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Préambule

Contributions en instrumentation optique
pour ’étude du vivant

Préambule

o Versuche nicht, ein erfolgreicher, sondern ein wertvoller Mensch zu werden. “*

* « N'essayez, pas de devenir un homme qui a du succes. Essayez de devenir un homme qui a de la valenr »

Albert Einstein

Pourquoi vouloir passer son Habilitation a Diriger des Recherches, cette fameuse HDR ? Et avant
tout, qu’est-ce que 'HDR ? Cette habilitation « sanctionne la reconnaissance du haut niveau
scientifique du candidat, du caractére original de sa démarche dans un domaine de la science, de
son aptitude a maitriser une stratégie de recherche dans un domaine scientifique ou technologique
suffisamment large et de sa capacité a encadrer de jeunes chercheurs » (texte de I'Arrété du 23
novembre 1988). Chaque candidat peut mettre cette définition en perspective de son parcours et
de ses aspirations.

I’HDR donne une reconnaissance du niveau scientifique, de la qualité du travail accompli, de la
démarche suivie durant des années. Pour tenter d’obtenir cette reconnaissance, la premiere chose
a faire est de dresser le bilan de ce qui a été réalisé. Il y a le bilan « comptable », basé sur le facteur
H, le nombre de publications, de conférences, de brevets... Ce bilan est réguliecrement exigé des
chercheurs, permettant de quantifier « 'excellence ». Il est peut-étre parfois nécessaire, dans tous
les cas facile et rapide a faire, mais il est réducteur quant a la profondeur et aux motivations
essentielles du travail accompli. Il y a le bilan « scientifique », plus complet, qui permet de mettre
en évidence les compétences acquises, les connaissances accumulées a travers 'ensemble des
travaux menés. Ce bilan plus qualitatif me semble un meilleur indicateur de la qualité « scientifique »
d’un chercheur. Enfin, THDR est pour moil’occasion de faire également un bilan plus introspectif :
au fil de ce début de carriere, j’ai fait des choix, j’ai pris des orientations, j’ai saisi des opportunités
qui se présentaient. Il y a toujours eu des valeurs, des sensibilités, des rencontres, des envies, des
compétences, pour m’orienter, et c’est ce fil directeur que j’interroge en faisant ce bilan. Treize ans
aprés ma these, j’ai ressenti le besoin de faire ce point d’étape, et également de m’interroger sur la
suite. Fort de mes expériences, je peux mieux définir le cadre de travail qui me convient le mieux,
la meilleure maniere d’aborder les problématiques scientifiques, et les thématiques qui me semblent
en meilleure adéquation avec l'environnement de travail (actuellement le CEA/LETI) et mes
compétences.

Mon parcours, pas parfaitement rectilighe, m’a permis de travailler dans des environnements
différents (le CNRS, I'Université d’Aix Marseille, la direction de la recherche technologique du
CEA). Cela m’a forgé une expérience particuliére, et m’a permis d’appréhender la Recherche avec
une vision assez large, allant de la recherche fondamentale académique, a la recherche
technologique couplée au développement en partenariat avec des industriels. Mon fil directeur a
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été avant tout scientifique et technique, et on le retrouve dans le titre du manuscrit :
Iinstrumentation optique pour I’étude du vivant. J’ai été guidé par Penvie perpétuelle d’apprendre
de nouvelles choses dans ce domaine si vaste, de découvrir de nouveaux horizons, et de partager
ces connaissances.

I”HDR donne une reconnaissance de la capacité a encadrer de jeunes chercheurs. I’encadrement
est un pilier fondamental de mon travail de chercheur, et fait partie de nos missions. J’ai eu la
chance, depuis mon stage de fin d’étude, de travailler avec quelques excellents scientifiques, animés
d’une soif d’apprendre et d’une envie de transmettre. Ces collegues m’ont beaucoup apporté et
m’ont permis de me construire en tant que scientifique. Ils ont dirigé mes travaux de recherche en
me laissant toujours une part d’initiative, en accord avec mes compétences et mon expérience du
moment. En suivant ces exemples, a mon tour, j’essaie d’apporter ma contribution a la Recherche
en formant les futures générations de chercheurs. Encadrer c’est diriger, orienter, mais sans
contraindre a suivre pas a pas le chemin qu’on aurait tracé. Il faut aider ces jeunes a développer leur
créativité, leur force de proposition, leur initiative tout en leur inculquant les bases du travail de
chercheur et en leur transmettant notre savoir.

L’encadrement repose sur une relation humaine, qui est un vrai échange : je suis a chaque fois
surpris de la quantité de choses que japprends au contact de jeunes stagiaires, thésards ou postdocs.
Par nature, leurs compétences et leur expérience en recherche sont moindres. Mais avec des
formations différentes de celle que j’ai suivie, des intéréts autres, un regard neuf sur le sujet, il arrive
que nous soyons amenés a ouvrir ensemble des portes que, seul, je n’avais méme pas apergues, et
que nous progressions ensemble sur certaines voies. Au fil du temps, surtout pour les doctorants,
la relation évolue : d’'une relation de « maitre a éleve » on se dirige vers une relation entre collégues.
C’est dailleurs pour moi un indicateur d’un encadrement de these réussi : quand on a participé a la
transformation d’un jeune étudiant en collegue chercheur, avec qui nous pouvons mener des
confrontations d’idées qui font avancer scientifiquement. Pour ma part je congois un travail de
recherche comme une réalisation collective, avec des idées qui s’affrontent pour mieux s’enrichir,
des différences de point de vue qui se partagent pour ensemble évoluer dans la meilleure direction,
et ce bindbme encadrant — encadré est le début, la base de ce travail collectif.

