)

x (μm)
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Tous ces profils 1D ont été choisis sur des interfaces où l'inclinaison de celle-ci est très légère au

vu du voisinage de telle façon que nous soyons proches de la même situation d'incidence qu'avec

les mesures sur lame de verre. Ainsi :

 huit profils 1D sont extraits de l'image pour réaliser la mesure de la résolution axiale TH

en surface de la cornée. Ces mesures sont équivalentes à celle de la première interface sur

la lame de verre, puisque le faisceau excitateur n'est pas encore réfracté mais avec la

différence que cette fois il n'y a pas d'objectif de collection mais le montage de la figure

5.7 ;

 huit profils 1D sont extraits de l'image pour réaliser la mesure de la résolution axiale TH

à hauteur de l'interface épithélium/stroma. Cette position est choisie car l'entrée dans le

stroma offre, comme nous l'avons toujours remarqué, un regain de signal pour la TH, ce

qui permet de facilement suivre cette interface et cibler les endroits où elle est normale à

l'axe optique. Par ailleurs cette profondeur reste toujours à peu près la même dans la

cornée saine, autour de 0.12 mm contre ≈ 0.18 mm pour l'épaisseur de la lame de verre. 

Cependant ces mesures n'interrogent que la part d'influence potentielle de la diffusion sur

la dégradation de la résolution axiale TH puisque la réfraction est négligeable entre

l'extérieur et l'intérieur de la cornée, les deux milieux (gel/cellules) étant d'indice de

réfraction très proche.

Sur les huit mesures de pic à l'interface gel/cornée, la résolution axiale TH obtenue est de : 2.0 ±

0.2 μm ce qui est en accord avec les mesures avec la lame de verre, prouvant ainsi qu'en 

collectant la lumière comme l'impose cet échantillon, la résolution reste garantie.

Sur les huit mesures de pic à l'interface épithélium/stroma, la résolution axiale TH obtenue est

de : 2.4 ± 0.3 μm. Ainsi, alors que la réfraction entre l'extérieur et l'intérieur de la cornée est très 

faible avec l'utilisation du gel ophtalmique, la résolution axiale tend à augmenter légèrement par

rapport à ce qu'elle est en surface, sans doute à cause d'une certaine l'inhomogénéité du tissu. Cet

écart pourrait également expliquer la différence qu'il reste entre la valeur théorique sur la

seconde interface de verre et la mesure expérimentale, justement de quelques centaines de

nanomètres.

Ainsi pour résumer sur cette question de la résolution spatiale, les mesures que nous avons

effectuées en TH en transmission sur des interfaces proches de l'orthogonalité avec l'axe optique,
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interfaces qui se présentent à plusieurs reprises dans la cornée ne serait-ce que par les différentes

couches anatomiques, donnent des résultats en adéquation avec ce que prévoit la théorie que

nous avons développée autour de la GTH. Par ailleurs, la dégradation de cette résolution avec le

sondage en profondeur se justifie en bonne partie par l'influence de phénomènes relevant de

l'optique linéaire comme la réfraction ou la diffusion.

c) Échantillonnage

Pour conclure sur cette question de la résolution, abordons en quelques lignes la question de

l'échantillonnage. D'après le théorème de Nyquist-Shannon, la fréquence d'échantillonnage doit

être au moins égale au double de la fréquence de ce que l'on veut observer. Ainsi, si nous

voulons observer un objet d'une structure spatiale très fine avec les pleines capacités de

résolution spatiale (axiale ou latérale) du microscope, il faut théoriquement échantillonner à la

moitié de ces valeurs de résolution spatiale. Dans toutes les expériences que nous avons menées

nous ne l'avons jamais fait. A ceci deux raisons :

 la première cohérente avec le Théorème de Nyquist-Shannon, est que justement nous

n'avions pas besoin d'observer des détails si fins : lorsqu'il est question d'observer la

cornée dans son ensemble comme dans la figure 5.9, il faut voir la forme de la cornée

comme une onde spatiale de très faible fréquence (de l'ordre du mm) et échantillonner

avec des pas latéraux de l'ordre de 60 μm n'est pas en désaccord avec cet objectif 

d'observation. Pour ce qui est des cellules le but était principalement de visualiser les

membranes cellulaires et le noyau et les échantillonnages dans ces expériences étaient

suffisants pour révéler les interfaces sur une dizaine de points ;

 la deuxième était pratique car autant nous pouvons prendre autant de point que l'on veut

sur l'axe d'acquisition (pour autant que cela ne contrarie pas l'électronique d'acquisition

voir plus loin), autant augmenter le nombre de pas pour une même distance suivant l'autre

axe doit se payer au prix d'une acquisition au final plus longue quel que soit le type de

balayage (par échantillon ou optique).
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9) platine de translation et micromètre automatique pour le déplacement de l'échantillon :

Pour clore ce chapitre autour de l'échantillon, mentionnons le matériel permettant le déplacement

de celui-ci.

Pour le déplacement vertical de l'échantillon (le long de l'axe optique), nous utilisons un

micromètre automatique dont la pointe pousse une barre solidaire de la plaque portant les

platines de translation sur lesquelles est fixé le porte échantillon. Ce micromètre qui a une

distance de translation de 12.5 mm est le modèle MP20S 2phase-025 de la compagnie Micos

GmbH (Eschbach, Allemagne).

Pour le déplacement horizontal, les deux platines de translation qui peuvent couvrir un

déplacement de 26 mm sont du même modèle : MT-40 de la compagnie Micos GmbH.

Les deux platines et le micromètre sont commandés par une même carte de contrôle venant avec

une bibliothèque DLL pour Windows XP. Les fonctions de la DLL sont encore appelées par

LABVIEW 8.2 pour opérer les mouvements de translation désirés (voir le chapitre sur

l'intégration en 5.2.2 10) b)).

10) Acquisition :

Cette partie est schématisée en figure 5.3.

a) Électronique

Le signal issu du PM est un courant. Cependant, que ce soit pour faire une mesure sur

l'oscilloscope ou sur la carte d'acquisition, il faut convertir ce courant en tension. Nous avons

exploré plusieurs solutions, mais la plus simple que nous ayons retenue a été de brancher sur le

PM une simple résistance de charge. Comme les courants détectés restent tout de même faibles,

tout en parvenant à se détacher du bruit de fond d'obscurité de la boîte noire, il est préférable de

mettre une impédance entre 1 et 10 MΩ pour que les voltages obtenus occupent de façon 

optimale la plage dynamique de la carte d'acquisition. Bien sûr une telle valeur d'impédance,

limite la vitesse d'acquisition de par la fréquence de coupure induite pour ne pas déformer le

signal acquis, déformation qu'il est par ex. possible d’observer si à l’occasion de l’acquisition

d’un signal de TH sur une interface, la vitesse de balayage à travers cette interface est trop

grande. En utilisant une source de signal périodique et en y branchant cette impédance, cette

fréquence de coupure vaut environ 300 Hz.
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Cependant comme la performance de vitesse ne nous importait pas tant que ça dans les

expériences que nous menions (nous n'avions pas besoin d'observer de phénomènes rapides),

cette amplification linéaire du signal nous convenait. Ainsi au plus vite nous avons acquis des

images à une vitesse de balayage de 125 μm.s-1 comme par ex. pour le balayage optique si on

prend en compte la résolution latérale théorique de TH comme période spatiale minimale à

balayer (≈  400 nm). 

Une optimisation possible de la détection pourrait consister à utiliser un amplificateur à détection

synchrone pour augmenter encore davantage le rapport signal sur bruit en prenant la cadence

d’un hacheur optique sur le trajet de la fondamentale comme référence.

Enfin le voltage converti par la résistance de charge est porté par un câble BNC à un boitier de

connexion pour les deux PMs, boitier de connexion qui assure également un bon blindage contre

le bruit (BNC-2110, National Instruments, Austin, TX). Enfin ce boitier est connecté à la carte

d’acquisition (PCI-6122S, National Instruments, Austin, TX) qui offre, entre autres, l’avantage

d’un échantillonnage simultané des signaux.

b) Intégration

Pour le pilotage des mouvements (platines de translation, micromètre, miroirs galvanométriques)

et la synchronisation de ceux-ci avec l’acquisition nous avons utilisé LABVIEW 8.2, qui est un

logiciel de référence pour les commandes et mesures depuis un ordinateur à l’aide d’un langage

de programmation relativement simple puisque graphique. Ainsi comme dans les autres

langages de programmation il y a la possibilité de créer différentes fonctions s'appelant les unes

les autres, fonctions qui dans LABVIEW sont appelées « virtual instrument » (VI). Nous verrons

en particulier comment le balayage échantillon a été conçu pour réaliser une acquisition d'un

profil 1D.
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Interface utilisateur pour balayage échantillon

Les premières acquisitions que nous avons réalisées ont été celles utilisant le balayage

échantillon dans la mesure où nous voulions d'abord imager macroscopiquement : cette échelle

nous offrait des références simples pour évaluer notre imagerie :

 profil 1D pour l'épaisseur à comparer avec les mesures de pachymétrie et répartition des

deux signaux sur les différentes couches. Les profils 1D ont toujours été réalisés avec le

balayage échantillon puisque celui-ci donnait les positions et permettait le déplacement

suivant z ;

 image 2D x,z (transversales) pour évaluer la courbe de la cornée.

Comme le balayage échantillon permet des translations sur de grandes distances, ce balayage

était particulièrement pertinent pour « découvrir » globalement la cornée

Ainsi le programme associé a été pensé de telle façon qu'il permette :

 un déplacement de l'échantillon sans acquisition juste pour pouvoir se positionner dans

une zone d'intérêt ;

 une acquisition 1D le long d'un axe, donc le plus souvent le long de l'axe de la cornée ;

 une acquisition 2D qui pouvait combiner librement deux des trois axes même si

typiquement le balayage échantillon était principalement utilisé dans ce cas pour des

observations transversales.

Les deux pages suivantes présentent d'une part l'environnement général et d'autre part

l'acquisition 1D et les paramètres associés.

L'interface comporte ainsi des indicateurs de position, de voltage sur les différents canaux ainsi

que des fenêtres graphiques pour contrôler tout de suite après l'expérience de mesure, la qualité

de l'acquisition 1D ou 2D. Cependant les signaux sont définitivement traités (graphiques,

images) avec un autre logiciel, en l'occurrence le logiciel Igor Pro 6.0.5.0 (wavemetrics, Lake

Oswego, OR).
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Figure 5.10 Vue d’ensemble de l’interface LABVIEW pour le balayage échantillon

a : indicateurs de position ; b : indicateurs de connection ; c : indicateurs des voltages sur les différents canaux ; d :

bloc de commande pour les déplacements, les acquisitions 1D et 2D ; e : commandes d’arrêt de l’expérience en

cours ; f : graphes pour les acquisitions 1D et 2D.

a b c

d

e

f
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Figure 5.11 Détail de l'interface LABVIEW pour l'acquisition de profil 1D

Le bloc d dans la figure 5.10, représente le tableau de commande que ce soit pour spécifier une

position particulière avant le lancement d'une acquisition, lancer une acquisition 1D ou enfin 2D.

La figure 5.11 présente justement le tableau de commandes pour un profil 1D. On y spécifie

 l'axe suivant lequel le profil doit être acquis (« AxisNr ») ;

 l'échantillonage, i.e. le pas entre chaque mesure de voltage (« Data Distance ») en mm ;

 la distance (par exemple l'épaisseur de la cornée) sur laquelle l'acquisition doit être

réalisée (« Distance ») en mm ;

 la vitesse à laquelle le balayage échantillon doit être effectué en (« Velocity ») mm.s-1,

 sur le balayage échantillon, l'accélération (en mm.s-2) devait être précisée. Elle était

choisie de telle façon que la longueur d'accélération ou de freinage vaille quelques

microns.

Ainsi l'acquisition est synchronisée au mouvement des platines via le programme.

En résumé l'algorithme pour l'acquisition 1D qui sert de base pour réaliser aussi les images peut

se décomposer sous la forme suivante. LABVIEW offre un VI assistant d'acquisition pour

interagir avec la carte d'acquisition. En particulier cet assistant a besoin des paramètres suivants :

le nombre de points d'acquisition, la fréquence temporelle à laquelle ces points sont acquis et ce
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qui déclenche l'acquisition. Ce même VI communique ensuite cette matrice de voltages qui est

soit directement affiché par les graphiques proposés par LABVIEW soit enregistré dans des

fichiers txt. pour une utilisation ultérieure. Ainsi pour une acquisition 1D, en spécifiant, comme

illustré dans la figure 5.11 de l'interface utilisateur, ces quatre paramètres en plus de l'axe sur

lequel le profil doit être effectué, il est possible de les combiner pour avoir les entrées

nécessaires à l'assistant d'acquisition :

 le signal est acquis au moment où la vitesse spécifiée était atteinte et donc constante. Il

est possible de calculer ce temps nécessaire et de le prendre comme entrée pour attendre

le déclenchement de l'acquisition ;

 la valeur pour data distance divisée par celle de la vitesse donne la fréquence temporelle à

laquelle les points doivent être acquis ;

 enfin en connaissant la distance sur laquelle la vitesse est constante, il vient la durée sur

laquelle l'acquisition doit être faite et avec la fréquence d'acquisition que nous venons de

mentionner il est possible de spécifier pour l'assistant d'acquisition le nombre de points

total désiré sur le profil.

Ainsi pour réaliser une image il suffit d'utiliser cette même approche puisque l'acquisition n'est

réalisée que sur un axe : aucun point de voltage n'est acquis sur la distance d'incrément séparant

chaque ligne d'acquisition. Le balayage optique décrit plus bas présente justement l'interface

utilisateur pour la réalisation des images dans ces expériences.
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Interface utilisateur pour balayage optique

Pour le balayage optique, la logique algorithmique est restée globalement la même avec le même

cadre général illustré ci-dessous et un panneau de commande pour spécifier les paramètres pour

le placement du faisceau et les acquisitions 2D.

Figure 5.12 Vue d’ensemble de l’interface LABVIEW pour le balayage optique

a : indicateurs de position ; b : indicateurs des voltages sur les différents canaux ; c : indicateurs de connection ; d :

bloc de commande pour les déplacements et les acquisition 2D (voir page suivante) ; e : commande d’arrêt de

l’expérience en cours ; f : graphes pour les acquisitions 2D.

a b c

d

e

f
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Figure 5.13 Détail de l'interface LABVIEW pour l'acquisition de profil 2D

Pour les acquisitions d'image, les commandes étaient donc les suivantes

 la distance sur laquelle l'acquisition doit être réalisée (« data axis distance ») est ici

donnée en bits sachant que expérimentalement nous avions 4000 bits pour 48 μm (voir 

l’annexe A) ;

 l'axe suivant lequel le profil doit être acquis (« data axis ») (dans la mesure où le balayage

optique n'est à utiliser que pour des images en face l'axe n'est à choisir qu'entre x ou y (1

ou 2) et l'autre est par défaut celui d'incrément) ;

 l'échantillonnage est sur le « data axis » fixé par « number of samples » qui rapporté à la

« data axis distance » permet d'avoir le pas d’échantillonnage. Sur l'axe d'incrément, il est

défini en bits (« increment on increment axis »). Dans les images que nous avons
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réalisées nous avons toujours fait le même échantillonnage suivant les deux directions,

donc de 240 nm (voir expériences sur cornée reconstruite du chapitre7) ;

 Enfin la vitesse est donnée par les rapports de « step size » (pour l'un ou l'autre axe) en

bits et « step period » en μs. Ainsi la vitesse à laquelle nous balayions l'échantillon 

suivant le « data axis » était de 125 μm.s-1. Pour ce balayage, il n'y avait pas à paramétrer

l'accélération si bien que dans l'algorithme, l'acquisition débutait dès la mise en

mouvement du miroir contrôlant le balayage suivant le « data axis ».

5.3 Conclusion

Ce chapitre a été l’occasion de décrire les différents éléments de notre microscope et de justifier

les choix autant méthodologiques que matériels que nous avons fait dans ce but d’imagerie

cornéenne. Les résultats que nous allons présenter à présent vont offrir l’opportunité de mesurer

les capacités de notre microscope pour ces applications ophtalmiques.
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6 L'IGSH/IGTH COMME OUTIL D'OBSERVATION ANATOMIQUE
DE LA CORNÉE

Lorsque nous avons commencé les expériences d'imagerie sur la cornée, ce qui nous importait

particulièrement était de savoir si en plus du stroma que nous connaissions par la littérature pour

être très bien imagé par la seconde harmonique, la troisième harmonique allait pouvoir révéler

les couches restantes, i.e. l’épithélium, la membrane de Descemet et l’endothélium. Comme nous

l’avons vu précédemment la membrane de Bowman n’est pas présente chez le porc mais serait

bien observable par IGSH chez l’humain. Dans cette démarche d'imagerie anatomique, la

référence est bien évidemment les clichés qui s'obtiennent en histologie où les différentes

couches sont bien contrastées par le jeu des colorants utilisés (voir fig. 2.9 du chap. 2.2.1).