Ces encadrements permettent également d’évoluer dans la fagon dont on imagine et dont on
construit une stratégie de recherche. Cela impose de faire preuve d’adaptabilité et de réactivité. Cela
permet d’apprendre a bien cerner et définir les priorités. Et cela apprend également a co-construire
des objectifs, par des échanges et de la confrontation scientifique, une fois encore sans les imposer
pour que le jeune chercheur cerne bien le sens et s’approprie parfaitement ses travaux.

L’encadrement permet également de transmettre des valeurs, une éthique, et un esprit critique avant
tout envers son travail, mais également envers celui des autres et d’'une manicre générale envers le
monde de la recherche. Nous, chercheurs, évoluons dans un monde régi par des régles, plus ou
moins implicites, qu’il faut connaitre, mais considérer avec un regard critique. Ce monde
concurrentiel est en perpétuelle évolution, et les regles, les habitudes changent.

Une regle est fondamentale, intangible : Pintégrité scientifique. Pour définir I'intégrité scientifique,
je me réfere a cette citation, extraite du rapport « Bilan et propositions de mise en ceuvre de la
charte nationale d’intégrité scientifique », élaboré en 2016 par P. Corvol : « L’intégrité scientifique
est la conduite integre et honnéte qui doit présider a toute recherche. Consubstantielle de toute
activité de recherche, c’est sur elle que reposent le savoir et la connaissance. L’intégrité scientifique
n’est pas une question de morale mais elle s’appuie sur des principes moraux universels selon
lesquels il est mal "de mentir, de voler...". La qualité et la fiabilité de la production scientifique
dépendent d’elle. C’est sur elle que se fonde la société de la connaissance pour, en un mot, "croire
a la science". Autant les questions d’éthique font débat, autant I'intégrité scientifique ne se discute
pas. Elle se respecte, c’est un code de conduite professionnelle qui ne doit pas étre enfreint. Elle
s’impose en science, comme s'imposent les codes professionnels de déontologie pour les médecins
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et les avocats. » Malheureusement cette intégrité peut ¢tre mise a mal, et nous voyons parfois des
scientifiques de renom qui ont commis des manquements. Je cite ici deux exemples récents en
France, qui ont été relayés dans la presse:

- Anne Peyroche, biologiste généticienne, employée par le CEA, présidente par intérim du
CNRS, prix de la « Jeune Femme scientifique de 'année » en 2010, chevalier de 'ordre
national du mérite, conseillere de la secrétaire d’Etat a la recherche Genevieve Fioraso en
2014-2015, mise a pied pour « des négligences fautives constitutives de manquements a
I'intégrité scientifique de nature a porter atteinte a Iimage de l'organisme et plus
généralement de la recherche » ;

- Olivier Voinnet, biologiste frangais, membre de 1'Académie des Sciences, médaille de
bronze et d'argent du CNRS, accusé par des pairs de « manquement caractérisé aux regles
et bonnes pratiques de présentation des données scientifiques », « volonté délibérée
d’enjoliver les résultats » [1]. Olivier Voinnet est le premier frangais dans un classement des
rétractations par auteur. Le site « Retraction Watch » [2] référence 39 articles de cet auteur
qui ont fait 'objet d’une rétractation. Et il peut apparaitre comme un comble qu’un de ces
articles (« An enhanced transient expression system in plants based on suppression of gene
silencing by the p19 protein of tomato bushy stunt virus », PLANT ], Mar 2003) soit le
quatriéme article rétracté le plus cité au monde, avec 895 citations avant la rétractation qui
a eu lieu en 2015, mais surtout 354 citations apres rétractation. ..

Pour se prémunir de ce type de dérive, on voit depuis quelques années se multiplier les comités ou
conseil d’intégrité dans beaucoup de structures. Ce besoin dénote malheureusement de 'ampleur
de la tendance. J’ai cité ici deux affaires qui sont majoritairement restées dans le monde de la
recherche, mais des défauts dans l'intégrité placent parfois dans le débat publique la recherche au
meéme niveau qu’une croyance, qu'un avis. Nous en avons eu 'exemple flagrant ’'année derniere,
au plus dur de I’épidémie de COVID, avec des scientifiques qui ont voulu occuper le devant de la
scene médiatique. Le plus connu en France est Didier Raoult, dont I’étude publiée [3] sur
I’hydroxychloroquine ne répondait pas au standard de I« International Society of Antimicrobial
Chemotherapy’s » [4], ce qui de maniere étonnante n’empéche pas la aussi cet article d’étre cité
aujourd’hui plus de 2 400 fois. Cette étude, et la communication qui a été orchestrée autour, se sont
traduits dans les faits par un véritable débat de société sur la chloroquine, chaque élu, journaliste,
analyste y allant de son avis et emmenant la discussion sur lefficacité du traitement loin des
hopitaux et des laboratoires de recherche, mais sur les plateaux télés et dans les repas de famille.
Une équipe de chercheurs américains a également défrayé la chronique en publiant une étude sur
les traitements contre cette maladie, prétendant traiter des données statistiques provenant de 169
hopitaux sur 3 continents [5, 6, 7]. Il s’agissait ici de mettre en avant les auteurs mais également une
jeune société, Surgisphere, a la recherche d’une tribune pour se faire connaitre. Les auteurs ayant
été incapables de produire les données sur lesquelles reposaient leur étude, les deux articles (dans
les revues The Lancet et New England Journal of Medicine) ont fait objet d’une rétractation.

Cette fuite en avant peut s’expliquer par une autre regle, implicite celle-ci : la visibilité. Pour pouvoir
exister dans cet univers ultra-concurrentiel, il faut étre visible, plus que les autres. Cette visibilité
est nécessaire pour obtenir des postes, des financements, et se gagne en publiant et en étant cité.
Elle est d’autant plus nécessaire en cette période ou les financements publics pour la recherche et
le nombre de postes n’évoluent pas a la hausse. Pour illustrer ce point je prendrai I’évolution des
postes a) au CNRS, ou de 2005 a 2019, 1 581 postes de scientifiques (chercheurs, ingénieurs,
techniciens) ont été supprimées [8] b) a 'Université, ou 2 318 postes de maitres de conférences et
1 191 postes de professeurs étaient ouverts au recrutement en 20006, alors qu’il n’y en avait plus que
respectivement 1 070 et 661 en 2019 [9]. Pour gagner en visibilité, mieux vaut étre le premier, le
plus rapide, et certains peuvent étre tentés d’aller tres vite, et malheureusement parfois trop vite,
au détriment de la rigueur scientifique et de cette fameuse intégrité attendue de tout travail de
recherche. On voit de plus en plus de stratégies pour publier, pour étre cité, permettant d’augmenter
des compteurs comme le facteur H. Certaines stratégies peuvent étre mises a mal, comme par
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exemple le retrait des auto citations dans le calcul du facteur H. Dans le méme ordre d’idée, qui n’a
jamais reconnu 'identité du reviewer d’un papier en voyant les papiers qu’il recommande de citer ?
Les éditeurs scientifiques aussi rentrent dans ce jeu, en multipliant les revues pour offrir a tous cette
visibilité. Nous pouvons citer I’éditeur Nature Publishing Group (qui a fusionné avec Springer en
2015 pour former un des plus grands éditeurs avec plus de 3 000 revues). Le groupe Nature possede
pas moins de 50 titres. Les titres phares sont extrémement prestigieux : Nature occupe le premier
rang des revues scientifiques multidisciplinaires, avec un impact factor de 42.779 en 2019 (source
InCites Journal Citation Reports [10]). Mais surfant sur le prestige de ces titres, d’autres revues du
groupe font aussi le plein de publications, avec des facteurs d’impact plus modestes, comme par
exemple Scientific Reports qui, avec un facteur d’impact de 3.998 en 2019 (source InCites Journal
Citation Reports) se situe en-deca de certaines revues spécialisées d’optique comme Optica (facteur
d’impact 9.778), ou Advances in Optics and Photonics (facteur d’impact 14.690), et au niveau de
revues comme Biomedical Optics Express (3.921) ou Optics Express (3.669). Malgré cela, cette
revue est considérée par certains comme bien plus pretigieuse. En terme de communication, depuis
quelques temps, nous avons franchi un nouveau cap avec lutilisation des réseaux sociaux aussi
dans le domaine de la recherche : certains partagent leurs travaux, leurs publications sur Twitter,
LinkedIn ou d’autres réseaux. De nouveaux indicateurs « comptables » prennent en compte ces
nouveaux média, comme par exemple les « altmetrics ». Cette recherche de visibilité peut aussi se
traduire par le choix de sujets « a la mode ». Un exemple d’actualité est I'intelligence artificielle.
S’inscrire dans une telle dynamique ouvre plus de perspectives en terme de publications, de
citations, et de financements. Mais il me semble que la course a la publication et aux financements
n’est pas garante d’un travail scientifique rigoureux et de qualité.

Cette visibilité permet d’occuper les meilleures places dans les différents classements, a la recherche
de la fameuse « excellence ». Heureusement, les travaux scientifiques de grande qualité, et les
équipes de recherche et les scientifiques de talent réussissent a obtenir cette visibilité. Mais certains
chercheurs, parfois meilleurs communicants que scientifiques, prétendent a I« excellence » en
jouant avec ces regles et en se construisant des réseaux.

J’ai également pu constater depuis le début de mes travaux de these une individualisation de plus
en plus importante de la recherche. Une illustration concréte de ce phénomene est 'apparition de
nouveaux noms pour les équipes de recherche, les laboratoires : alors qu’avant le nom était souvent
lié a la thématique de recherche, on voit de plus en plus de groupe qui prennent le nom de leur
«leader ». Cette évolution est je pense en partie due a la diminution du nombre de postes, avec
dans certaines équipes un fonctionnement a 'américaine avec un seul permanent, et uniquement
des thésards / postdocs qui ne sont la que poutr quelques années : aussi c’est cette personne qui
naturellement porte les projets dans la durée et se met en avant. C’est également du a I’évolution
des financements : certains comme les ERC, le graal actuel, sont nominatifs et accordés a une
personne. Enfin la concurrence de plus en plus accrue a tous les niveaux (mondial, national, méme
parfois local) favorise ce repliement : partager une bonne idée avec des pairs, des collegues pour
I'améliorer, la renforcer n’est pas forcément une évidence pour tout le monde, en tout cas pas avant
qu’elle n’ait été publiée... Il peut dés lors arriver que les ambitions personnelles prennent le dessus
sur les enjeux collectifs. On peut cependant noter qua linverse, les travaux de recherche
nécessitant des investissements trés lourds, comme par exemple la physique des particules, sont
aujourd’hui réalisés en mode collaboratif par des grosses équipes internationales. Nous pouvons
citer les expériences ATLAS, qui sont publié¢es dans des articles écrits par plusieurs centaines
d’auteurs répartis dans des dizaines de groupes a travers le monde, comme par exemple la référence
[11]. Pour ma part, jestime qu’un travail de recherche de qualité ne peut étre réalisé qu’en vraie
équipe, et que le proverbe africain bien connu : « Seul on va plus vite, ensemble on va plus loin »
est parfaitement adapté a la recherche. Pour faire une publication rapidement, pour s’assurer la
primeur d’une nouvelle idée, il peut étre confortable de travailler seul, ou juste avec des « petites
mains ». Par contre, pour bien comprendre avec rigueur ce qu’il en est et vraiment engranger du
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savoir, solide, sur lequel on va capitaliser, I'intervention de collégues ou de pairs se révéele souvent
utile.