Méthodologiquement il était donc particulièrement approprié d'acquérir des images de

GSH/GTH transversalement pour avoir ce même repère d'observation. C'est pour cette raison que

les acquisitions qui ont mené aux résultats présentés dans ce chapitre mais aussi dans la plupart

des autres travaux que nous avons menés ultérieurement, ont été réalisées par déplacement des

platines de translation x,y en plus bien évidemment du balayage z. Ainsi les images se

construisaient en scannant z sur l'épaisseur désirée, généralement grande pour y observer

plusieurs couches cornéennes, et l'incrémentation était opérée suivant x (ou y). Cependant ce

protocole pouvait aussi convenir pour imager des zones plus restreintes (typiquement de

100x100 µm2) qui cadrait davantage pour une imagerie cellulaire. Cette suffisance du balayage

échantillon, malgré l’implication d’une certaine lenteur d’acquisition, a justifié que

l'implémentation du balayage optique soit venue assez tardivement puisque mis à part les travaux

sur la cornée artificielle, le besoin n'était pas crucial pour les applications qui nous intéressaient.

Cependant alors que la coupe histologique a la particularité de présenter l'échantillon à plat (une

petite portion est prélevée sur la cornée pour la préparer à l'observation), l'imagerie ex vivo

permise en microscopie d'harmonique permet de rajouter la dimension de la courbure si

caractéristique de la cornée réelle et qui a priori peut poser certains défis d'observation.

L'IGSH/IGSTH nous permettait donc aussi dès les premiers travaux de révéler la topographie de

la cornée et nous offrir un but, en l'occurrence « dessiner » cette courbure, simple.



16 : en IGSH/IGTH, les harmoniques sont générées, dans notre cas, sous une excitation au-dessus de 1000nm, ce qui prévient de

ce problème de bruit de fond en plus de celui de la phototoxycité (cf. chap. 5.2.2 6)).
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Avec ces travaux d'observation de la cornée intacte (Brocas et al., 2008, Jay et al., 2008), par

opposition à celle artificielle ou celle opérée chirurgicalement, l'autre enjeu important fut

également de se comparer à l'imagerie de fluorescence 2P. En effet, comme nous l'avons abordé

succinctement dans le chapitre sur la microscopie de GSH sur la cornée (voir le chap. 3.4.5),

cette fluorescence non-linéaire, avant nos travaux, était la méthode employée couramment

comme complément de l'IGSH pour observer le reste de la cornée car l'IF2P peut aussi être

utilisée en condition de tissu frai. Cependant la fluorescence 2P a quelques désavantages et

ultimement laissait une ambigüité dans l'imagerie transversale de la cornée. Décrivons ces

problèmes associés à l’IF2P, comme introduction de l'intérêt de l'IGTH pour l'observation

anatomique de la cornée.

6.1 Imagerie de fluorescence 2P dans la cornée

L'IF2P a naturellement été appliquée à l'observation de la cornée, étant la microscopie non

linéaire la plus établie historiquement. Naturellement il est possible d'exploiter des fluorophores

bien connus comme marqueurs de cellules pour révéler les autres couches cornéennes. Il est par

exemple possible d'exploiter, avec le laser Ti:Sa, le marqueur Alexa qui révèle l'actine (surtout

concentrée le long des membranes cellulaires (Wikipedia, 2012j)) et le marqueur Syto red qui

révèle les noyaux cellulaires. Cependant dans ces travaux (Morishige et al., 2006) il est encore

nécessaire de faire une préparation lourde pour réaliser ces marquages et ceci va à l'encontre de

l'objectif d'une méthode non invasive. D’autres problèmes liés au marquage en conditions

physiologiques ont déjà été évoqués à l’occasion du chapitre 2.2.1.

Dans ce contexte, le signal de fluorescence qui reste donc intéressant à exploiter est

l'autofluorescence. En effet, l'autofluorescence, qui habituellement est un bruit de fond16 (Chu et

al., 2001) dont on cherche à se débarrasser au profit de l'émission des marqueurs qu'on a

introduits, peut être ici un atout pour une possible imagerie clinique de la cornée. Quelques

molécules endogènes connues peuvent justement fournir, dans la cornée, ce signal.

Voyons alors pourquoi il reste cependant intéressant d'explorer une autre méthode que l'IF2P en

complément de l'IGSH pour l'observation de la cornée. En fluorescence, contrairement à la

génération d'harmoniques, la source doit correspondre au spectre d'excitation des molécules qui
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sont exploitées. Quelles sont les molécules endogènes qui peuvent être exploitées dans la

cornée ?

Les seules molécules présentes dans l'organe qui permettent la fluorescence 2P sont celles qui

sont communes à toutes les cellules. En effet, les porphyrines, molécules bien connues pour

posséder de bonnes émissions de fluorescence d'ailleurs utilisées comme fluorophores, sont

exclues d'une exploitation pour l'imagerie 2P de la cornée : leur fonction est associée aux

globules rouges et, comme nous l'avons dit au chapitre dédié à la cornée, la cornée saine n'est pas

vascularisée. D'autres molécules naturelles qui peuvent aussi être exploitées en fluorescence

endogène comme l'élastine ou la mélamine (Zipfel et al., 2003a) ne sont pas présentes dans la

cornée (Wikipedia, 2012c, Wikipedia, 2012h). Le collagène est lui aussi fluorescent avec une

excitation 2P autour de 730 nm (Zoumi et al., 2002) et il y a d'ailleurs le risque de son

photoblanchiment en travaillant avec le Ti:Sa. Par ailleurs, l'actine qui est une protéine largement

répandue dans les cellules, et fluorescente, est aussi rapidement à exclure de la microscopie non

linéaire ayant son pic d'excitation en 1P à 290 nm, ce qui exclue une possibilité de 2P et même

de 3P : les spectres d'excitation non linéaire sont quand même proche du multiple associé à

l'ordre.

Ainsi les molécules pouvant être réellement exploitées, i.e. avec un oscillateur Ti:Sa ou de

longueur d'onde supérieure, en microscopie cellulaire F2P sont des molécules métaboliques

(Tromberg, 2008).

 la molécule nicotinamide adénine dinucléotide, NAD (et sous sa forme réduite NADH) et

le composé très proche NADP (P pour phosphate) sont des coenzymes présents dans

toutes les cellules permettant le transfert des électrons pendant les réactions d'oxydo-

réductions du métabolisme de formation de l'adénosine triphosphate (ATP) ;

 les flavoprotéines et plus précisément l'espèce chimique flavine adénine dinucléotide,

FAD (donnant par réduction FADH2) joue la même fonction que NAD et NADP

(Wikipedia, 2012d).

Ces molécules sont localisées dans le cytosol. Elles sont aussi dans les mitochondries, de

dimension autour du micron, elles-mêmes dispersées parmi le cytoplasme (en moyenne un

millier par cellules (Wikipedia, 2012l)). Ainsi en exploitant le signal de ces molécules, on peut

révéler le contenu de la cellule à l'exclusion de son noyau (Konig et al., 2004).
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Spectrométriquement, NAD(P)H et FAD ont pratiquement les mêmes spectres d'excitation en

2P : ils sont excités de façon optimale à 730 nm. Cependant FAD possède un second pic plus

léger d'excitation à 900 nm. Au-delà (dès 1000 nm) aucune des deux molécules ne peut produire

du 2P (Huang et al., 2002). Ces caractéristiques font que le laser optimal pour exploiter cette

fluorescence est le laser Ti:Sa dont nous avons déjà parlé dans la partie méthode (voir le chap.

5.2.1 1)).

Ainsi le grand avantage des imageries d'harmoniques consiste justement à ne pas être tributaire

d'un spectre d'excitation. Ceci permet en particulier d'exploiter davantage le domaine infrarouge

pour y bénéficier de la réduction de l'effet de diffusion dégradant les images de profondeur.

Figure 6.1 Spectrométrie des fluorophores endogènes métaboliques

Ce graphique présente plusieurs sections efficaces 2P en fonction de la longueur d'onde de la fondamentale. En

particulier : NADH et NADPH correspondent respectivement aux triangles verts et bleus inversés. FAD est en carrés

noirs. Les courbes d'absorption 1P pour NADH et FAD, doublées en longueur d'onde d'excitation, sont

respectivement : ligne bleue et ligne noire. GM : unité Göppert-Mayer 1 GM=10-50 cm4.s/(photon.molécule)

Cette figure est tirée de la source : (Huang et al., 2002)



17 : Même si ces axonnes ont dans leur cytoplasme les sources nécessaires au 2P, ils sont de très petit diamètre (non résolvable)

et difficilement visibles de par leur dispersion au sein du tissu.
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Qu'est-ce que la fluorescence 2P permet alors d'observer de la cornée ?

Il faut reconnaître, qu'en dehors du collagène stromal, les constituants restants de la cornée sont

principalement des cellules. Les fluorophores cités précédemment sont donc susceptibles de

révéler : l'épithélium, les axones17 des nerfs situés près de l'épithélium ou dans la couche de

Bowman (voir le chap. 2.1.2 2), les fibroblastes/kératocytes qui peuvent avoir une forte activité

métabolique lorsque qu'ils sont sollicités pour des cicatrisations, et enfin l'endothélium.

Ces couches cellulaires ou cellules isolées ont été imagées avec succès dans les travaux de

recherche ayant combinés l'IGSH et l'IF2P (Lyubovitsky et al., 2006, Steven et al., 2008, Teng et

al., 2006, B. G. Wang et al., 2008, Yeh et al., 2002). Il faut, par ailleurs, mentionner que la

reconnaissance et la localisation des cellules cornéennes sont grandement facilitées par cette

anatomie relativement simple de la cornée en couches que les méthodes histologiques avaient

éclaircie. L'épithélium et l'endothélium sont des couches cornéennes strictement cellulaires et

l'endothélium est monocellulaire et bien séparé du reste de la cornée par la membrane de

Descemet. Dans le stroma, les seules cellules sont des fibroblastes/kératocytes avec cette forme

très caractéristique, allongée et excluant à cet endroit la présence de collagène. Dans la plupart

des études d'imagerie non linéaire de la cornée, les équipes n'ont d'ailleurs pas corréler leur

imagerie non linéaire avec des méthodes classiques de microscopie tant ces repères géométriques

et morphologiques sont solides pour permettre à eux seuls l'identification. Ainsi, Pour nos

propres études IGSH/IGTH, nous aurons utilisé ces mêmes indices anatomiques pour identifier

ces cellules.

Cependant, en consultant l'état de l'art de l'imagerie non linéaire IGSH/IF2P, nous avons constaté

que certains points anatomiques demeuraient ambigus.

Le cas particulier de la membrane de Descemet

En particulier nous observions dans la littérature en imagerie non linéaire que la membrane de

Descemet ne pouvait pas être correctement identifiée et différenciée de l'endothélium. Plusieurs

études réunissaient sous une même appellation ces deux couches postérieures.

En effet, malgré le fait que la membrane de Descemet contienne du collagène, nous savons que

celui-ci, de par sa nature essentiellement globulaire n'est pas en mesure de générer la SH. C'est

pour cette raison que sous le stroma, le seul signal qui pourrait être exploité serait justement la
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F2P. Si l'endothélium est bel et bien une couche essentiellement cellulaire, la membrane de

Descemet, en revanche, est complètement dépourvue de cellules. Par exemple Teng et al. (2006)

ne peuvent pas identifier clairement la membrane de Descemet de l'endothélium car le niveau de

signal d'autofluorescence reste à peu près le même sur ces deux dernières couches cornéennes.

Cette ambigüité pose par ailleurs la question de savoir, dans ce cas, quelle est la source

d'autofluorescence dans la membrane de Descemet alors que l'excitation est faite avec le même

laser. Évidemment, on peut toujours finir par savoir à quel moment se fait l'entrée dans

l'endothélium puisqu'à ce moment les formes typiques cellulaires apparaissent mais comme nous

l'avons vu le contraste en coupe transversale est très important pour un ophtalmologiste et nous

verrons que la troisième harmonique permet, sur cette question, un grand confort pour révéler les

positions des couches. Nous pouvions donc espérer que l'IGTH, en jouant sur des principes de

contraste très différents (interfaces/inhomogénéités) de ceux exploités en fluorescence, fournisse

un nouvel éclairage macroscopique sur l'anatomie stratifiée de la cornée mais aussi une

observation fine de chacune des couches. Le tableau 2 permet d'avoir une vue d'ensemble sur les

différences théoriques entre la microscopie de F2P et celle de GTH sur la base de ce que nous

avons dit sur les chapitres 4.3.1, 5.2.2 6) et ici.

6.2 Objectifs

Ainsi pour ces premiers travaux nous désirions savoir si le signal de TH couvrirait, pour un

animal dont la cornée est connue pour être épaisse, toute l'épaisseur de l'organe et ceci jusqu'à la

plus profonde (l'endothélium). Deux types d'imagerie étaient à réaliser. Une imagerie

macroscopique permettant d'observer la cornée dans son ensemble comme peut l'offrir la TCO.

Sur cette échelle nous voulions aussi vérifier si le microscope pouvait réaliser des mesures

importantes comme la pachymétrie. Une imagerie de bonne qualité à l'échelle microscopique,

que ce soit sur les cellules (épithélium, kératocytes) où plus particulièrement sur les fines

couches postérieures où de nombreux enjeux chirurgicaux, nous intéressait également.



18 : FLIM : Fluorescence-lifetime imaging microscopy (Imagerie de fluorescence résolue en temps)

FRET : Förster resonance energy transfer (transfert d'énergie par résonance de type Förster)
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Imagerie GTH Imagerie F2P

marquage,
source de
signal

Ne requiert pas de marquage : les
sources de signal sont des interfaces
optiques entre milieux de n ou χ3

différents.

Nécessite le plus souvent des fluorophores exogènes
pour leur fort rendement quantique. En
autofluorescence quelques molécules existent
cependant. Dans la cornée l'IF2P est exploitée sur les
molécules métaboliques.

toxicité Processus élastique, sans absorption.
Risque de dommages par dépassement
du seuil d'ablation.

Processus impliquant l'absorption : risque de
phototoxycité limitant la puissance d'excitation
Risque d'interférence chimique dans le cas des
fluorophores exogènes.

longueur
d'excitation

Peu sensible. Spectre d'excitation restreignant le type de laser.

pénétration
dans le tissu

Très bonne puisque l'excitation est dans
l'IR (généralement au-dessus de
1000 nm) et l'emission dans le visible ou
le proche UV.

Très bonne puisque l'excitation est dans l'IR et
l'emission dans le visible.

résolution
spatiale

Très bonne :
- centaine de nm transversalement
- autour du μm axialement. 

Très bonne :
- centaine de nm transversalement
- autour du μm axialement. 

nature du
signal émis

Cohérent : implique, en champ lointain,
un diagramme de rayonnement
anisotrope et dépendant de la mise en
forme du faisceau et de l'échantillon.
Signal presque instantané après
l'excitation.

Incohérent : Implique, en champ lointain, un
diagramme de rayonnement isotrope.
Signal différé après l'excitation. Cette relaxation
permet des études comme en FLIM18 ou FRET18.

polarimétrie Études intéressantes car basées sur le
tenseur χ3

Études peu développées car l'IF2P est surtout
exploitée pour l'imagerie cellulaire

Tableau 2 : Comparaison des principales caractéristiques en microscopie sur les phénomènes de F2P et GTH

Enfin nous devions vérifier dans le contexte du projet médical BioFemtoVision, qui réclamait

une vision à long terme pour le clinique, si le signal de TH allait pouvoir être détecté en quantité

non négligeable dans la configuration d'épi-détection. En effet, plusieurs démonstrations

expérimentales de collection de SH en épi-détection avaient déjà été réalisées et nous savions

que ce signal mieux connu allait poser moins de problème que celui de TH pour cette

configuration de détection.
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6.3 Méthodes

Comme nous l'avons décrit dans la partie méthode (voir le chap. 5.2.2 7)), les yeux de porc dont

ont été prélevés les segments antérieur (ou cornées) ont toujours été utilisés le jour même de

l'abattage. Cette condition de fraîcheur respectée par le mode de conservation que nous utilisions

en attendant l'expérience d'imagerie, nous a toujours importé pour être au plus près de la

situation in vivo. Mis à part les résultats d'imagerie cellulaire sur les couches postérieures (voir

les fig. 6.7, 6.8 et 6.9), l'échantillon était monté en segment antérieur sur lame de microscope

avec un détecteur en transmission directement sous l’échantillon (voir la fig. 5.7 (a)) et l'autre en

épi-détection. Tous les résultats présentés dans ce chapitre ont été obtenus par balayage

échantillon. Cette configuration est donc celle représentée en figure 5.2 sans la tête de balayage.