Cette notion de « vitesse » dans la recherche est une conséquence des éléments cités au-dessus,
mais il est rassurant de voir qu’elle n’est pas partagée par tous. Certains chercheurs, un peu a contre-
courant de I’évolution actuelle militent pour la « slow science ». Un de leur slogan: « We are
scientists. We don’t blog. We don’t twitter. We take our time » relate bien leur état d’esprit, et leur
opposition a certaines dérives qu’on peut observer. Il me semble essentiel que, dans la communauté
de la recherche, ce point de vue existe et soit partagg.

Pour ma part, sans m’inscrire dans ce mouvement de «slow science », je ne prétends pas a
I'excellence. Par contre je prétends posséder les qualités essentielles pour étre un bon scientifique :
de la curiosité, de la rigueur, de 'enthousiasme, de I'intégrité et une certaine éthique.

Enfin, la situation actuelle de la recherche et son évolution sont aussi les conséquences des
décisions politiques et des modifications géopolitiques. Sur ce point aussi il y aurait beaucoup de
choses a dire. Par exemple le paysage de la recherche publique frangaise est complexe, morcelé,
avec de nombreux acteurs : le CNRS, les Universités, le CEA (pour commencer en citant dans
lordre mes différents employeurs), mais également PINSERM, 'INRIA, 'INRA, TONERA,
IIFREMER, des écoles d’ingénieurs... qui parfois s’organisent en COMUE, en initiative
d’excellence (ou les deux), en laboratoire d’excellence, en Institut Carnot... A la création de ces
différents organismes, de ces différentes structures, les missions devaient étre complémentaires et
dans des périmetres bien définis. La réduction des budgets publics pousse tous ces acteurs a
postuler sur les mémes financements institutionnels (ANR, ...), a développer des partenariats avec
des mémes acteurs industriels, voire a favoriser ’émergence de start-up. Sur certaines thématiques,
les frontieres sont parfois floues et la complémentarité n’est plus évidente, voire s’est transformée
en concurrence... Au niveau international, j’ai pu observer les évolutions depuis 2005 et le début
de ma these. Tout d’abord I’émergence de la Chine: un indicateur fort est I'augmentation
significative de la proportion d’articles rédigés par des équipes chinoises. De troisieme pays publiant
en 2005, avec un volume de publications comparable au Japon, au Royaume-Uni ou a ’Allemagne,
loin derriere les Etats-Unis, la Chine était en 2018 le premier pays publiant devant les Etats Unis
[12]. Ensuite, le recul de la France : sur cette méme période (2005-2018), la France est passée du
6" au 9°™ rang, dépassée par I'Inde, I'Italie et la Corée du Sud. Sa part de publication mondiale a
diminué d’un tiers sur cette période [12]. Pour mieux figurer dans cette compétition mondiale, une
approche est d’attirer dans son pays les meilleurs scientifiques d’autres pays. Clest cette stratégie
que suit depuis des années les Etats Unis : sur les 21 derniers prix Nobel Américains de physique
depuis 2004, exactement un tiers étaient nés et avaient réalisé au moins une partie de leurs études
dans un autre pays. La France, et notamment le CNRS et les Universités cherchent a amplifier les
recrutements internationaux. Est-ce la meilleure stratégie, plutot que d’encourager des jeunes
chercheurs francais, ou de se pencher sur la raison du désamour pour les études scientifiques en
France ? On notera que les deux derniers Prix Nobel Francais : Gérard Mourou en physique (2018)
et Emmanuelle Charpentier en chimie (2020) ont obtenu cette prestigieuse récompense pour des
travaux qui ont ¢été réalisés respectivement aux Etats-Unis et en Allemagne. Emmanuelle
Charpentier a d’ailleurs déclaré : « Je pense que la France aurait du mal a me donner les moyens
que j'ai en Allemagne. Cela ne veut pas dire que tout le monde a des bons moyens en Allemagne.
11 s'est trouvé que les circonstances m'ont emmencée a Berlin. Je pense que la recherche scientifique
a besoin d'étre soutenue par le gouvernement, par tous les fonds publics et privés. » [13]. Ce type
de déclaration peut amener a réfléchir...

C’est aussi tous ces éléments qu’il faut partager avec les jeunes chercheurs. Le métier de chercheur
est un métier magnifique, mais le monde de la recherche n’est pas idéal et est semé d’embuches.
Cela fait partie de nos missions de leur faire prendre conscience de ces aspects. Et essayer, chacun
a notre niveau, de défendre ce qui nous semble important.
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Enfin, le passage de THDR est un moment de partage. Au moment de la rédaction, en partageant
les versions préliminaires du manuscrit avec des collegues, des proches. Au moment de la
soumission, en offrant ce document a ’examen du jury. Et pour finir au moment de la soutenance
avec le public qui sera présent, par intérét pour les travaux, ou simplement par sympathie pour
Porateur...