Nous avons également mesuré l'épaisseur de la cornée centrale avec un pachymètre à ultrason

(SP-3000, CBD Tomey, Phoenix, AZ) puisque cette technologie est encore considérée comme la

référence pour les mesures d'épaisseurs cornéennes.

6.4 Résultats et discussion

6.4.1 Étendue de la détection des signaux de SH et TH sur la cornée porcine

Nous avions déjà pu détecter la SH en utilisant un objectif sec en focalisation. Par sa simplicité

d'usage (entre autres la tenue du ménisque de médium n'a pas à être surveillée surtout sur une

surface courbe comme peut en offrir l'œil), ce fut donc, aussi avec cette optique, que nous avons

d'abord essayé de détecter la TH. Le résultat de cette expérience qui fut menée avec l'objectif

Zeiss sec ON (voir le chap. 5.2.2 7) c)) est présenté avec la figure 6.2. Ce graphe est un relevé

des deux signaux suivant z (voir le chap. 5.2 fig. 5.2 pour les repères utilisés pour les scans). La

SH est en épi-détection et la TH en transmission. Ce graphe qui a été acquis dans la partie

antérieure de la cornée, a surtout pour intérêt de montrer que la TH, alors qu'elle devrait être

avantagée dans cette configuration en transmission, n'est pas générée au-delà de la surface

cornéenne où elle produit en revanche un très fort signal. La SH révèle quant à elle normalement

le stroma. Son signal est infléchi d'une décroissance progressive avec la profondeur.

Ce résultat est en adéquation avec ce que nous avons vu dans la partie théorique et en particulier

sur l’équation 66. En effet, de façon simple la cornée sépare à cet endroit l’air à l’extérieur et du



157

milieu biologique. Or, l’air a une dispersion très faible ainsi qu’une faible valeur de son χ3

(Thalhammer et al., 1983). Ces valeurs contrastent avec celles des milieux biologiques (Débarre

et al., 2006) et permettraient d’expliquer ce fort signal de TH pour ce type d’interface avec l’air.

Cependant la raison pour laquelle le signal de TH à l’intérieur de l’échantillon est faible, est

difficile à expliquer dans la mesure où il faut par ailleurs prendre en compte les phénomènes

d’optiques linéaire : il se pourrait que la réflexion de Fresnel, importante dans ce cas, limite la

puissance de la fondamentale pour sonder plus profondément. Il faudrait alors une puissance bien

plus forte d’excitation pour parvenir à obtenir un signal ailleurs qu’à la surface avec des risques

de dommages. Nous avions déjà parlé de ce problème à l'occasion du chapitre sur la microscopie

spéculaire (voir le chap. 2.2.2 1) b)). Nous aurons l'occasion de revenir sur ces phénomènes dans

le chapitre 8 sur les résultats de chirurgie de la cornée.

L'observation de la TH qui n'est pas possible au-delà de la surface cornéenne avec l'objectif sec,

le devient lorsque nous avons justement répété la même expérience avec l'objectif à immersion à

eau comme condenseur (fig. 6.3). Comme nous l'avons déjà évoqué dans le chapitre 5.2.2 7), le

médium n'était pas exactement de l'eau mais un gel ophtalmique.

Les cellules ont un indice de réfraction bien plus près de celui de ce gel que de l'air (voir le chap.

2.1.2 3)). Un tel médium a donc avantagé optiquement l'excitation et non la détection de

l'émission, ces deux graphes étant acquis dans la même configuration de détection (TH en

transmission). Le gel permet une meilleure transmission de la fondamentale puisque la réflexion

sur la surface cornéenne est réduite par rapport au cas avec l'air. Or nous savons que la TH est

plus sensible à la puissance excitatrice que la SH dans la mesure où le premier est du ressort du

troisième ordre et l'autre du second. D'une façon plus subtile le médium gel réduit les aberrations

optiques et la diffusion que la surface de la cornée, par sa rugosité, peut induire. Ces aberrations

et problèmes de diffusion peuvent aussi handicaper l'excitation pour générer l'harmonique.

La figure 6.3 apporte la preuve de cette amélioration avec l'immersion, où les signaux détectés

dans les mêmes conditions, SH en épi-détection et TH en transmission, couvrent cette fois-ci

toute l'épaisseur de la cornée même si, pour les deux signaux, il y a encore une fois cette

enveloppe de décroissance qui, en fait, est due plus à la diffusion (même pour une cornée saine)

qu'à l'absorption (voir le chap. 2.1.2 3) et la fig. 2.4) (Meek et al., 2003a). Nous pouvons déjà

avoir par ce graphe, une première confirmation que la cornée est bien révélée dans son entièreté



19 : sur les autres figures, je mentionne, comme ici, juste l'objectif condenseur mais si rien n'est dit sur la collection, c'est qu'elle

est réalisée sans objectif collecteur directement avec le PM sous l'échantillon.
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puisque les épaisseurs mesurées depuis le graphe et celles obtenues par pachymétrie donnent des

résultats très proches. En effet, si on calcule sur la figure 6.3, la distance entre le premier pic de

TH (interface gel ophtalmique/cornée) et le dernier pic de TH (interface cornée/humeur aqueuse)

on obtient 953 ± 4 µm. Or la pachymétrie donnait pour le même échantillon 922 ± 5 µm. Même

si les valeurs ne sont pas exactement égales, ces épaisseurs concordent dans la mesure où il n'est

pas évident de se placer au même endroit dans les deux cas : pour le pachymètre on utilise une

sorte de stylet qu'on vient placer à la main au contact de la cornée.

Figure 6.2 Profil 1D SH/TH sur une cornée porcine fraiche avec un condenseur sec

Objectif Zeiss ON 0.75 sec suivant le montage de la figure 5.7 pour collecter en transmission vers le PM19.

SH (vert) en épi-détection et TH (violet) en transmission. Aucun signal de TH ne parvient à être détecté au-delà de

la surface cornéenne.

Air C o r n é e

z (μm) 

Signaux

SH et TH,

(UA)
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Figure 6.3 Profil 1D SH/TH sur toute l'épaisseur d'une cornée porcine fraiche avec un condenseur à
immersion à gel ophtalmique avec TH en transmission et SH en épi-détection

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. SH (vert) en épi-détection et TH (violet) en

transmission. (a) contrairement au cas sec, la TH est détectée en transmission sur toute l'épaisseur de la cornée. (b)

est un zoom du graphe (a) sur les couches postérieures de la cornée.

MD : membrane de Descemet ; E : endothelium ; Épi : épithelium.
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Par ailleurs la pachymétrie était prise avant que l'œil ne soit séparé en segment antérieur (il était

dur de la mesurer une fois l'opération effectuée) et il se peut que la chute de pression

intraoculaire impliquée et une certaine oedémisation soit à l'origine d'une augmentation de

l'épaisseur cornéenne (Keuch et al., 1999, I. Sanchez et al., 2011). De toute façon, la cornée et

ses couches la composant, ne peuvent être complètement clarifiées que par l'acquisition des

images transversales.

Avant cela, il était également important de voir ce qu'allait donner l'épi-détection de TH et la

figure 6.4 présente la même acquisition suivant z avec cette configuration. Même s'il est difficile

de se prononcer sur la part de contribution par les réflexions cornéennes, qui, on le sait, sont à

l'origine des signaux détectés par exemple en TCO ou en microscopie spéculaire (images de

Purkinje), l'important fut de vérifier que le signal de SH (voir la fig. 6.3) et ce qui était moins sûr

celui TH (voir la fig. 6.4), pouvaient rester suffisamment forts pour qu'une application in vivo

soit envisageable.

Cette condition vérifiée, nous pouvions commencer à faire des images. Les images présentées

par la suite ont quand même été, la plupart du temps, acquises avec la TH en transmission car le

signal était plus fort. Cependant comme nous l'avons discuté avant dans le chapitre concernant

les méthodes, il aurait été possible d'augmenter le rapport S/B en faveur de la TH épi-détection si

par exemple nous avions utilisé une amplification synchrone.

6.4.2 IGSH/IGTH de la cornée porcine à l'échelle macroscopique

Au début de nos travaux, les images que nous avions en référence sur des cornées fraiches

étaient celles obtenues par TCO. Le modèle de TCO était le OCP930SR de Thorlabs. Ses

champs axiaux et transversaux étaient fixés respectivement à 1.6 mm et 6.0 mm.

Les figures 6.5, qui ont été acquises sur des cornées porcines fraiches, ont donc ces dimensions.

Le constructeur spécifiait dans l'air une résolution axiale autour de 6.2 µm et latérale de 15 µm.

Mis à part le fait que le repliement de l'image soit un artéfact venant du produit, on distingue

trois structures : la plus antérieure peut sans aucun doute être identifiée comme étant

l'épithélium. Au plus profond, en revanche, il ne semble n'y avoir qu'une couche.
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Figure 6.4 Profil 1D SH/TH sur toute l'épaisseur d'une cornée porcine fraiche avec un condenseur à
immersion à gel ophtalmique avec SH en transmission et TH en épi-détection

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. SH (vert) en transmission et TH (violet) en épi-

détection. (a) la TH peut être épi-détectée sur toute l'épaisseur de la cornée. (b) est un zoom sur les couches

postérieures de la cornée avec six profil juste de TH en épi-détection. (c) est le même zoom où les six courbes ont

été moyennées (le signal SH en transmission est rajouté).

G : gel ; MD : membrane de Descemet ; E : endothelium ; Épi : épithelium
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Sur la figure 6.6, nous voyons que l'IGSH/IGTH peut déjà fournir toutes les informations

macroscopiques que la TCO donnerait. Notre méthode est donc, en particulier, en mesure de

donner l'épaisseur de la cornée et sa topographie (i.e. son relief en surface). Enfin et surtout,

l'IGSH/IGTH ayant une très bonne résolution axiale et un bon contraste, elle est en mesure de

révéler les couches de la cornée. Par ailleurs, même si sur la figure présentée un choix délicat de

saturation post-acquisition sur les signaux de SH/TH a été fait pour avoir un rendu d'image

« lisible » entre les deux signaux, on verrait par un autre ajustement que le signal de TH n'est pas

complètement éteint à l'intérieur de l'épithélium et peut donc y révéler des objets supplémentaire

(cellules), ce que la TCO est difficilement capable de réaliser. Cependant, sur une acquisition

comme celle-ci, il n'est pas possible de savoir exactement comment sont organisées les couches

les plus profondes de la cornée et pour éclaircir ces régions délicates de l'organe nous allons voir,

à présent, le résultat de nos investigations en cornée postérieure.

6.4.3 Observations des couches postérieures de la cornée

Nous avons déjà expliqué pourquoi il était particulièrement important d'imager ces couches

profondes aux fonctions capitales pour la santé de la cornée (voir le chap. 2.1.3). La discussion

autour de l'observation des couches profondes par la TCO a déjà été engagée dans le chapitre

2.2.3. Même si sur ces figures TCO que nous avons nous-mêmes acquises en figure 6.5, le

grossissement et probablement la résolution axiale ne sont pas suffisants pour être en mesure de

pleinement évaluer la possibilité d'identification des couches postérieures, des travaux très

récents (Akiba et al., 2007, Shousha et al., 2010) où la membrane de Descemet est

particulièrement étudiée de par son importance comme indicatrice de maladie cornéenne, ne

donnent pas pour autant, sur un fort grossissement, une identification claire des trois couches

postérieures, alors même que la TCO conçue est justement de très haute résolution.

En effet dans l'article de Sousha et al. (Shousha et al., 2010), sur la figure 1 de l'article, les trois

couches (stroma, membrane de Descemet et endothélium) ne se distinguent vraiment que sur le

patient porteur d'une dystrophie de Fuch's avancée. Le sujet contrôle, sain et jeune, ne présente

pas deux pics d'intensité qui marqueraient la sortie du stroma et l'entrée dans l'endothélium (voir

la fig. 1 et 2 dans l'article) et sur la figure 2 il est difficile de savoir à quelle distance correspond

les 9 μm mentionnés. Il semblerait qu'en revanche la vieillesse ou l'avancement de la maladie 

permette une meilleure identification des couches postérieures. Cependant la membrane de
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Descemet semble se révéler en TCO surtout par le fait qu'aucune rétrodiffusion n'y siège :

lorsqu'elle est assez épaisse un manque de signal évident contraste avec le stroma ou

l'endothélium.

Figure 6.5 Observations transversales par TCO commerciale d'une cornée porcine fraiche

Acquisition TCO avec l'appareil OCP930SR (Thorlabs). (a) acquisition dans la partie antérieure de la cornée avec la

mise en évidence de l'épithélium. (b) acquisition dans la partie postérieure de la cornée montrant une structure

supplémentaire à l'extrémité. (c) zoom sur cette même structure. (a) et (b) ont pour dimensions 1.6 mm et 6.0 mm

axialement et transversalement.

Le zoom est fait sur une région de 0.5 mm et 3.0 mm.

(a)

(b)

(c)



164

Figure 6.6 Observation transversale SH/TH d'une cornée porcine type TCO

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. SH (vert) en épi-détection et TH (violet) en

transmission. L'image est volontairement d'une faible définition transversale (incréments de 60 µm) pour limiter le

temps d'acquisition global. À ce niveau d'agrandissement, il n'est pas possible d'identifier clairement les couches

postérieures de la cornée. La membrane de Bowman est inexistante chez le porc.

M D : membrane de Descemet ; E : endothelium ; Epi : épithelium ; S : stroma ; HA : humeur aqueuse ; G : gel.

Ceci est bien en accord avec le fait que la membrane de Descemet est un matériau

particulièrement homogène (voir le chap. 2.1.2 4)). Or, pour avoir un signal de retour en TCO, il

faut absolument rencontrer des inhomogénéités du premier ordre sur l'indice de réfraction (ou

l'absorption). L'article de Akiba et al. (2007) va dans le même sens : en se référant aux figures 2
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et 4 de l’article, il n'y a pas de véritable interface marquant, par un regain d'intensité de réflexion

de Fresnel, la démarcation stroma/membrane de Descemet. Ces faits tendent à faire penser que le

stroma et la membrane de Descemet auraient des indices de réfraction très proches.

Au contraire, les images présentées en figure 6.7, où l'échantillon a pour l'occasion été préparé

pour optimiser le plus possible la détection de la SH et la TH pour l'observation de cette région,

c'est-à-dire cornée isolée et détection pour les deux signaux en transmission (voir le chap. 5.2.2

7) c)), montrent clairement l'avantage de l'IGSH/TH sur la zone postérieure de la cornée où il y a

un besoin de haute résolution (vu l'étroitesse de ces couches) autant que de complémentarité

entre les deux signaux pour l'observation de ces structures. En effet la SH s'éteint naturellement

avec la fin du collagène stromal et le signal n'est donc pas exploitable plus profondément. En

revanche, la TH montre clairement trois objets : deux interfaces et une couche de signal

hétérogène. Cette dernière couche est facilement identifiable comme étant l'endothélium, dans la

mesure où nous avons pu y observer des cellules, que ce soit avec des acquisitions transversales

(fig. 6.7) ou en face (fig. 6.9) où les noyaux cellulaires apparaissent comme la plupart du temps

en imagerie cellulaire de TH, sombres (Tserevelakis et al., 2010, Yelin et al., 1999). La qualité

de l'observation de ces cellules endothéliales est au moins égale sinon meilleure que celle

qu'offrirait les coupes histologiques standard.

Il est aussi intéressant de voir comment la membrane de Descemet se révèle en TH. Comme nous

venons de le dire pour la TCO la membrane de Descemet est une structure exceptionnellement

homogène de collagène globulaire et elle ne possède pas de cellules. Homogène en biologie pour

la TH, peut se comprendre comme le fait qu'il y ait peut-être au sein du matériau des espaces où

il n'y a pas de collagène mais que ces espaces sont si peu épais qu'il ne donnent aucun signal.

Débarre et al. (2007b) a travaillé sur la modélisation du signal de TH en fonction des

caractéristiques géométrique du matériau et l'ON : les figures de l’article montrent pour

l'émission avant ou arrière, que ce soit pour une couche (« slab en anglais ») ou un matériau

périodique, que le signal tend vers zéro lorsque les dimensions, épaisseur de la couche ou

période spatiale, tendent vers zéro. Ceci justifie que l'intérieur même de la membrane de

Descemet ne soit pas émissif de TH. En revanche les interfaces que la membrane de Descemet

possède avec le stroma et l'endothélium sont très marquées structurellement (voir MET fig. 2.5
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Figure 6.7 Observation transversale SH/TH sur les couches postérieures de la cornée porcine

Objectif condenseur : objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. Objectif collecteur : objectif

Zeiss ON 0.75 sec. (a) SH (vert) et (b) TH (violet) en transmission. (c) fusion des deux signaux. (d) MET de cornée

porcine postérieure (LOEX). (e) coupe histologique de cornée porcine postérieure avec marquage trichrome de

Masson (LOEX).

MD : membrane de Descemet ; E : endothelium ; CE : cellules endothéliales ; CS : collagène stromal ; K :

kératocyte ; EK : emplacement kératocyte.
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du chapitre 2.1.2) et permettent ainsi d'apprécier l'épaisseur de cette couche. Le contraste existant

avec l'endothélium peut relativement bien se comprendre car les deux couches sont très

différentes : la membrane de Descemet possède principalement du collagène alors que

l'endothélium est essentiellement cellulaire et les membranes cytoplasmiques sont toujours bien

visibles en IGTH de par leurs lipides (voir le chap. 4.3.1).

En revanche l'interprétation de la mise en évidence de l'interface stroma/Descemet est plus

intéressante dans la mesure où ces deux couches possèdent toutes les deux du collagène même

s'il est de nature différente. Pour résumer, la TH révèle particulièrement bien la membrane de

Descemet pour trois raisons :

1) la membrane de Descemet étant particulièrement homogène, elle ne génère pas la TH.

Comme en TCO, cela crée une région particulièrement dépourvue de signal ;

2) le stroma n'est pas aussi homogène que la membrane de Descemet, dépendamment de son

hydratation, mais il ne génère quand même pas beaucoup de signal comme le montre la

figure 6.7 (b) de TH. Cette situation de faible signal est moins marquée en TCO à la vue

des résultats de ces applications dans la cornée.

Ces deux milieux pauvres en signal TH offrent donc une zone où une interface peut

particulièrement contraster puisque le contraste est justement






S

S
C , éq. 38

où < S > est le signal moyen et ΔS la différence de signal avec le signal moyen. 

3) or si nous comme l'avons vu avec la TCO, l'indice de réfraction entre les deux milieux est

bien proche alors le signal de TH sur l'interface serait principalement dû à la différence

de χ(3) comme nous l'avons développé dans la partie théorique de la TH.

Pour complètement valider ce dernier point, il faudrait mesurer, avec le TCO (Lin et al., 2004)

avec la réfraction de Fresnel, quels sont les indices de réfraction du stroma et de la membrane de

Descemet chez le porc et l'humain. Nous verrons que dans le chapitre 8, que cette situation est

très différente voire opposée à celle qu'offre l'incision dans le stroma.

En tous les cas, c'est justement par ces acquisitions fines dans la région postérieure de la cornée

qu'il est possible de vraiment identifier la membrane de Descemet : ces images de TH permettent
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de prendre conscience de la continuité de la membrane de Descemet comme pourrait la révéler

les méthodes classiques in vitro avec préparation.

Enfin, remarquons que sur les figures de microscopie d'harmoniques présentées, les axes

mentionnés sont ceux qui correspondent aux platines de translation de l'échantillon et il n'y a

donc pas lieu de s'étonner que la figure soit un peu de biais car localement les couches

postérieures peuvent avoir adoptées un agencement non horizontal. Ceci explique aussi pourquoi

sur l'image a priori en face de l'endothélium (voir la fig. 6.9), nous avons quand même cadré une

portion de la membrane de Descemet. Cette inclinaison peut d'ailleurs être prise comme un

avantage permettant ainsi de mieux résoudre des structures le long de l'axe optique, celles-ci

étant en partie projetées dans le plan en face où la résolution spatiale est naturellement meilleure.

De la même façon, les figures 6.7 (c) et 6.8 (a) transversales permettent de mettre en lumière les

kératocytes par la TH, reconnaissables par leur forme typiquement allongée due à leur

positionnement coincé entre les lamelles de collagène stromal et l'espace qu'ils occupent dans le

collagène implique que le signal de SH à cet endroit y soit moins fort (annotations E K et K

respectivement sur les figures 6.7 (a) et (b)). En revanche nous avions vu dans le chapitre 2.2.3

que les kératocytes ne sont pas facilement observables en TCO ou en microscopie confocale de

par la faible différence d'indice de réfraction entre leur cytoplasme et leur environnement

(fonction de transparence cornéenne). Le noyau sombre en TH du kératocyte est visible alors

même que la cellule est très étroite. La figure 6.7 (e) et 6.8 (b) illustrent cette observation d'un

kératocyte respectivement en coupe histologique et en microscopie électronique à transmission.
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Figure 6.8 Observation transversale SH/TH sur un kératocyte dans la cornée porcine

Objectif condenseur : objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. Objectif collecteur : objectif

Zeiss ON 0.75 sec. (a) fusion des deux signaux SH (vert) et TH (violet) en transmission (zoom de la figure 6.7 (c)).

(b) stroma porcin en MET. Les dimensions de l'image sont : 7.411 μm. 

MD : membrane de Descemet ; CS : collagène stromal ; K : kératocyte ; L : lamelle de collagène (collagène

stromal).

(b) est modifiée de la source : (Svaldenienė et al., 2003)
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Figure 6.9 Observation en face en IGSH/TH de l’endothélium d’une cornée porcine

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique.

(a) TH (violet) en transmission. (b) microscopie électronique à transmission sur l'endothélium porcin (LOEX).

MD : membrane de Descemet ; CE : cellules enothéliales ; HA : humeur aqueuse.
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6.4.4 Observation de l'épithélium cornéen

Pour montrer la polyvalence de notre microscope pour l'observation de la cornée nous avons

enfin acquis des images dans la région de l'épithélium. La figure 6.10 montre en particulier que

le microscope est capable de différencier les sous-couches connues de l'épithélium. En effet

l'épithélium est comme nous l'avons vu dans le chapitre 2.1.2 1) organisé suivant des sous-

couches stratifiées appelées successivement depuis la superficie jusqu'à la limite avec le stroma:

 sous-couche des cellules superficielles (particulièrement aplaties),

 sous-couche des cellules en aile (davantage rondes),

 et enfin, la sous-couche de cellules basales qui sont plus allongées le long de la

perpendiculaire à la surface cornéenne.

La figure 6.10 (b) montre cette structure en histologie. Sur la figure 6.10 (a), la TH pouvait être

aisément épi-detectée et ce mode de détection de l'harmonique est donc pleinement satisfaisant

pour contraster les cellules épithéliales entre elles : que ce soit en surface de la cornée ou en

profondeur il n'y a pas de limitation fondamentale à l'épi-détection et celle-ci peut être optimisée

sur la détection ou l'acquisition. Pour cette même raison, les cellules les plus profondes de

l'épithélium se voient moins clairement dans la mesure où la diffusion impliquée par les couches

supérieures diminue le signal de TH.

Cette observation de l'épithélium en TH, confirme que les cellules superficielles sont

relativement aplaties alors que les cellules épithéliales gagnent en épaisseur au fur et à mesure

que l'on s'enfonce dans la couche (cellules « en ailes » et basales). L'identification en TH entre

les différentes sous-couches pourrait s'expliquer, mis à part cette considération morphologique,

par le fait que les cellules superficielles étant plus densément regroupées et aplaties (donc

montrant d'autant mieux leur membrane cytoplasmique) elles impliqueraient un signal plus fort

puisque les lipides membranaires fournissent généralement un fort signal de TH.
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Figure 6.10 Observation transversale SH/TH sur l'épithélium porcin

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique.

(a) fusion des deux signaux SH (vert) en transmission et TH (violet) en épi-détection. (b) coupe histologique de

cornée porcine antérieure avec marquage trichrome de Masson (LOEX).

G : gel ; CS : cellules superficielles ; CA & B : cellules en « ailes » et basales ; S : stroma.

6.5 Conclusion et perspectives

Ces travaux ont fait la démonstration que la combinaison IGSH/IGTH permet l'identification de

toutes les couches cornéennes chez le porc. Cette réalisation est rendue possible :

 grâce à la haute résolution spatiale autant axiale, pour pouvoir résoudre les plus fines

couches comme la membrane de Descemet et l'endothélium, que transversale pour

observer aisément les différentes cellules cornéennes ;

 grâce à un fort contraste : d'une part les deux signaux d'harmoniques se complètent très

bien puisque la TH « prend le relais » d'observation quand la SH n'est plus émise
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(cellules, couches postérieures) d'autre part, le rapport S/B est, avec un objectif à

immersion, bien suffisant pour révéler toute l'épaisseur de la cornée et ceci même en épi-

détection.

Notre microscope peut donc acquérir des images à grande échelle comme pourrait en fournir une

imagerie TCO avec cependant bien moins d'ambiguïté, en particulier sur les couches postérieures

grâce au jeu de contraste particulier de l'IGTH. Grâce à sa haute résolution spatiale, qu'il hérite

des imageries non linéaires, l'IGSH/IGTH peut également facilement faire de l'imagerie

cellulaire.

Par ailleurs, le fait d'être capable d'épi-détecter les deux signaux d'harmoniques sur des tissus

frais sans marquage supplémentaire montre que la méthode n'est pas limitée fondamentalement

pour envisager une future application in vivo et voire clinique.

Comme l'IGSH/IGTH a fait la preuve d'une identification particulièrement claire des couches

postérieure, en particulier sur la membrane de Descemet, il serait en particulier possible de

détecter des symptômes précoces de la dystrophie de Fuch's (changement d'épaisseur de la

membrane de Descemet, guttae voir le chap. 2.1.3 1)), là où la TCO nécessite un stade avancé de

la maladie pour observer les changements qui s'opèrent au niveau de la membrane de Descemet.

Par ailleurs, la haute résolution spatiale latérale permettrait d'en apprendre plus sur les guttae qui

ne peuvent pas être étudiées en 3D avec la TCO ou le microscope spéculaire. La TCO de la

cornée est surtout macroscopique et n'y réalise pas encore une microscopie cellulaire par manque

de résolution latérale et de contraste.

Par ailleurs nous avons vu dans ce même chapitre sur la dystrophie de Fuch's que celle-ci

induisait des changements sur le collagène de la membrane de Descemet et ceux-ci pourraient se

révéler en IGSH ou IGTH.

D'autres pistes possibles où la membrane de Descemet est fortement affectée concerneraient la

dystrophie polymorphe postérieure (voir le chap. 2.1.3) ou certaines complications de LASIK

réalisés trop bas (Edelhauser, 2000). Par ailleurs l'IGSH/IGTH peut aussi exploitée pour d'autres

maladies comme le kératocône qui ont déjà été le sujet d’étude en IGSH/IF2P.
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7 APPLICATION DE L'IGSH/IGTH POUR L'OBSERVATION DES
CORNÉES RECONSTRUITES PAR GÉNIE TISSULAIRE

7.1 Intérêt de l'application de l'IGSH/IGTH pour les cornées reconstruites

Comme nous l'avons dit en introduction, le projet BioFemtoVision vise l’amélioration des

chirurgies de la cornée postérieure. En particulier, bien que les greffes postérieures soient

maintenant couramment utilisées en clinique pour remplacer l’endothélium cornéen

pathologique, il reste certains problèmes dont le rejet de greffe (puisque c’est une allogreffe) et

une décompensation endothéliale, menant à un échec du greffon par manque de cellules

fonctionnelles. De plus la question des greffes renvoie également au problème de la pénurie du

don d'organe (Buhrmann et al., 2007, Christensen et al., 2009) : le génie tissulaire peut répondre

aussi à ce problème car même s'il nécessite des cellules de donneurs, en particulier cellules

endothéliale, celles-ci peuvent être cultivées et conservées sur plusieurs années (Proulx et al.,

2012). Un des objectifs du Laboratoire d’organogénèse expérimentale (LOEX) de l’Université

Laval, est donc de reconstruire un endothélium cornéen par génie tissulaire, en utilisant les

cellules du patient, éliminant le rejet de greffe (puisque autologue), et hautement cellulaire pour

éviter la décompensation. Les premiers résultats sont encourageants : des études à court terme

(terminées avant l’apparition du rejet de greffe) démontrent qu’un endothélium allogénique

reconstruit par génie tissulaire est fonctionnel lorsque greffé chez l’animal (Proulx et al., 2009)

et rapproche donc le sujet encore un peu plus de futures applications cliniques.

Le LOEX a développé une technique pour reconstruire différents tissus (Auxenfans et al., 2009,

Gauvin et al., 2010, Larouche et al., 2009) dont le stroma cornéen (Carrier et al., 2009, Carrier et

al., 2008, Proulx et al., 2010), appelé « auto-assemblage » (voir le chap. 7.3.1). L’étape suivante

de la reconstruction sera donc d’utiliser le stroma reconstruit par auto-assemblage avec

l'endothélium autologue. Cette technique permettra la reconstruction d’un tissu totalement

autologue, sans ajout de matériel synthétique, 100 % naturel et biocompatible. Un tel tissu

pourrait offrir une solution particulièrement intéressante pour une maladie comme la dystrophie

de Fuchs où justement cette couche est dysfonctionnelle (voir le chap. 2.1.3). La reconstruction

de ce tissu requiert cependant beaucoup d'ajustements successifs. L’imagerie non linéaire s’avère
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donc un outil intéressant pour étudier la reconstruction de façon rapide et non invasive. Les

échantillons que nous avons imagés étaient ainsi composés d'un stroma reconstruit par auto-

assemblage (avec kératocytes), avec ou sans endothélium. Nous avons comparé les observations

acquises par IGSH/IGTH à celles des méthodes d'observations traditionnelles d’histologie

(coupes histologiques, MET, immunofluorescence, microscopie optique sur tissu frais).

7.2 Objectifs

L’objectif du travail de collaboration avec le LOEX fut d'évaluer l'utilité de l'IGSH/IGTH pour

caractériser les cornées reconstruites, en comparant ces résultats de microscopie non linéaire les

méthodes classiques d’histologie (coupes histologiques, MET, immunofluorescence, microscopie

optique sur tissu frais).

7.3 Matériel et méthodes

7.3.1 Le tissu cornéen reconstruit

La bioingénierie du stroma reconstruit par auto-assemblage et de la reconstruction de

l’endothélium cornéen a déjà été publié (Proulx et al., 2010). Brièvement, les kératocytes sont

mis en culture en présence de sérum et d’acide ascorbique, générant (après plusieurs semaines de

culture) un feuillet de matrice épais et manipulable. Les cellules endothéliales cornéennes

(préalablement cultivées de façon séparée) sont ensuite ensemencées dessus, formant une cornée

postérieure composée d’un mince stroma auto-assemblé et d’une monocouche de cellules

endothéliales. La figure 7.1 montre justement l'aspect général d'une telle cornée. La figure 7.2

fait un résumé des étapes de la reconstruction de la cornée.

7.3.2 Modifications apportées au microscope pour l’imagerie du tissu reconstruit

Cette application a réclamé que nous fassions une implémentation nécessaire au microscope pour

observer cet échantillon particulièrement fin. C'est ainsi qu'en plus du balayage avec les platines



177

Figure 7.1 Photographies d'un résultat de génie tissulaire cornéen

(a) aspect général de la cornée reconstruite dans sa boîte de Pétri. (b) illustration de sa transparence.

(a) et (b) sont tirées de la source : (Proulx et al., 2010)

Figure 7.2 Résumé des étapes de la reconstruction du tissu stroma/endothélium

(a) mise en culture des fibroblastes et production d'un feuillet de collagène. (b) assemblage de deux feuillets. (c)

mise en culture des cellules endothéliales. (d) ensemencement des feuillets par les cellules endothéliales. (e) tissu

reconstruit.

(a) (b)

(a)

(c)

(b)

(d) (e)
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motorisées x,y,z pour les observations longitudinales, le balayage optique a été optimisé (voir le

chap. 5.2.2) afin de pouvoir observer pleinement les objets dans les plans transversaux du tissu.

Enfin dans ce travail nous avions plus de liberté sur la configuration du microscope (quant aux

distances de travail) puisque le cadre expérimental était in vitro : le tissu à observer était placé

dans des boîtes de Petri.

7.4 Résultats et discussion

7.4.1 Observation transversale de la cornée reconstruite

De la même façon que pour l'imagerie de la cornée de porc, la première étape d'analyse a été

d’observer l’aspect macroscopique transversal de ce tissu pour identifier les couches présentes et

pouvoir se repérer ultérieurement pour l'imagerie cellulaire.

La figure 7.3 expose le résultat de cette acquisition en même temps qu'une coupe histologique à

titre comparatif. Pour cette acquisition, les signaux de SH et de TH étaient très forts sur toute

l'épaisseur de l'échantillon. L’observation a aisément été réalisée en épi-détection. .