Je terminerai ce préambule en citant une derniere fois la COVID19, actrice importante des derniers
mois. C’est elle qui m’a permis de franchir le cap et de me lancer dans la rédaction au printemps
2020. J’ai mis a profit le ralentissement d’activité et les longues soirées confinées pour concrétiser
ce projet qui me tenait a cceur. Malheureusement ce confinement n’a pas suffi, et une année
supplémentaire m’a été nécessaire pour finaliser ce document. Cette HDR sera donc pour moi un
évenement de plus qui rendra cette période inoubliable.

Bonne lecture...
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Introduction

Introduction

Contexte scientifique

Depuis maintenant plus d’une dizaine d’années, les biotechnologies sont en plein essor.
Elles sont présentes au plus prés des personnes, dans les domaines de la santé, de la biométrie ou
encore du bien-étre, mais également dans Ienvironnement, 'agriculture, I'agroalimentaire. Les
domaines de recherche associés a ces développements sont par essence multidisciplinaires, et
impliquent des biologistes, des physiciens, des cliniciens, des chimistes, des numériciens, ... Pour
certaines applications, ces technologies répondent au besoin de réaliser des mesures, et reposent
donc sur T'utilisation de capteurs, et éventuellement de sources associées, assemblés dans des
systemes de mesure. Dans ce contexte, la biophotonique occupe une place importante. En effet,
en faisant interagir des photons avec des échantillons biologiques, il est possible d’imager ces
derniers, de les analyser, tout en utilisant un rayonnement faiblement énergétique et donc peu
invasif. Ainsi, ’ensemble du champ de I’Optique est emmené sur le terrain de la biologie pour
appliquer ses principes et ceux de la photonique aux sciences du vivant. En d’autres termes, la
biophotonique permet de traiter des problemes biologiques ou médicaux a l'aide de méthodes et
de technologies exploitant la lumiére sous toutes ses formes. Parmi ces approches, nous pouvons
citer de manicre non exhaustive la microscopie (avec différents contrastes), I'imagerie
endoscopique, les biocapteurs (puces a ADN, anneaux résonnants), la photothérapie et la photo-
activation, 'optogénétique, la chirurgie au laser ou la bio-impression. La richesse et l'intérét des
travaux en biophotonique ces dernieres années peuvent étre mis en évidence par le Prix Nobel de
Physique obtenu par Arthur Ashkin en 2018 pour les pinces optiques et leur utilisation sur des
systemes biologiques, ou par le Prix Nobel de Chimie décerné en 2014 a Eric Betzig, Stephan Hell
et William E Moerner, pour le développement de la microscopie photonique a tres haute résolution
permettant de dépasser les limitations résolutives imposées par les lois de la diffraction.
Pour revenir plus précisément aux mesures optiques, les systemes utilisés nécessitent avant tout de
Iinstrumentation : des sources lumineuses, pour générer les photons qui vont étre utilisés, des
¢léments optiques simples (lentilles, miroirs...) ou plus évolués (modulateurs spatiaux de lumiere,
miroirs déformables...) pour mettre en forme les faisceaux lumineux, des capteurs pour détecter
le signal lumineux, éventuellement des sondes pour révéler ou exalter des signatures optiques. Ces
systemes bénéficient des progres des dispositifs et composants photoniques de hautes
performances développés pour les applications scientifiques, mais également des progres des
composants grands publics portés par le développement des objets connectés et présentant des
niveaux de performance, des niveaux d’intégration et des couts extrémement intéressants.
Les systemes utilisés nécessitent également un traitement des données acquises pour obtenir un
résultat, et cette manipulation des données prend une importance croissante, notamment avec
I’émergence de lintelligence artificielle. Aussi puissantes et statistiquement performantes que
puissent étre ces approches, il ne faut pas perdre de vue que pour étre traitée, une information doit
étre présente dans la mesure, dans Pacquisition. Certains traitements prédictifs, ou des analyses « en
aveugle », sans comprendre la signification physique, chimique ou biologique des criteres de
traitement peuvent d’ailleurs interroger.
De par ma formation, mes compétences et ma sensibilité d’« opticien instrumental », je suis
persuadé que la qualité du signal enregistré doit étre la meilleure possible, en regard des contraintes
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imposées au dispositif. Ceci nécessite I'utilisation des « bons » éléments et composants optiques,
pour apporter le contenu informationnel de la meilleure qualité possible. Aussi c’est dans ce
contexte que s’inscrivent les travaux que j’ai menés, et qui consistent en quelques contributions
en instrumentation optique pour I’étude du vivant.