L'IGSH/IGTH ne permet pas ici, comme nous avions pu l'avoir dans les clichés sur la cornée

porcine, de clairement apercevoir les cellules endothéliales et les keratocytes (en particulier leur

noyau). Cette limitation est probablement due au fait que la cornée reconstruite étant plate

(fig. 7.1) dans la boîte de Pétri, et l'axe suivant l'épaisseur de la cornée étant parallèle à celui de

l'axe optique, la microscopie d'harmoniques ne pouvait donc pas résoudre axialement les cellules

(keratocytes ou cellules endothéliales). Sur les images des cornées de porc natives, nous avions

en revanche une légère inclinaison de l'échantillon qui devait aider à ce que les couches

postérieures soient en partie résolues en face (fig. 6.7). Ainsi les couches de cellules se

présentent ici comme des bandes de signal de TH d'environ 4-5 µm d'épaisseur. Cependant le

contraste entre les couches cellulaires et celle de collagène est aussi bon que sur le cliché

d'histologie grâce à la complémentarité des deux signaux.
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Figure 7.3 Coupe transversale de la cornée reconstruite

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique.

(a) SH (vert) et (b) TH (violet) en épi-détection. (c) fusion des deux signaux. (d) coupe histologique de cornée

reconstruite avec marquage trichrome de Masson (LOEX).

E : endothelium ; CS : collagène stromal ; K : kératocyte.
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Par ailleurs nous avons mesuré l'épaisseur de la cornée reconstruite par l'IGSH/IGTH et par les

coupes histologiques. Les mesures effectuées sur la figure 7.3 (b) en dix points différents

donnent une valeur d'épaisseur de 60.3 ± 2.9 μm alors que le même échantillon une fois préparé 

pour l'histologie par la fixation dans le formaldéhyde et la déshydratation (fig. 7.3 (d)) donne une

valeur d'épaisseur de 38.1 ± 4.6 μm. Ceci confirme ce que nous avions dit en chapitre 2.2.1 sur 

les artefacts des méthodes à préparation.

Lors de cette acquisition nous savions que l'endothélium était la première couche en s'enfonçant

dans l'échantillon (donc à l'opposé du fond de la boite de Pétri) et nous avions donc la

connaissance a priori de sa position. L'endothélium est donc bien cette bande de signal de TH

élevée en haut de l'image.

Contrairement à ce que nous avions eu pour les membranes de Descemet observées sur les

cornées porcines, nous n'avons pas pu identifier de signature comparable en TH sur ces

échantillons de cornée reconstruite. Les coupes histologiques nous ont confirmé l’absence de

membrane de Descemet, ce qui s'explique par le fait que cette membrane, sécrétée par cellules

endothéliales tout au long de la vie, n’était pas assez épaisse pour être observée. Cette minceur a

été également confirmée au microscope électronique (épaisseur de moins de 20 nm).

Par ailleurs, les kératocytes, de par la construction du tissu, pouvaient présenter par endroit une

distribution plus aléatoire ce qui explique la relative irrégularité de la structure en bas d'image

qui pourrait être composée d'une multicouche de kératocytes alternée avec du collagène en plus

faible quantité : en saturant les images il était possible de voir encore du signal de SH et de TH

dans cette région.

Enfin, comme les cellules endothéliales et les kératocytes sont différents morphologiquement

nous pouvions avoir une occasion supplémentaire d'identification de chacune des cellules en

faisant des observations en face dans les régions d'intérêt.

7.4.2 Observations en face dans le stroma de la cornée reconstruite

Sur la base de l'acquisition transversale nous pouvions nous placer pour imager en face le stroma

reconstruit à l'aide du balayage optique. Il est aussi possible de réaliser un empilement d'images

en face pour rendre compte de la disposition tridimensionnelle des kératocytes dans le réseau de

collagène.
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Les acquisitions SH/TH de la figure 7.4 sont justement réalisées dans cette zone en transmission.

L'IGTH permet l'observation cellulaire, ici celle des kératocytes. Leur forme est allongée avec un

noyau cellulaire sombre tandis que des organites produisent autour un fort signal de TH. La série

effectuée semble montrer que les cellules (on en distingue au moins clairement deux) ont été

observées dans leur intégralité vu la variation du signal de TH et des dimensions dans la pile

d'images. La SH permet quant à elle d'imager le réseau de collagène et une lamelle de collagène

peut clairement être observée à l'occasion de cette série axiale d'images.

La figure 7.5 (a) donnant un cliché du stroma reconstruit avec marquage immunohistologique du

collagène I, illustre justement cette disposition du collagène autour des kératocytes dont les

figures 7.5 (b) et 7.5 (c) montrent autant transversalement qu'en face la forme allongée et la

connectivité.

7.4.3 Observation en face dans l'endothélium

Finalement, une image en face au niveau de l'endothélium a été acquise (fig. 7.6). Cette image

présente deux cellules. Un noyau sombre est visible pour la cellule qui est en haut à droite. Ici

aussi les organites sont nombreux comme nous l'avions déjà remarqué sur la cornée saine (voir le

chap. 6.4.3). Ceci est en accord avec la forte activité métabolique des cellules endothéliales (voir

le chap. 2.1.2 5)). Sa forme moins allongée et plus arrondie que celle des keratocytes est en

accord avec celle observée avec un marquage à l'alizarine rouge, marqueur des membranes

cellulaires sur un tissu frais. On peut remarquer la présence de collagène I par la SH qui comble

des espaces intercellulaires, ce qui est normal dans la mesure où contrairement à la cornée native,

l'endothélium ici, n'est pas isolé du stroma par une membrane de Descemet. Cette inclusion du

stroma peut aussi s'observer par endroit dans l'observation transversale de la cornée reconstruite

(fig. 7.3).
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Figure 7.4 Observation en face dans le stroma reconstruit

Objectif condenseur : objectif Olympus ON 0.9 avec immersion dans le milieu de culture. Objectif collecteur :

objectif Zeiss ON 0.75 sec. (a1 g1) TH (violet) en transmission (a2 g2) SH (vert) en transmission. De (b) à (f)

images en face séparées axialement et successivement de 4 µm depuis une position zi dans le stroma. (g1) et (g2)

sont respectivement en TH et en SH les empilements de 13 images transversales. (a) à (f) sont tirées de cette série.

L : lamelle de collagène ; K : kératocyte.
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Figure 7.5 Observation en face dans le stroma reconstruit avec les méthodes classiques d'histologie

(a) détail en face du réseau de collagène stromal reconstruit, avec marquage immunohistologique du collagène I

(LOEX). (b) détail transversal du réseau de collagène stromal reconstruit, en microscopie électronique à

transmission (LOEX). (c) kératocytes d'une cornée reconstruite avec marquage de l'actine (rouge) et des noyaux

(bleu). La figure (c) est tirée de la source (Guillemette et al., 2009) mais c'est également une observation d'une

cornée reconstruite au LOEX à partir de fibroblastes humains et avec la culture en boite de Petri (contrôle dans

l'article).

L : lamelle de collagène ; K : kératocyte ; S : stroma ; NC : noyau cellulaire.

L’échelle pour l’image (c) est 283170 µm.
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Figure 7.6 Observation en face dans la couche d'endothélium

Objectif condenseur : objectif Olympus ON 0.9 dans le milieu de culture et objectif collecteur : objectif Zeiss ON

0.75 sec. (a) observation en face des cellules endothéliales de cornée reconstruite en microscopie optique. Le

marqueur Alizarin rouge dessine le contour des cellules (LOEX). (b1) TH (violet) et (b2) SH (vert) en transmission.

(c) fusion des deux signaux.

CE : cellule endothéliale ; CS : collagène stromal.
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7.5 Conclusion et perspectives

La microscopie de SH/TH fait la démonstration par son contraste et sa haute résolution spatiale

qu'elle peut offrir un moyen de contrôle du produit final du génie tissulaire et ceci autant sur son

aspect général (ex. agencement des couches de kératocytes, disposition du collagène) que sur ses

composants les plus fins (ex. fibres collagéniques individuelles, cellules). Par exemple, il a été

démontré que la membrane de Descemet n'avait pas eu le temps d’être sécrétée/assemblée en 14

jours.

Sur l'imagerie cellulaire, il serait possible d’implémenter d'autres optiques pour avoir un plus

grand champ d'observation que celui présentement utilisé pour les images en face avec

l’utilisation du balayage optique. Ceci permettrait la visualisation d'un plus grand nombre de

cellules, en particulier dans l’endothélium où les ophtalmologistes sont intéressés à avoir la

densité de cellules.

Mis à part cette optimisation technologique possible, notre méthode permet un gain de temps

appréciable pour analyser le produit du génie tissulaire en condition in vitro (i.e. un tissu

maintenu vivant dans un milieu de culture) et ceci sans recourir à des agents de contrastes qui

seraient sinon nécessaires pour d’autres methodes (ex. microscopie champ clair, fluorescence).

Par ailleurs, l'IGSH/IGTH offre tous les prérequis pour qu’il soit possible d'observer in vivo. Il

serait alors possible de mener une étude des cornées reconstruites avant et pendant les greffes

auxquelles elles sont destinées. Pendant la greffe, il y aurait ainsi l’opportunité de suivre

l’évolution des couches de la cornée reconstruite et leur appariement avec celles de la cornée du

receveur. A une observation plus fine, il serait toujours possible de vérifier la morphologie des

différentes cellules.
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8 L'IGSH/IGTH COMME OUTIL ACCOMPAGNANT LA
CHIRURGIE CORNÉENNE

8.1 Particularité pour l'imagerie cornéenne de la coupe intrastromale
mécanique par rapport à la coupe au laser femtoseconde

Après avoir réalisé, avec la microscopie de SH/TH, l'étude de la cornée intacte et celle d'une

cornée artificielle qui pourrait être utilisée comme greffon, il était logique dans le cadre du projet

BioFemtoVision que nous nous intéressions également à la cornée lorsque celle-ci est manipulée

à l'occasion des actes chirurgicaux (Jay et al., 2010).

Les actes chirurgicaux en ophtalmologie cornéenne peuvent se diviser en deux grandes

catégories (Azar et al., 2007, Foster et al., 2005, Krachmer et al., 2005) comme nous avons déjà

eu l'occasion d'en parler :

 la chirurgie réfractive pour la correction des défaillances réfractives de l'œil (cristallin

mais surtout cornée),

 la kératoplastie qui est la chirurgie associée à la greffe de cornée pour palier à ses

pathologies.

Ce qui est important, c'est que presque toutes ces interventions nécessitent une coupe de la

cornée. En effet, à part quelques opérations dites de surface, où la cornée est directement

modifiée/ablatée (la kératectomie est l'ablation mécanique ou photonique de tissu cornéen)

depuis l'épithélium (Jackson et al., 2005, Thompson et al., 2007), la plupart des opérations

nécessite un travail sur le stroma ou les couches profondes. Ainsi, pour atteindre ces

profondeurs, que ce soit pour la chirurgie réfractive ou la kératoplastie, il n'y a pas d'autres

alternatives que de faire des coupes/incisions pour ensuite

 soit créer un capot de cornée (laissé cependant attaché à un endroit -charnière-) sous

lequel on pourra modifier/ablater le reste du tissu dans le but de la correction voulue

(chirurgie réfractive). Ce second travail d'ablation se fait habituellement avec un laser

excimer. Dans le chapitre 2.1.4 nous avons illustré l'opération LASIK (fig. 2.6) qui

justement nécessite une coupe intrastromale ;

 soit simplement retirer le tissu indésirable en vue de le remplacer (kératoplastie).
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Par ailleurs, une dernière tendance en chirurgie réfractive consiste à faire des incisions

(kératotomie (Braunstein et al., 2007)) pour que celles-ci, par leur disposition pertinente dans le

stroma, puissent également rendre une vision optimale.

La coupe ou les incisions sont donc une étape cruciale dans les opérations chirurgicales de la

cornée. Le contrôle de celles-ci est donc un enjeu particulièrement intéressant pour le chirurgien

dans la mesure où celui-ci a tout intérêt à savoir le plus précisément possible où il opère et quelle

est la qualité de son opération.

Comme nous l'avons déjà évoqué dans le chapitre sur la cornée (voir le chap. 2.1.4) ces coupes

peuvent être effectuées soit par laser ultrabref soit mécaniquement. Le résultat après les deux

types de coupe est visuellement très différent car comme nous l'avons expliqué, la coupe au laser

procède fondamentalement par la création de micro-cavitations, autrement dit des bulles de gaz

de dimensions micrométriques. C'est ce qui explique l'aspect radicalement différent obtenu,

suivant que, la cornée soit coupée au laser femtoseconde ou mécaniquement (fig. 8.1).

En effet mis à part certains bords d'une découpe mécanique qui peuvent se voir comme une ligne

de diffusion (le côté A fig. 8.1 (b)), le tissu qui est sous le capot, ne laisse pas cette diffusion

observable à l'occasion d'une coupe laser (voir la fig. 8.1 (a)). Par ailleurs certaines coupes

peuvent présenter des côtés ressemblant tous à B (fig. 8.1 (b) et (c)) et après immersion de la

cornée sous le gel ou le sérum physiologique, il devient vraiment impossible de distinguer les

bords de la coupe.

Cette simple observation est à l'origine de notre motivation expérimentale pour savoir si la

microscopie de SH et TH serait capable d'imager un état en apparence si peu contrasté. La

motivation dans cette étude n'était pas donc pas tant de discuter sur les avantages et les défauts

de la création de capot cornéen réalisé mécaniquement par rapport à celui qui pourrait être

effectué par une coupe femtoseconde (Hamilton et al., 2008, Patel et al., 2007a). Mais nous

étions intéressés par la procédure mécanique dans la mesure où son principe physique est très

différent de celui de l'ablation laser femtoseconde : en particulier il n'y a pas de bulles de

cavitation remplies de gaz (vapeur de H2O, N2 et CO2 (Juhasz et al., 2002)) et les bords de la

coupe sont donc a priori moins identifiables (voir aussi le chap. 2.1.4 2)) par IGTH dans ce cadre
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Figure 8.1 Coupe mécanique et coupe au laser femtoseconde

(a) photographie d'un œil de porc coupé à l'aide d'un laser Ti:Sa amplifié (INRS). (b) photographie d'un œil de porc

coupé avec lame chirurgicale (LC). Les côtés A et B sont juste mis à titre indicatif pour mieux faire apparaître les

dimensions du capot créé. (c) photographie prise à l'aide d'un microscope à dissection magnifiant un côté de la

coupe par lame chirurgicale où justement il n'y a pas ici de diffusion locale apparente mais un espace (cadré par le

rectangle rouge) laissé par la tension s'exerçant des deux côtés de la coupe.

opératoire. Plus généralement cette étude est d'un intérêt particulier puisque de nombreuses

opérations chirurgicales, y compris en chirurgie réfractive, continuent à se faire à l'aide

d'instruments mécaniques de différents matériaux (ex. métal, diamant…). La complexité de ces

instruments s'étend des lames et couteaux chirurgicaux aux microkératomes automatiques

(a)

(c)

(b)

A
B

LC
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(Braunstein et al., 2007, Vayr et al., 2007), ces derniers permettant en particulier un ajustement

précis de la profondeur de coupe. Tous ces procédés mécaniques de coupe offrent encore un bon

rapport qualité/prix pour réaliser les différentes opérations discutées plus haut. Il est donc

intéressant d'imager ce type de coupe mécanique et les perturbations occasionnelles qu'elle peut

générer sur les tissus traversés.

La coupe qui est observée dans ces travaux est en l'occurrence une coupe intrastromale

lamellaire dans la mesure où elle est principalement dirigée parallèlement à la surface de la

cornée et dans le stroma comme cela se fait lors de la réalisation d'un capot cornéen pour le

LASIK. Nous l'avons donc observée par l'IGSH/IGTH depuis l'endroit où elle a été initiée,

l'épithélium, jusqu'à plus profondément dans le stroma pour voir quelles perturbations elle serait

susceptible d'induire.

8.2 Objectifs

L'objectif de ce travail fut d'observer par l'IGSH/IGTH des coupes mécaniques intrastromales

lamellaires réalisées à l'aide d'une lame chirurgicale. Nous voulions aussi savoir si l'observation

en transmission ou en épi-détection changeait quelque chose quant à la possibilité de repérer la

coupe intrastromale. Enfin nous voulions aussi comprendre plus précisément à quoi pouvait être

dû le contraste observé sur la coupe intrastromale.