Parcours

Opticien de formation, mes activités de recherche dans le domaine de I'instrumentation
optique en biophotonique ont commencé avec ma these de 2005 a 2008. Cette these s’est déroulée
sous la direction de Patrick GEORGES au sein du Centre de Photonique BioMédicale du Centre
Laser de I'Université Paris Sud, en partenariat entre le Groupe Lasers et Biophotonique du
Laboratoire Charles Fabry de I'Institut d’Optique (LCFIO, Palaiseau) et le Groupe Biophotonique
du Laboratoire de Photophysique Moléculaire, aujourd’hui Institut des Sciences Moléculaires
d’Orsay (LPPM, Orsay). L’objectif de ce travail était de développer un dispositif de microscopie de
fluorescence en réflexion totale interne et résolue en temps. Ce travail m’a permis d’aborder
plusieurs aspects de linstrumentation optique. En effet, j’ai travaillé, sous I'encadrement de
Frédéric DRUON (LCFIO), sur le développement de sources lasers solides impulsionnelles
pompées par diodes, possédant des caractéristiques temporelles compatibles avec la mesure de
temps de vie de fluorescence dans le domaine temporel (impulsions de quelques ps a une cadence
de quelques MHz). En collaboration avec les collegues du XIim a Limoges (Vincent COUDERC,
Philippe LEPROUX), nous nous sommes intéressés a I’élargissement spectral de ces sources par
génération de supercontinua dans des fibres microstructurées, I'intérét étant de posséder une
unique source pour travailler avec tous les fluorophores. J’ai également travaillé, sous 'encadrement
de Sandrine LEVEQUE-FORT, a la mise au point de I’excitation en réflexion totale interne a I'aide
d’objectifs a forte ouverture numérique, et a la mise en place d’'une voie de détection résolue en
temps utilisant un intensificateur déclenché synchronisé sur la source laser, et relayé optiquement
sur une caméra. Avec ce dispositif, nous nous sommes intéressés, avec des neurobiologistes, a
I’étude d’un précurseur membranaire du peptide amyloide impliqué dans la maladie d’Alzheimer.

Par la suite, de décembre 2008 a septembre 2009, j’ai effectué¢ un postdoctorat dans le Laboratoire
Photons Et Matiere de 'ESPCI (LPEM, Paris). Dans ’équipe de Benoit DUBERTRET, jai
travaillé avec Vincent LORIETTE au développement d’un microscope de fluorescence
superrésolu, permettant de dépasser les limites de résolution imposées par la diffraction. Pour y
parvenir, le laboratoire avait développé un dispositif de microscopie sous illumination structurée
en trois dimensions, permettant d’améliorer la résolution latérale d’un facteur deux par rapport a la
limite de diffraction, et également de localiser trés précisément (a 20 nm pres) les objets axialement.
Ce montage utilisait des composants optiques modulables et aux propriétés tres intéressantes pour
structurer 'illumination au niveau de 'échantillon : des modulateurs spatiaux de lumieres (SLM) a
cristaux liquides. Mon travail a consisté a améliorer le dispositif existant, et a le confronter a des
échantillons plus complexes, pour tenter de retrouver sur des cellules les performances du
dispositif, démontrées sur des billes. Pour réaliser toutes ces images, nous avons travaillé
essentiellement sur des échantillons marqués avec des quantum dots, synthétisés par les chimistes
de notre équipe de recherche au sein du laboratoire. Dans ce mémoire, je ne reviendrai pas sur ces
travaux. En effet, ayant réussi des concours de Maitre de Conférence en 2009, mes activités sur
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cette thématique de recherche ont duré moins d’un an. De plus, je n’ai pas eu I'occasion de travailler
avec des étudiants dans cet environnement.

En septembre 2009, j’ai eu la chance d’étre recruté en tant que Maitre de Conférences par
I'Université de la Méditerranée — Aix Marseille II, devenue Aix-Marseille Université (AMU) apres
la fusion des trois Universités d’Aix-Marseille. Pour mener mes activités de recherche, j’étais
rattaché au laboratoire Lasers Plasmas et Procédés Photoniques (LP3). Et je dispensais mes
enseignements pour le département de physique de 'UFR Sciences.

Concernant les activités de recherche, jai commencé par travailler sur la production de
nanoparticules par interaction entre un laser impulsionnel et une cible solide dans un milieu liquide.
Sur ce sujet, j’ai travaillé avec Andrei KABASHIN, qui a développé cette thématique au LP3. Ces
nano-particules, produites de manicre « propre », sans utilisation de réactifs ou de matériaux
polluants ou toxiques, sont relativement compatibles avec le vivant, voire dans certains cas
biocompatibles, et par conséquent destinées a étre utilisées dans les organismes vivants. Ces
particules peuvent étre employées comme sonde pour I'imagerie, en utilisant leurs éventuelles
propriétés photophysiques intrinséques, ou en les couplant a des marqueurs fluorescents par
exemple. Elles peuvent également étre utilisées comme vecteurs, c’est-a-dire comme intermédiaires
pour distribuer un principe actif vers une cible. Ces usages peuvent nécessiter des étapes de
fonctionnalisation, réalisées par voie chimique apres leur production. Nous avons travaillé avec
différents matériaux solides, et différents régimes lasers impulsionnels (ns, ps, fs) pour produire
des particules de manicre maitrisée et reproductible, a des tailles controlées. Nous procédions
également aux caractérisations morphologiques et photophysiques de ces particules. Ensuite des
collaborateurs utilisaient et retravaillaient ces nanoparticules pour les amener vers le vivant : des
pharmaciens de la faculté de médecine travaillaient sur la toxicité, les biologistes et chimistes sur la
fonctionnalisation.