8.3 Méthodes

Ces expériences ont été réalisées sur globe entier (voir le chap. 5.2.2 7)) ou dans le cas de la

détection en transmission avec la chambre antérieure artificielle (fig. 5.7 (b)). L'objectif

condenseur utilisé était toujours l'objectif à immersion Olympus de ON 0.9 avec le gel

ophtalmique. En collection, lorsqu'il fallait détecter en transmission, nous placions directement le

PM au plus près sous la chambre antérieure artificielle.

Toutes les coupes lamellaires intrastromales ont été réalisées sur l'œil entier frais (même

condition de conservation que pour les résultats anatomiques) et si nous voulions ne garder que

la cornée pour la monter dans la chambre antérieure artificielle, nous isolions celle-ci qu'une fois

cette coupe réalisée. La coupe elle-même fut effectuée sous stéréomicroscope avec une lame
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chirurgicale single edge HD razor blades 0.012'' (voir la fig. 8.1 (b)). La coupe était partielle et

conservait une charnière pour permettre le bon repositionnement du capot sur le stroma. Aucune

des cornées observées en IGSH/IGTH ne fut percée jusqu'à la chambre antérieure.

Dans toutes les expériences d'imagerie que nous avons menées pour cette application nous

sommes revenus sur le balayage par platines de translation car nous voulions surtout nous

focaliser sur l'observation transversale des cornées coupées. La coupe lamellaire effectuée

parallèlement à la surface de la cornée s'y prêtait particulièrement.

8.4 Résultats et discussion

8.4.1 IGSH/IGTH en épi-détection de la cornée coupée sur œil entier

Les premières expériences ont été de réaliser l'IGSH/IGTH en épi-détection pour les deux

signaux car le montage de l'échantillon était facile dans ce cas. La figure 8.2 illustre le résultat

d'observation transversale de cette coupe dans la partie antérieure de la cornée porcine en épi-

détectant les deux signaux. Comme dans le cas de nos observations sur la cornée intacte nous

pouvons facilement identifier l'épithélium et le stroma. Cependant une ligne de contraste (coupe

intrastromale dans la figure 8.2) apparaît en plus dans l'image de TH épi-détectée. Cette ligne ne

peut être que la coupe que la lame chirurgicale a créée car il n'y a pas de raison qu'il y ait

justement cette structure dans le stroma et par ailleurs cette ligne commence à l'endroit où une

forte dislocation s'est créée qui est révélatrice de l'endroit où la lame a pénétré (région encerclée

sur la figure 8.2). Il est cependant intéressant de constater que la SH en épi-détection
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Figure 8.2 Observation transversale de la cornée porcine coupée par une lame chirurgicale

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. (a) TH (violet) et(b) SH (vert) en épi-détection. Pour

voir ce que désignenent, le cercle rouge, la croix rouge et les lignes en pointillé, se référer au texte.

G : gel ; Épi : épithelium ; S : stroma ; CI : coupe intrastromale ; OTH : ombre en TH ; OSH : ombre en SH.

Épi

CI

Sx

x

OTH

S

OSH

(a)

(b)

x
(µm)

z
(µm)

z
(µm)

x
(µm)
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ne révèle rien de cette coupe intrastromale comme peut en témoigner la série de petites flèches

disposées le long de ce que nous avons identifié en TH.

Un autre point intriguant sur ces observations est la présence « d'ombres » autant en SH qu'en

TH. Ces ombres sont bien identifiables dans la région du cercle. Elles pourraient être dues au fait

que la lame a particulièrement perturbé le tissu dans cette zone en le rendant opaque. Les

photographies de la figure 8.1 nous avaient justement montré que les bords de la coupe pouvaient

présenter une diffusion plus marquée que sous le capot créé. C'est ce qui peut expliquer ce

phénomène observé (nous aurons une preuve expérimentale plus loin dans ce chapitre avec les

observations en TCO). On remarque par ailleurs une différence dans le contraste de ces ombres

pour les deux signaux. Ces images, autant en SH qu'en TH, pour faire apparaître aux mieux ces

ombres, ont été saturées par rapport au voltage acquis dans le stroma en dehors des ombres. Le

signal est donc normalisé par rapport à cette valeur. Par ailleurs, un seuil à 20 % dans les deux

images depuis le minimum dans l'ombre (valeurs différentes pour SH et TH) a été appliqué :

ainsi tout ce qui est entre le bruit et 20 % au-dessus du minimum dans l'ombre est mis à zéro

pour les deux signaux. Ces 20 % sont arbitraires mais le but est surtout d'avoir le même

pourcentage pour les signaux pour pouvoir comparer l'étendue des ombres. Les ombres sont

alors délimitées par les lignes tracées sur la figure en pointillé et qui se prolongent plus loin dans

le stroma.

Le contraste entre l'ombre et le stroma en dehors de celui-ci est bien plus marqué en TH qu'en

SH. Ceci peut s'expliquer par le fait que la TH est un phénomène du troisième ordre alors que

celui de SH est du second. D'ailleurs ce contraste moins fort en SH par rapport au stroma fait

penser que la petite région sombre marquée d'une croix rouge n'est probablement pas due à ces

ombres mais est sans doute une cavité de tissu créée par l'opération. Enfin les lignes délimitant

les ombres se croisent et déterminent donc une divergence. On peut alors observer que cette

divergence est plus importante pour la TH que la SH. Si le pourcentage de seuil avait été choisi

différemment, les lignes auraient du coup donné un autres angle pour les deux signaux mais

comme ce pourcentage serait de toutes façons le même pour les deux signaux la comparaison

resterait dans le même ordre : une divergence plus forte pour la TH que la SH.

Cette divergence des ombres est cependant délicate à expliquer car nous ne savons pas a priori
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quel est le diagramme de rayonnement que l'échantillon implique (avec la création de ces

obstacles plus ou moins opaques et diffusants) sur la génération de la SH et de la TH. Par ailleurs

la longueur d'onde n'est pas la même pour la SH et la TH et cette différence peut induire, si la

description de la diffusion de Rayleigh convient20, des différences de divergence.

Figure 8.3 Observation macroscopique transversale en IGTH de la cornée porcine coupée par une lame
chirurgicale

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. TH détectée en épi-détection.

G : gel ; Épi : épithelium ; S : stroma ; CI : coupe intrastromale ; OTH : ombre en TH.

La figure 8.3, qui cadre plus largement une coupe intrastromale épi-détectée en TH, montre que

la sensibilité de la TH pour révéler la coupe reste très bonne même à 500 μm de profondeur dans 

l'échantillon (cet œil avait une pachymétrie mesurée par pachymétrie US -ultrasons- d'environ

1100 μm en début d'expérience d'imagerie). Le signal qui reste encore assez fort dessous pourrait 

donc probablement, dans cette situation de cornée incisée, révéler les couches postérieures.
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Une fois cette observation macroscopique réalisée, nous voulions faire une observation

transversale plus fine sur l'endroit où la lame avait pénétré pour essayer d'identifier plus

spécifiquement ce qui pouvait causer les ombres observées. Par ailleurs nous devions aussi

réaliser une observation transversale plus définie sur la seule coupe intrastromale pour savoir ce

qui permettait de la révéler et vérifier si la SH épi-détectée ne pouvait réellement pas révéler

cette coupe.

La figure 8.4 présente cette magnification dans la région où la lame a initié la coupe et la figure

8.5 présente cette magnification autour de la coupe intrastromale. Pour ces deux figures les

signaux étaient encore détectés en épi-détection.

La figure 8.4 présente un tissu très perturbé là où la coupe mécanique a été amorcée (déchirure).

Trois points principaux peuvent être observés :

 d'une part une discontinuité marquée de l'épithélium : alors que sur le côté droit on peut

observer l'épithélium déformé, à gauche de la coupe il n'y en a pas car la première

interface de TH de ce côté commence à la même hauteur que celle révélée par la SH ;

 le stress biomécanique induit par la coupe a changé les propriétés optiques dans

l'épithélium car on constate que le signal de TH est bien plus fort à l'aplomb du départ de

la coupe que plus loin en allant vers le coin supérieur droit de l'image (cette observation

peut aussi être faite sur l'image macroscopique en figure 8.2 sur les bords proches de la

déchirure). Il se pourrait que cette variation locale de TH confirme une fois de plus le

caractère diffusif que peut présenter la coupe mécanique dans le voisinage de ses bords ;

 la perturbation de la coupe semble avoir été si violente qu'une part de collagène a pu être

arraché du stroma et se retrouver au-dessus de celui-ci : c'est ce qu'indiquent les objets

dans le cercle rouge qui émettent de la SH et on observe par ailleurs un défaut de

collagène à l'emplacement indiqué par la flèche en SH. Cependant il ne faut pas exclure

que le stress biomécanique ait aussi pu modifier localement les propriétés optiques de

l'épithélium, en particulier en surface où les cellules sont par ailleurs densément

empilées.

Ce stress biomécanique pourrait être une nouvelle source de SH dans l'épithélium.
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Figure 8.4 Observation transversale magnifiée au départ de la coupe

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. (a) TH (violet) et(b) SH (vert) en épi-détection. (c)

fusion des deux signaux. Pour voir ce que désignent, le cercle rouge et flèche rouge, se référer au texte.

G : gel ; Épi : épithelium ; S : stroma

x (µm)

z
(µm)

x (µm)

z
(µm)

Épi

S

(a) (b)

G

x (µm)

z
(µm)

(c)

Épi

S

G



197

La figure 8.5 est cadrée plus spécifiquement dans le stroma pour voir comment apparaît en détail

la coupe. Il peut être vérifié que la coupe est observable en TH épi-détection, mais qu'il n'y a pas

de correspondance en SH épi-détection. L'information vient donc essentiellement du signal

acquis en TH épi-détection. Sur cette portion transversale de 80 µm, la coupe apparaît donc sous

la forme d'une bande de signal d'épaisseur constante avec le signal environnant du stroma (la

figure 6.4 des résultats anatomiques montre que le stroma fournit un signal tout de même fort de

TH dans sa partie antérieure). Surtout, les deux bords de la coupe ne parviennent pas à être

résolus spatialement en TH épi-détectée et il n'y a pas un signal plus faible au centre de la bande.

La bande de signal est assez large comme en témoigne la figure 8.5 (c). Sur la figure 8.9, plus

loin dans ce chapitre, nous évaluons expérimentalement la résolution axiale de TH en épi-

détection comme nous l'avons fait dans la partie méthode (voir le chap. 5.2.2 8)). Nous trouvons

sur la base des huit positions indiquées (traits bleus sur la figure 8.9 (a)) pour avoir l'interface

épithélium/stroma (à environ 220 μm sous la surface cornéenne pour ce sujet, i.e. environ la 

même profondeur que dans notre cas en figure 8.5) perpendiculaire à l'axe optique, une

résolution axiale expérimentale de TH en épi-détection de : 2.9 ± 0.7 μm. Cette valeur reste assez 

proche de la résolution axiale de TH que nous avions pour la transmission. Comme la coupe est

présentée de biais par rapport à l'axe optique dans la figure 8.5, elle est en partie résolue

latéralement si bien que 2.9 + 0.7 μm représente un maximum dans cette situation : la résolution 

est donc meilleure. Comme 3.6 μm est largement inférieur aux dimensions de largeur de la bande 

d'après le profil en figure 8.5 (c), soit la coupe ne contient pas de collagène mais est remplie dans

son vide d'objets qui sont autant de sources pour la TH, soit les deux bords de la coupe se sont

recollés et la GTH peut autant être due à des objets à l'exacte interface entre les deux bords

réassemblés qu’à des perturbations ayant eu lieu dans le stroma voisin.

La résolution en SH épi-détection suivant l'oblique de la coupe peut être évaluée sur l'interface

épithélium/stroma. Elle vaut environ 4 μm. Au niveau de la coupe elle est a priori moins bonne

puisque nous avons vu, l'imagerie en profondeur se dégrade. Cependant il est très peu probable

qu'elle soit si mauvaise qu'elle ne parviendrait pas à résoudre la coupe d'au moins 7 μm si celle-ci 

laissait un vide. Ainsi, les deux bords du stroma se recollerait « parfaitement » après la coupe,

avec la lame, effectuée.
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Figure 8.5 Observation transversale magnifiée de la coupe intrastromale

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. (a) TH (violet) et (b) SH (vert) en épi-détection. La

ligne rouge en pointillé indique la direction de la coupe. Le trait plein rouge sur (a), indique le segment pour le profil

(c) avec d (µm) la distance le long de ce segment.

Épi : épithelium ; S : stroma ; CI : coupe intrastromale.
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8.4.2 TCO de la cornée coupée sur œil entier

1) observations générales :

Pour apporter des réponses à ces différents points (ombres, dimensions de la coupe

intrastromale) et voir les différences d'observations sur la cornée incisée, entre notre microscopie

de générations d'harmoniques et une imagerie d'optique linéaire, nous avons mené des

expériences de TCO sur des yeux coupés. Les cornées porcines fraîches peuvent provenir d'yeux

différents mais le protocole chirurgical reste le même que décrit précédemment. La TCO avec

lequel nous avons fait ces mesures a été le même que celui utilisé pour les résultats illustrés en

figure 6.5.

Sur les figures 8.6 (a) et (b) la coupe intrastromale est observable depuis l'endroit où elle a été

initiée (déchirure) et son prolongement dans le stroma. Elle apparaît, comme en IGTH, comme

une trace de signal sans laisser de cavité apparente. Cependant, le signal de la coupe n'est pas

d'amplitude constante et peut être suffisamment faible pour être perdu dans le bruit du signal de

stroma par endroit.

La figure 8.7 montre une acquisition au plus près de la déchirure. Dans la déchirure même, il est

difficile de cerner où se trouve l'épithélium par rapport au stroma : à cet endroit une trace

révélant la coupe intrastromale n'est pas discernable comme dans la figure 8.6 mais au-dessus

des flèches dessinées, il y a un niveau de signal globalement plus fort qu'en dessous, sans qu'il

soit possible de distinguer l'épithélium du stroma ou si la partie du dessus inclut la coupe. Nous

n'avons constaté ce palier que près de la déchirure : plus loin dans le stroma la coupe

intrastromale contrastait seule au-dessus d'un niveau moyen de signal dans le stroma de par et

d'autres de la coupe.

L'imagerie de SH/TH ne peut pas présenter ce type d'ambigüité sur la distinction de l'épithélium

par rapport au stroma, combien même il y aurait saturation par un éclairage trop fort, puisque la

répartition des signaux entre les différentes structures, i.e. épithélium par la TH, et stroma par la

SH, permet une identification sans équivoque par ce contraste spectral (fig. 8.2 et 8.4 (c)).
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Figure 8.6 Observations transversales par TCO commerciale d'une cornée porcine coupée : vue
d'ensemble et coupe intrastromale

Acquisition TCO avec l'appareil OCP930SR (Thorlabs). (a) acquisition montrant la coupe dans son ensemble. (b)

voisinage de la déchirure. (c) zoom sur les pixels de la coupe intrastromale (pour (b) et (c), la ligne bleue indique la

même droite sur laquelle le profil (d) a été réalisé). (e) est un zoom du profil (d) sur le pic de coupe intrastromale.

Les dimensions de (a), (b) et (c) sont respectivement de : 1.6x6.0 mm, 1.6x2.0 mm et 0.3x0.3 mm.

Épi : épithelium ; D : déchirure ; CI : coupe intrastromale.
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Figure 8.7 Observations transversales par TCO commerciale d'une cornée porcine coupée :
grossissement sur la déchirure

Acquisition TCO avec l'appareil OCP930SR (Thorlabs). (a) acquisition dans le très proche voisinage de la

déchirure. Les dimensions de la figure sont de : 0.4x0.8 mm.

M BSS : ménisque de solution saline (balanced salt solution) ; D : déchirure ; S : stroma.

Cette situation de signal particulièrement fort dans le très proche voisinage de la déchirure

pourrait s'expliquer par le fait qu'une compression tissulaire, comme peut en faire subir une lame

chirurgicale, ait des conséquences sur la diffusion et la rétro-diffusion. Cette modification

optique du tissu peut être révélée en TCO comme d'autres travaux l'ont déjà documenté (Alvarez

Ferré, 2009). Il se pourrait que cette même cause soit à l'origine du fort signal de TH épi-détectée

dans l'épithélium sur la figure 8.4. Par ailleurs cette même portion de cornée plus diffusante est

également plus opaque et explique les ombres qui en partent. Ce phénomène d'ombres est

également connu en TCO (Fabritius et al., 2009, Girard et al., 2011) et la figure 8.8 l'illustre avec

trois types de corps opaques : la sclère (a) et (a') est particulièrement diffusante la rendant

opaque ; les bulles de gaz, formées par LASIK femtoseconde (b), et dont l'indice de réfraction est

très différent du stroma environnant, sont suivant leur taille, diffusantes ou très réfléchissantes

induisant également des ombres à leur aplomb ; les vaisseaux sanguins de la rétine absorbent par
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l'hémoglobine (c). Ainsi, mis à part le cas (c) puisque la cornée n'est pas vascularisée, ces

différentes situations sont également à prendre en compte dans nos expériences : elles expliquent

sur la figure 8.4 la présence des ombres et les signaux de TH particulièrement forts en épi-

détection amplifiés par la rétrodiffusion ou la réflexion. Nous avions également constaté cette

situation à l'utilisation de l'objectif sec en condenseur (fig. 6.2).

2) dimensions de la coupe intrastromale en TCO :

L'image de la figure 8.6 (b) est de dimension 2000 pixels horizontalement et 512 verticalement.

Puisque la dimension verticale est de 1.6 mm, la TCO a acquis une valeur de signal tous les

3.1 µm soit un échantillonnage d'à peu près la moitié de ce que vaut la résolution axiale en

l'estimant à un minimum de 6.2 µm (donnée constructeur dans l'air). Cet échantillonnage est

donc suffisant d'après le critère de Nyquist. Sur les figures 8.6 (b) et (c) est représentée une ligne

bleue le long de laquelle nous avons réalisé un profil d'épaisseur : sur 8.6 (c) quelques pixels de

signal plus forts permettent de révéler la coupe intrastromale.

Nous avons fait huit profils similaires croisant la coupe intrastromale perpendiculairement de

telle façon que l'imagerie de la coupe, n'interroge que la résolution axiale. Cela dit, il n'est pas

évident a priori que la coupe intrastromale soit sous-résolution pour la TCO. Mais à y regarder

de près, comme sur le graphe de la figure 8.6 (e), nous remarquons que peu de points participent

au signal de ce pixel de forte valeur non saturé. Comme l'échantillonnage axial (3.1 μm) est 

suffisant, il faut en déduire que la coupe intrastromale est bien sous-résolution pour cet appareil

de TCO. Ceci peut s'expliquer par le fait que cette TCO qui utilise un objectif sec subit la

détérioration de sa résolution par l'effet combiné de la réfraction (déjà vu au chapitre 5.2.2 8)) et

la diffusion du tissu.

Ainsi, les huit mesures ont donné des largeurs à mi-hauteur de 8.4 ± 1.6 µm. Notre microscope

de génération d'harmonique donne une bande de signal de largeur assez similaire à cette valeur,

mais possède une résolution spatiale suffisamment forte pour affirmer que cette bande contient

des objets, comme le pic central de la figure 8.5 (c), source de TH qui peuvent eux-mêmes être

résolus.
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Figure 8.8 Phénomènes d'ombre en TCO pour des tissus opaques par diffusion, réflexion et absorption

(a) acquisition réalisée avec l'appareil OCP930SR (Thorlabs) : ombre par un bout de blanc d'œil, i.e. principalement

sclère, déposé sur une cornée. (a') photographie du bout de sclère déposé sur la cornée pour l'acquisition de (a). (b)

TCO d'ombres induites par une coupe intrastromale au laser femtoseconde. (c) TCO d'ombres (shadows) induites

par les vaisseaux sanguins dans la rétine. Les dimensions de (a) sont de : 1.6x6.0 mm.

BO : blanc d'œil ; O : ombre(s) ; C : cornée ; CI : coupe intrastromale.

Les sources sont tirées de : (b) (Rowiak, 2009) (c) (Girard et al., 2011).
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21 : l'indice de réfraction est différent sur la troisième décimale

22 : voir « Mie Scattering Calculator » avec http://omlc.ogi.edu/calc/mie_calc.html

23 : nous ne parlons ici que de ce que la coupe peut induire et non des processus de cicatrisation qui surviennent après en in vivo :

activations des kératocytes… En effet des complications combinant biologie in vivo et débris d'origine peuvent induire après la

chirurgie une densité croissante de points brillants observables en microscopie confocale. C'est la Kératite lamellaire diffuse qui

est une réaction inflammatoire de la cornée.
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8.4.3 Nature des sources de signal sur la coupe intrastromale

Alors qu'une coupe intrastromale remplie du liquide intrastromal (eau ou solution saline21 (Meek

et al., 2003a)) se révèle très peu en TCO (Wirbelauer et al., 2005) de par la faible différence avec

l'indice de réfraction du stroma, la coupe intrastromale de notre expérience de TCO est

particulièrement rétro-diffusive ou réflective : le graphe de la figure 8.6 (d) montre même que le

signal de la coupe intrastromal peut être plus fort que celui de la surface de la cornée.

La diffusion d'après la théorie de Mie est fonction de deux caractéristiques importantes du

matériau22 :

 la force du signal de diffusion est fonction croissante de la différence des indices de

réfraction de l'objet diffusant et de celui de son environnement. Ceci est valable quelque

soit les dimensions de l'objet diffusant. Cette dépendance vaut aussi pour la réflexion de

Fresnel;

 la proportion de signal de diffusion émis vers l'arrière par rapport à celui émis vers

l'avant, est fonction décroissante de la taille de l'objet diffusant : plus la particule est

petite, plus elle est en mesure de rétro-diffuser directement.

Ainsi, le signal de TCO sur la coupe intrastromale tient à des objets dont l'indice de réfraction

contraste avec celui du stroma environnant. Ces objets pourraient en partie être de l'air qui soit

resté piégé à l'occasion de la coupe ce qui apporterait justement un milieu d'indice fort différent.

Cependant beaucoup de natures différentes de ces objets sont possibles comme certains auteurs

l'ont proposé. Juste une fois la coupe intrastomale d'un LASIK effectué au microkératome

métallique, cette coupe fraichement23 effectuée peut garder des débris (Hirst et al., 1998, Ivarsen

et al., 2004, Vesaluoma et al., 2000). Certains de ces débris sont propres à une véritable

opération chirurgicale utilisant un microkératome automatique (ex. éponge, plastique du

microkératome, cellules de peau). Cependant d'autres, également suggérés, ont certainement été

introduits à l'occasion de notre protocole : ex. cellules épithéliales, fragments cellulaires,



24 : l'étude de Ivarsen et al. (2003) a utilisé à cet effet la microscopie CARS. Cependant cette méthode ne leur a servi qu'à

dévoiler qu'une partie de la nature des sources de signal observées en microscopie confocal puisque comme le souligne également

Sonigo et al. (2006) la microscopie confocale permet de révéler de grosses particules dispersées (ces particules de plastique

supposées) mais également un tapis de sources plus présentes mais moins réfléchissantes.
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fragments métalliques de la lame. Ces débris sont observables de façon très disséminée en

microscopie confocale comme peut le montrer la figure 3-21 A et B, du livre « refractive

surgery » (Jester, 2007b).

Dans nos expériences, nous n'avons pas eu recours à un microkératome automatique, ce qui

élimine la possibilité de présence de particules plastiques. Le fait que la TCO ou la microscopie

de TH permette de voir la coupe de façon continue pourrait laisser penser que ces méthodes

soient sensibles à un panel plus large d'objets diffusifs d'optique linéaire ou non linéaire. Comme

l'indice de réfraction du stroma tient à un équilibre précis entre ses différents composants (ex.

fibrilles de collagène, eau (Meek et al., 2003a)), il est possible que la lame mécanique est

modifié localement l'indice autour de la coupe intrastromale. Dans le cas de la TH les

modifications des caractéristiques optiques du matériau sont plus ouvertes qu’en TCO puisque,

comme nous l’avons vu, ce signal est fonction des indices, de leur dispersion et de χ3 (éq. 65).

Par ailleurs, la coupe peut avoir induit des modifications biomécaniques déchirant le collagène.

En effet si le collagène est réorienté ou raccourci, il présente au faisceau des dimensions

différentes que celles dans le cas normal, modifiant complètement son diagramme de

rayonnement que ce soit en optique linéaire ou non linéaire cohérente. Il faut remarquer que ces

débris ont également été documentés sur une coupe intrastromale fraichement réalisée au laser

femtoseconde, ce qui laisse penser que leur origine peut tout aussi être exogène (corps étrangers

(Hirst et al., 1998)) qu'endogène (cellules, débris de collagène (Sonigo et al., 2006)).

Ainsi, le seul moyen véritable de résoudre définitivement cette question sur la nature de ces

débris serait de recourir à une imagerie non invasive de haute résolution spatiale et

spectrométrique24, sur telle espèce animale, même si des images encore plus fine de TH en face

dans la coupe, et de SH/TH autour pour explorer plus finement la perturbation du réseau de

collagène, devrait apporter des informations supplémentaires.



25 : dans cette étude, un laser femtoseconde a été utilisé mais il est connu que les débris sont en partie communs pour les deux

types de coupe.
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8.4.4 Comparatif IGSH/IGTH de la coupe intrastromale en transmission et en épi-
détection

1) Résultats

Avec ce modèle commercial de TCO, nous ne pouvions pas acquérir d'images transversales en

transmission mais nous l'avons fait avec l'IGSH/IGTH pour voir comment la coupe intrastromale

se révélait suivant la configuration de détection.

La figure 8.9 présente les résultats de ces différentes acquisitions sur la cornée porcine incisée.

Dans la première configuration (a) et (a') nous avons épi-détecté la TH et détecté la SH en

transmission. Comme nous l'avons déjà vu la TH épi-détectée, révèle sans problème la coupe

intrastromale. Par ailleurs, sur cette acquisition on peut mesurer l'importance de la

désorganisation des parties antérieures de la cornée opérée, ces perturbations se concentrant

principalement dans l'épithélium. La SH en transmission, révèle des perturbations sur le stroma

près de l'épithélium. Cependant elle ne révèle pas non plus dans ce cas de détection en

transmission, la coupe intrastromale, par un contraste ou une amélioration de résolution spatiale

qui serait propre à cette configuration : la coupe intrastromale qui débute depuis l'astérisque

rouge, par référence à la TH épi-détectée, est suivi d'un petit trou latéral mais en s'enfonçant

d'avantage dans le stroma la coupe intrastromale n'est plus visible. Par ailleurs, il n'y a pas non

plus de niveau de signal de SH différent au-dessus et en dessous de la coupe intrastromale

localisée par la TH. Ainsi que ce soit en épi-détection ou en transmission le seul moyen

permettant de révéler la coupe intrastromale mécanique, en SH, serait un vide suffisamment

large pour pouvoir être résolu. Ce constat est en accord avec l'étude25 de Morishige et al.

(Morishige et al., 2008) qui n'ont pas relevé de particules qui auraient été des sources de signal

pour l'IGSH que ce soit en transmission ou en épi-détection.
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Figure 8.9 Différences sur les observation transversale de la cornée porcine coupée par une lame
chirurgicale entre la détection en transmission et épi-détection

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. (a) TH (violet) en épi-détection et (a’) SH (vert) en

transmission. (b) TH (violet) en transmission et (b’) SH (vert) en épi-détection. Les traits bleus sont là pour montrer

où les profils 1D ont été choisis pour faire les mesures de résolution axiale en TH (voir plus haut texte fig. 8.5) au

niveau de l'interface epithelium/stroma. Sur x=780 μm et x=980 μm deux mesures sur pics proches. 

G : gel ; Épi : épithelium ; S : stroma ; DDI : déchirure et début d'incision ; CI : coupe intrastromale ; OTH : ombre

en TH ; OSH : ombre en SH.
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Figure 8.10 Observation transversale magnifiée de la coupe intrastromale dans la configration TH en
transmission

Objectif Olympus ON 0.9 avec immersion au gel ophtalmique. (a) TH (violet) en transmission et (a’) SH (vert) en

épi-détection : vue large sur la déchirure. (b) TH (violet) en transmission et (b’) SH (vert) en épi-détection : vue

proche sur la déchirure.

G : gel ; Épi : épithelium ; S : stroma ; DI : début d'incision.
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Toujours en figure 8.9, dans la configuration (b) et (b') qui est associé au même œil porcin que

dans l'expérience (a) (a'), nous avons épi-détecté la SH et détecté la TH en transmission. Encore

dans cette expérience, la SH confirme son impossibilité de détecter la coupe intrastromale. La

TH en transmission ne révèle pas la coupe intrastromale. La SH montre une large cavité (DDI

sur la figure 8.9 (b')) qui est a priori le début de la coupe intrastromale mais sur l'image de TH

aucune ligne de coupe visible ne prolonge cette cavité.

En acquérant de façon plus résolue autour de la déchirure et dans la même configuration (SH épi-

détectée et TH en transmission), le résultat en figure 8.10 confirme cet état de fait.

Ainsi la TH ne peut révéler la coupe intrastromale mécanique qu'en épi-détection.

2) Discussion

Nous savons que même si la cornée saine est transparente, elle diffuse légèrement et ceci

explique la diminution du signal autant avec les méthodes en optique linéaire (TCO, microscope

confocal) que sur l'imagerie non linéaire comme nous l'avons nous même constaté en

microscopie d'harmoniques (voir profiles de signal sur le chapitre 6). Par ailleurs, la coupe

intrastromale mécanique rétrodiffuse comme nous pouvons le constater en TCO.

Cependant nous sommes en droit de nous demander si cette rétrodiffusion en TCO est une

émission directe vers l'arrière ou si elle redirige la lumière émise au-dessus de la coupe

intrastromale et fait, dans ce cas, écran pour ce qui est dessous induisant donc des ombres. Ces

ombres ne sont pas vraiment prononcées sur nos images de TCO en comparaison avec celles

illustrées en figure 8.8. Surtout, il est remarquable qu'aucun palier de signal ne s'observe en SH

au-dessus et au-dessous de la position de la coupe intrastromale. Si la coupe intrastromale faisait

écran, elle devrait révéler ces deux paliers en SH.

Ainsi si la coupe intrastromale se voit en épi-détection en TCO ou en TH c'est qu'elle émet en

partie directement en arrière. Que ce soit en TCO en SH ou en TH, pour qu'il y ait une part

importante de signal qui soit émis vers l'arrière il faut que les objets émissifs soient très petits. En

TCO donc en optique linéaire, c'est la situation de la diffusion de Rayleigh. En SH, nous avons

vu (fig. 3.8) que suivant l'orientation du collagène nous ne présentions pas les mêmes dimensions

à la fondamentale et en TH, la tendance est la même comme a pu par exemple en discuter

Débarre et al. (2007b).
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Comme la SH ne décèle pas de signal vers l'arrière c'est que la contribution du collagène dans la

coupe intrastromale dans cette diffusion vers l'arrière est a priori négligeable. Que ce soit en

optique linéaire dans la théorie de Mie, ou justement l'approximation de Rayleigh pour les petites

particules ou dans la théorie de la TH (J. X. Cheng et al., 2002, Débarre et al., 2007b), le signal

peut au mieux se répartir à égalité entre l'avant et l'arrière. Une fois ce signal émis, il doit

regagner la détection et subit alors la diffusion du tissu sur son retour. Ceci rentrerait dans le cas

plus « classique » de situation que Débarre et al. (2007b) décrit pour expliquer pourquoi l'épi-

détection peut révéler des objets que la transmission ne peut pas, lorsqu'un échantillon épais est

sondé. Nous n'avons pas fait l'expérience sur les cornées coupées mais pour apporter une

confirmation supplémentaire, nous aurions pu retourner la cornée avec l'épithélium au plus

profond de l'échantillon pour voir si dans ce cas où la coupe est près de la sortie de l'échantillon,

en transmission, nous avons l'observation de la TH en transmission au détriment de celle en épi-

détection.

Ainsi au regard de ce que nous avons pu dire sur le chapitre sur la nature des sources de signal et

ici en discussion, il y aurait peut-être de grosses particules très réfléchissantes, quoique le

plastique des appareils de microkératome automatique soit exclu, et d'autres beaucoup plus

petites résultant dans une part d'émission directe vers l'arrière. Les grosses particules très

réfléchissantes ne peuvent pas, par ailleurs, être en concentration importante sinon elles

impliqueraient, par leur opacité, des images où la coupe intrastromale se révèlerait plus par palier

de part et d'autre de celle-ci que des images où la coupe intrastromale contraste au milieu d'un

signal moyen du stroma comme c'est le cas en TCO ou IGTH.

8.5 Conclusion et perspectives

La coupe intrastromale mécanique qui est un objet difficile à résoudre spatialement a cependant

des mécanismes de contraste, pour la TH, bien différents de l'interface stroma/membrane de

Descemet et l'IGTH fournit des informations que ni l'IGSH ni l'IF2P ne pourraient fournir. Par

ailleurs, même si sur cette expérience de cornée coupé mécaniquement, une part importante

d'informations peut déjà être fournie par la TCO, celle-ci a des limitations sur la résolution

spatiale que ce soit en axial ou en latéral. Nous avons également vu l’utilité de l’IGTH pour lever

l’ambigüité d’imagerie de la TCO au début de la déchirure. Même si les sources dans la coupe
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intrastromale semblent donner les mêmes tendances de contraste pour la TCO et l'IGTH, il serait

intéressant d'approfondir sur la coupe intrastromale ce qui les différentie plus précisément : il

faudrait en particulier réaliser des images en face résolue en polarisation en TH.