Par la suite, jai rejoint le projet ASUR (Applications des Sources laser Ultra-Rapides), projet
d’envergure monté par le LP3. Sa concrétisation, notamment la construction de la plateforme laser
(unique en Europe a son installation) et la mise en place des premicres expériences, s’est étalée
entre 2009 et 2014. La motivation premicre du projet ASUR est de s’intéresser aux interactions
entre un laser ultra-rapide intense de forte puissance moyenne et différents matériaux. Différentes
thématiques scientifiques ont été développées sur la plateforme. J’ai pour ma part, avec Marc
SENTIS et Olivier UTEZA, participé a I'étude de Iinteraction laser-matiére pour des impulsions
ultracourtes (< 100 fs), et surtout au développement de sources X secondaires a haute cadence,
pour des applications en imagerie médicale. J’ai donc travaillé avec I’équipe sur la mise en forme
du faisceau pour permettre le régime d’interaction fort flux souhaité, aussi bien au niveau de la
conception de 'expérience, qu’a sa mise en place. La forte puissance créte des impulsions en sortie
de cette chaine (10 TW) impose de travailler sous vide pour la génération des rayons X. Les
interactions devant se produire a tres fort flux a la surface de la cible, une attention particuli¢re doit
étre apportée a la forme temporelle des impulsions, et a la focalisation de ce faisceau spectralement
large. Enfin, pour ce projet, j’ai eu la charge d’initier le travail sur I'imagerie X par contraste de
phase, en travaillant a la compréhension des phénomenes physiques pour I'application visée et au
dimensionnement de ces expériences d’imagerie.

Concernant les activités d’enseignement, j’ai dispensé plus de 1 000 h sous différentes formes
(cours en amphithéatre, cours-travaux dirigés, travaux dirigés, travaux pratiques, encadrement de
projets...) a différents niveaux (essentiellement Master et Licence a 'Université d’Aix Marseille).
D’un point de vue disciplinaire, j’ai dispensé la majorité de mes enseignements autour de Poptique
et des lasers, afin de transmettre mes connaissances les plus précises et approfondies, en lien avec
ma formation et mes activités de recherche. J’ai également dispensé des enseignements plus
généraux de physique, ce qui m’a permis d’affiner mes méthodes pédagogiques sur des contenus
scientifiques moins avancés. J’ai été responsable de plusieurs unités d’enseignement, et également
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responsable d’année et de filiere en licence. Le détail de ces enseignements est rapporté dans la
notice jointe en fin de ce manuscrit.

Quelques années plus tard, pour des raisons personnelles, jai souhaité rejoindre la région Rhone-
Alpes. Malheureusement, j’ai été confronté a la difficile mobilité des enseignants chercheurs et jai
été contraint de quitter le milieu Universitaire. Mais suite a une candidature spontanée au CEA-
LETT de Grenoble, un poste d’Ingénieur Chercheur CEA m’a été proposé au sein du Département
Microtechnologies pour la Biologie et la Santé (DTBS), dans le Laboratoire Images et Systemes
d’Acquisitions (LISA), devenu depuis le Laboratoires des Systemes d’Imagerie pour le Vivant
(LSIV). J’ai donc rejoint le LETI en juillet 2014, découvrant ainsi une nouvelle facette de la
recherche appliquée, prioritairement tournée vers la valorisation et les partenariats industriels.

A mon arrivée, j’al pris la responsabilité coté CEA du laboratoire commun monté avec la société
HORIBA Medical. Le but de cette collaboration toujours d’actualité est de développer des systemes
d’imagerie grand champ couplés a de la préparation d’échantillons en microfluidique pour faire du
diagnostic en hématologie. J’ai géré le projet et le partenariat de maniére transverse pour le CEA,
en binébme avec mon alter ego cot¢ HORIBA, et jétais également en charge des activités
scientifiques en imagerie. La collaboration avec HORIBA s’est construite autour de Iactivité en
imagerie holographique sans lentille, qui a été initiée au LSIV par Cédric ALLIER en 2009. Cette
imagerie semblait particuliecrement adaptée aux applications visées, puisqu’elle permet, avec une
instrumentation extrémement simple et moyennant des étapes de traitement numériques, d’accéder
en une seule acquisition a un grand champ de vue (plusieurs dizaines de mm?) avec une résolution
cellulaire (quelques um), donnant ainsi acceés a un nombre d’objets statistiquement représentatif
(typiquement 10 000). Un point extrémement intéressant dans ce projet est le couplage a la
microfluidique, qui permet la préparation de 'échantillon (dilutions, réactions...). Ces aspects ont
¢été étudiés avec Yves FOUILLET et les collegues du Laboratoire de Biologie et d'Architecture
Microfluidique (LBAM) devenu Laboratoire de systemes microfluidiques et de bio-ingénierie
(LSMB) du DTBS. Pour les mémes applications en hématologie, j’ai également travaillé avec
HORIBA dans le cadre d’une théese, en collaboration avec I'Institut Fresnel et Serge MONNERET.
L’objectif de ces travaux était de développer un systéme d’imagerie avec des performances
comparables en termes de champ et de résolution, mais utilisant la fluorescence comme contraste.
Le montage développé, basé sur un objectif photographique macro permettant un grandissement
1 avec une grande ouverture, a permis également de faire de I'imagerie de phase quantitative en
utilisant ’équation de transport de l'intensité (acronyme anglais TIE pour Transport of Intensity
Equation). En imagerie holographique, j’ai également eu la charge d’une collaboration avec un autre
partenaire industriel qui travaille sur des bactéries. Dans ce cadre, les montages utilisés, développés
par d’autres collegues du LSIV, étaient toujours basés sur I’holographie en ligne sans bras de
référence (comme en sans lentille), mais avec des optiques de microscopie classique (objectif et
lentille de tube) proposant un faible grandissement (4x, voire 10x). Ce grandissement permet
d’avoir un meilleur échantillonnage spatial des objets, et donc de récupérer plus d’informations sur
les bactéries. Ces dispositifs permettent également de travailler en fluorescence.