Les phénomènes d'ombre seraient par ailleurs une source d'information à exploiter pouvant

renseigner directement sur la diffusion et le diagramme de rayonnement des signaux

d'harmoniques. Ces phénomènes ne sont pas trop gênants car le signal reste quand même

détectable sous les opacités créées.

En tous les cas, le fait que des incisions mécaniques, qui sont des opérations très courantes en

chirurgie cornéenne et néanmoins moins faciles à observer que des opérations laser

femtoseconde, puissent justement se révéler en épi-détection est encore un très bon signe de la

potentialité d'utiliser l'IGTH de pair avec l'IGSH dans un contexte in vivo voire clinique. Ces

imageries non linéaires partagent, de plus, toutes les deux la même technologie femtoseconde.

L'IGSH/IGTH a donc la capacité de fournir les mêmes observations que la combinaison IGSH,

IF2P et microscopie confocale ou TCO.

Enfin l'IGSH/TH pourrait également offrir des possibilités intéressantes pour suivre dans la

cornée opérée, la coupe et sa cicatrisation : sa position le long de l'épaisseur (observation

transversale) mais aussi dans la coupe même, la façon dont le collagène et les kératocytes se

réorganisent comme d'autres travaux l'ont fait à l'aide de la microscopie électronique (Y. Y. Y.

Cheng et al., 2009). En effet contrairement à la microscopie confocale (Sonigo et al., 2006),

l'IGSH/TH peut observer le collagène et en suivre sa direction en exploitant par ailleurs la

polarimétrie.
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9 CONCLUSION ET PERSPECTIVES

Dans ce travail de doctorat, nous avons tout d'abord présenté les limitations des instrumentations

ophtalmiques relevant de l'optique linéaire. Ces limitations peuvent être liées à l’invasivité, car

certaines méthodes (microscopie de fluorescence en particulier) requièrent des marqueurs

compliqués à concevoir car risquant d’être toxiques chimiquement ou photochimiquement. Ces

marqueurs qui sont des consommables augmentent aussi le budget associé à ces imageries. Pour

certaines imageries cliniques, les limitations peuvent être de l’ordre d’un manque de contraste

pour différencier les couches cornéennes, distinguer certaines cellules (kératocytes) ou observer

le stroma. La résolution spatiale peut aussi faire défaut, où comme dans le cas de la TCO, il y a

des limites à utiliser de fortes ouvertures numériques conditionnant la résolution latérale. Dans

ces conditions, il est difficile de réaliser une imagerie 3D pour un tissu aussi fin que la cornée.

Les microscopies IGSH/IGTH gagnent sur de nombreux tableaux de par leur nature non linéaire.

Dans les chapitres théoriques sur la seconde et troisième harmonique nous avons présenté en

particulier comment les signaux étaient conditionnés par la géométrie de faisceau ainsi que celle

de l'échantillon. Sur la GTH, plus spécifiquement, nous avons, dans le cadre d'un modèle

gaussien, donné l'expression de l'irradiance de la GTH sur une interface nous permettant de

dégager, dans cette situation qui se présente autant sur des matériaux qu'en biologie, la résolution

spatiale de ce signal. Cette résolution a été validée expérimentalement sur nos échantillons

inorganiques et biologiques.

Par ailleurs, une grande partie du travail aura été dévolue à la réalisation du microscope

d'IGSH/IGTH. Ce microscope a été pensé pour permettre une utilisation très libre autant en

biologie que pour des applications in vivo. La mise en œuvre de deux types de balayage permet

dans ce contexte particulier de l'imagerie tissulaire de réaliser une microscopie

« conventionnelle » en face par le balayage optique, mais également, de réaliser des images sur

de très grandes distances comme peut en faire la TCO, cette fonction étant difficilement

réalisable par la création de piles d'images en face. Des améliorations techniques sur le plan de la

sensibilité (détection synchrone couplée avec des impulsions excitatrices plus courtes) et des
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deux balayages permettraient un gain de commodité pour que ce prototype devienne un

instrument ophtalmique de la cornée à part entière.

Enfin, nos résultats ont permis de caractériser l'IGTH sur différents types d'échantillons

cornéens :

 nos résultats anatomiques ont permis de montrer que l'IGTH était une méthode non

linéaire particulièrement pertinente pour observer la cornée par sa complémentarité avec

l'IGSH. En particulier, L'IGTH fait la preuve de son utilité pour révéler les très

importantes couches postérieures de la cornée là où, autant les imageries linéaires que la

combinaison IGSH/IF2P, laissent une ambigüité d'identification. Par ailleurs l'IGTH n'est

pas strictement associée à une longueur d'excitation comme l'IF2P, ce qui offre des

avantages certains sur le plan de la phototoxycité et celui de la profondeur de pénétration.

L'IGTH révèle très correctement les cellules mais élargit les observations par rapport à ce

que permet l'IF2P à toutes les couches cornéennes ;

 nos résultats dans la cornée reconstruite nous ont permis de conclure que l'IGSH/IGTH

offrait une solution complète de caractérisation de ces tissus par rapport à ce qu'offrent

les méthodes d'histologie où les protocoles de préparation sont lourds et invasifs ;

 enfin, nos résultats sur des cornées incisées mécaniquement et offrant par conséquent peu

de contraste pour l'imagerie en comparaison d'une coupe au laser femtoseconde, nous ont

permis, avec un comparatif avec la TCO, de réaliser que l'interface laissée par la coupe

était très fine et sans espace aqueux avec notre microscopie de GTH. En revanche l'IGSH

n'avait rien révélé sur nos clichés, faisant penser que la coupe mécanique n'ait pas

modifié notablement le réseau de collagène stromal (espace interlamellaire ou contraste

particulier en IGSH). Cette observation va dans le sens de la littérature scientifique

documentant l'interface de coupe. Contrairement à l'IGSH, l'IGTH a montré qu'un

contraste le long de la coupe était observable en épi-détection et permettrait donc une

observation pour une observation in vivo.

Pour continuer une démarche vers une adoption clinique de l'IGSH/IGTH, il serait également

intéressant de réaliser des images de plus haute qualité en face dans les différentes couches

cornéennes et en particulier dans le stroma où des caractérisations par polarimétrie sur les deux

phénomènes sont également possibles. Il faudrait également étudier, par rapport à notre imagerie,
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quelles sont les particularités de l'œil humain. D'autres études couplant la TCO avec

l'IGSH/IGTH seraient également intéressantes pour mesurer les indices de groupe et déduire les

indices de réfraction des couches afin de connaître plus particulièrement la nature du signal de

GTH (ex. interface stroma/membrane de Descemet).

Cependant nos travaux ont montré qu'aucune raison fondamentale ne s'opposait à ce que

l'IGSH/IGTH soit exploitée pour l'observation in vivo de la cornée : résolution suffisante pour la

distinction des couches et imagerie cellulaire, contraste par la complémentarité des signaux, épi-

détection possible des deux signaux sur la pleine épaisseur. Par ailleurs la logique de nos

observations a été de faire principalement des coupes transversales car ces perspectives sont

souvent importantes en ophtalmologie que ce soit pour réaliser des mesures sur la cornée

(pachymétrie), positionner les différentes couches cornéennes, ou en chirurgie réfractive

observer la coupe du LASIK. Enfin, le fait que l'IGSH/IGTH soit également du ressort de la

technologie femtoseconde laisse présager que cette imagerie s'intégrerait pertinemment à la

chirurgie laser femtoseconde.

Ainsi, les signaux de SH et de TH, permettent une imagerie radicalement différente et se joignent

au grand arsenal déjà offert en imagerie linéaire. La mise en évidence du réseau de collagène

stromal, ou plus spécifiquement à la GTH, l'observation de l'interface entre le stroma et la

membrane de Descemet ou celle de la coupe intrastromale lamellaire mécanique, illustrent ce

potentiel.
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ANNEXE A

Calculs optiques pour le choix des lentilles oculaire et de tube

Comme il a été dit dans la section "objectifs et méthodes" (voir le chap. 5.2.2 3)) le rôle de ces

lentilles est d'assurer le recouvrement de la pupille arrière de l'objectif condenseur et d'empêcher

que le faisceau bouge à cet endroit.

Voyons ainsi ces trois conditions:

1) Recouvrement de la pupille arrière

Le laser t-pulse a un faisceau d'un diamètre de 1.2 mm à 30 cm depuis sa fenêtre de sortie (le col

du faisceau minimum est situé d'après le constructeur ±0.5 cm de la fenêtre de sortie). Ainsi le

col du faisceau à cette position est de 0.6 mm.

En optique gaussienne, le col de faisceau est donné par:

2/1
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
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




 ,

où w0 est le col minimum, z la position depuis le col minimum, zR la distance de Rayleigh, λ la 

longueur d'onde d'émission laser.

Comme 2.2 m séparait la fenêtre de l'oscillateur du premier miroir galvanométrique de la tête de

balayage, le faisceau avait alors un diamètre de 2.8 mm sur le miroir galvanométrique.

Par ailleurs la pupille arrière de l'objectif Olympus est de 8.0 mm. Nous avons donc choisi pour

être sûr de couvrir la pupille arrière de l'objectif, un système de lentilles qui grossisse de trois
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fois le faisceau si bien qu'à hauteur de la pupille arrière de l'objectif celui-ci ait un diamètre de

8.4 mm.

Pour cet élargisseur de faisceau, nous avons choisi un jeu de deux lentilles plano-convexes de

focale 100 mm et 300 mm. Voyons dans le point suivant quel déplacement sur l'échantillon, ce

système afocal induit pour une certaine déviation angulaire des miroirs galvanométriques

2) Calibration des distances avec le balayage optique

La plage angulaire totale que peut couvrir le miroir galvanométrique (dans l'une ou l'autre

direction) est de 45° cependant pour nos expériences nous ne pouvions pas exploiter toute la

plage angulaire entre autres à cause des pupilles que présentaient les optiques entre la tête de

balayage et l'objectif. Par ailleurs le nombre de bits total pour cette déviation angulaire complète

dans une direction est de 2ˆ16 bits et il est possible d'avoir la résolution, i.e. quelle déviation

angulaire implique 1 bit. Voyons donc ici à quoi la spécification des paramètres de déplacement

dans notre interface LABVIEW pour le balayage optique donnée en bits (ex. Data Axis Distance

-DAD- ) correspondait comme distance de parcours réelle sur l'échantillon.

Soit

R.DADα  ,

où α est l'angle parcouru (rad) pour la DAD spécifiée (bit) et R, la résolution (rad/bit). 

Cet angle implique une image par la lentille oculaire qui focalise en un point avec une ordonnée

comptée depuis l'axe optique Yoc . Cette ordonnée est donnée dans la limite paraxiale qui est

notre situation, par:

ococ f.Y  ,

où foc est la focale de la lentille oculaire.

Enfin ce même point va à son tour être imager par l'objectif condenseur. Pour savoir à quelle

ordonnée ce point va être imagé dans l’échantillon il suffit de considérer le grandissement de

l'objectif qui est donné pour un objectif corrigé à l'infini par:
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Obj

T

f

f
G  ,

où fT et fobj sont respectivement les focales de la lentille de tube et celle de l'objectif

Ainsi la déviation métrique correspondante sur l'échantillon pour la spécification d'une DAD en

bits est donnée par:

T

Objoc
ech

f

ffRDAD
Y


 .

Ainsi pour 4000 bits spécifiés comme dans nos images, nous avons avec fT , foc et fobj en mm.

300

310010.2.14000
Y

5

ech






,

m48Yech  .

Cette correspondance a été confirmée par l'utilisation d'une lame de microscope graduée (lame

micrométrique avec deux axes d'échelle linéaire, Edmund Optics Inc., Barrington, NJ).

3) Positionnement des lentilles d'oculaire et de tube

Le dernier point abordé dans cette annexe concerne le placement des lentilles du système afocal

de telle façon que le col du laser t-pulse soit bien immobile à hauteur de la pupille arrière de

l'objectif condenseur. Pour réaliser ce calcul nous pouvons utiliser l'optique matricielle puisque

de nombreux composants interviennent.

Les matrices de transformation du faisceau depuis la tête de balayage jusqu'à la pupille arrière de

l'objectif sont les suivantes pour agir sur les coordonnées du faisceau:





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




α

y
F  avec y l'ordonnée depuis l'axe optique et α l'angle de déviation. Dans notre cas y vaut 0 

puisque l'incidence se fait théoriquement sur le centre du miroir le long de l'axe optique et α peut 

être choisi arbitrairement puisqu'au final il faudra que le point sur la pupille arrière de l'objectif
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ait 









α

0
'F  quel que soit α. Ainsi le calcul pour le placement des lentilles revient à résoudre une 

équation établie par les différentes matrices optiques où seule une inconnue subsiste.

a) matrice de libre propagation entre le miroir galvanométrique et l'incidence sur la lentille

oculaire







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10

d1
M 1

1lib ,

où d1 est la distance qui sépare le miroir galvanométrique de la lentille oculaire le long de l'axe

optique. Elle est justement l'inconnue recherchée.

b) matrice de transformation par la lentille oculaire
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puisque la foc=1.0∙102 mm

c) matrice de libre propagation entre les deux lentilles du système afocal
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


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10

4001
M 1lib .

Le système de lentilles devant être afocal, la distance séparant les deux composants doit être

égale à la somme de leur focale 4.0∙102 mm

d) matrice de transformation par la lentille oculaire
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300
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puisque la fT=3.0∙102 mm.

e) matrice de libre propagation entre la lentille de tube et la pupille arrière de l'objectif






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


10

1001
M 1lib .

Cette distance est laissée libre mais il est préférable pour avoir un microscope compact qu'elle

soit courte. Nous l'avons fixée à 1.0∙102 mm.

Ainsi en résolvant l'équation sur l'ordonnée ci-dessous:
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010.
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d'où

d1=1.2∙102 mm .

Pour conclure le dessin en page suivante représente le schéma du microscope avec ces distances

entre les différentes optiques.
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Schéma résumant le système optique pour le balayage optique

M : miroirs ; P : périscope ; TB : Tête de Balayage ; Br : Breadboard ; Lo : lentille oculaire ; LT : lentille de tube ;

O Cd : objectif condenseur.

TB
LO

Br

LT

O
Cd

d1 d2

d2

d3

d1=12cm

d2=40cm

d3=10cm



26 : dans les calculs qui suivent nous reprenons la notation avec ς = 2z/b1ou2 et ςi = 2zi/b1ou2, son indice fait soit référence au

milieu 1 soit au milieu 2 et son exposant i fait référence à zi, la position de l'interface (lorsqu'il n'y pas d'exposant, c'est

simplement la variable z). Par ailleurs pour simplifier nous poserons r2 = x2 + y2
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ANNEXE B

Calcul de d’intensité de GTH

Cette situation correspond à celle développée dans le chapitre 4.2, i.e sur une interface

perpendiculaire à l’axe optique dans le cas où la dispersion est négligeable devant la focalisation

(hypothèse f) ).

En prenant en compte cette hypothèse f), l'équation 60 peut se réécrire26 du côté du milieu 1 [-∞ ; 

zi] :
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De la même façon, dans le milieu 2 [zi  ; +∞], 
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Pour calculer le champ total pour z>> zi, superposons les deux champs qui sont émis dans

chacun des deux milieux 1 et 2 en prenant en compte qu'à la traversée de l'interface, il y ait une

transmission donnée sous incidence normale de :
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Par ailleurs,
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. éq. 63

Cette expression permet déjà de confirmer que si la fondamentale est focalisée dans un matériau

homogène et isotrope, donc concernant les grandeurs n, χ, t (t alors = 1) et b celles-ci sont alors 

les mêmes dans les deux milieux, la TH n'est pas générée. Dans le cas contraire (1≠2), 

l'irradiance totale fait apparaître chacune des irradiances dans l'un et l'autre milieu et un terme

interférentiel :

Soit avec z >> zi, avec,

*
TT02T EcEn

2

1
I  .

Soit en considérant AT et son conjugué AT
* (deuxième bloc) :
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Soit au final :
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. éq. 65

Cette équation 65 donne donc l’expression générale de l’intensité de GTH dans les conditions

qui sont décrites en chapitre 4.2. Le reste du chapitre 4.2 discute de ce résultat et donne

l’expression de la résolution spatiale axiale de la microscopie de GTH dans ce cadre

d’approximation.
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