Un des axes forts de développements du DTBS depuis quelques années est les organes sur puce,
axe qui permet de fédérer quasiment l'ensemble des compétences de notre département
(microfluidique, biologie, chimie, optique, électronique). En collaboration avec Florence RIVERA
(collegue du LSMB) et Marie CARRIERE (biologiste travaillant a Ilnstitut de Recherche
Interdisciplinaire de Grenoble de la Direction de la Recherche Fondamentale -DRF- du CEA), j’ai
monté un projet pour développer un systeme de microscope de fluorescence a feuillet de lumiére
pour imager la vascularisation d’un organoide a I'intérieur d’une carte microfluidique. Dans ce
projet, qui a obtenu un financement de la direction scientifique du CEA, nous ne cherchons pas a
faire de I'imagerie a tres haute résolution, mais la encore a trouver le compromis pour résoudre nos
objets d’intérét (les cellules endothéliales) sur un grand champ, afin d’étudier leur organisation en
vaisseaux. Toujours sur cette thématique des organes sur puce, j’ai également participé a un projet
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structurant du D'TBS, réalisé en partenariat avec les biologistes de la DRF, et les collegues du Centre
Hospitalier Universitaire de Grenoble, qui s’intéresse au pancréas sur puce. L’objectif est de
maintenir en vie dans une puce des éléments constitutifs du pancréas (les ilots de Langehrans) et
d’assurer le suivi de parameétres clés pour leur fonction (viabilité, oxygénation, production
d’insuline) grace a des capteurs embarqués.

Quelque peu frustré d’utiliser des composants optiques classiques achetés en ligne chez des
fournisseurs bien connus alors que le LETT dans ses salles blanches développe des technologies en
rupture, je me suis rapproché de collégues travaillant dans le Département Optique et Photonique
(DOPT) du LETI sur les diodes électroluminescentes organiques (OLED). Avec Etienne
QUESNEL et Benoit RACINE, jai monté un projet qui porte sur la conception et la
caractérisation d’une source OLED originale, qui servira de source lumineuse d’excitation d’une
instrumentation de terrain (POC — Point of Care) de détection de fluorescence ultracompacte
couplant micro-fluidique et détection optique. Ce projet, financé par la direction scientifique du
LETI, nous permet d’utiliser les spécificités des LEDs organiques, et notamment leur possibilité
d’émettre avec des géométries originales sortant de la classique organisation matricielle en pixels de
petite taille, pour les intégrer dans un systeme d’analyse miniaturisé.

Enfin, depuis janvier 2020, j’assure pour la direction du LETT le pilotage du programme WECARE
(pour WEarable for Chronic diseAse RElief). Ce programme fait partie des six programmes
transverses et structurants lancés, pilotés et financés par la direction du LETI (les autres
programmes concernent 'informatique quantique, lintelligence artificielle embarquée, la 6G, le
LIDAR automobile, et la réalité mixte). WECARE a pour objectif de développer des dispositifs
médicaux portés pour accompagner les patients souffrant de maladies chroniques. Ces dispositifs,
d'un encombrement minimal et d'une grande facilité d'utilisation pour se faire oublier par les
patients, permettront un suivi des parameétres physiologiques pertinents pour la maladie, avec une
précision compatible avec le grade médical. Ils seront couplés a de 'accompagnement en temps
réel, notamment sur le plan cognitif (ex : gestion du stress), pour aider a mieux vivre la pathologie
et compléter efficacement les protocoles thérapeutiques. Dans ce domaine ultra concurrentiel
associé a des marchés tres dynamiques, les solutions proposées s'appuieront sur tout le savoir-faire
et les technologies différentiantes du LETI. Dans un premier temps, les travaux sont focalisés sur
I’hypertension et la mesure de pression artérielle. Le dispositif de mesure envisagé utilise différentes
modalités, mais est basé sur une méthode de mesure optique appelée photoplethysmographie. Avec
mes collegues Patrice CAILLAT et Rémi GERBELOT du DTBS, nous avons construit un plan de
travail ambitieux d’envergure impliquant treize laboratoires dans les cinq départements du LETI
(e DTBS, le DOPT, le Département SYStemes : DSYS, le Département COmposants Silicium :
DCOS, CLINATEC). L’avancée actuelle des travaux ne me permet pas de décrire ces activités dans
le présent manuscrit.

Contenu du manusctrit

Apres avoir posé brievement le contexte scientifique général des travaux, puis synthétisé en
quelques pages mon parcours, je vais présenter plus précisément dans la suite certains travaux
menés au cours de ces seize ans de recherche dans différents laboratoires. Pendant ces années, j’ai
abordé un certain nombre de thématiques. Le lien entre toutes ces activités a été 'instrumentation
optique, qui constitue vraiment mon cceur de compétences.
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Introduction

Pour la rédaction de ce manuscrit, j’ai dd faire des choix, afin de proposer un manuscrit qui réponde
aux exigences de Iécole doctorale, tout en étant je Pespére agréable a lire. Aussi, je me suis
concentré sur les activités pour lesquelles jai travaillé avec des étudiants (stagiaires de Master 2,
doctorant) ou des jeunes chercheurs (postdoc).

Dans une premicre partie, intitulée « De I'instrumentation pour... repousser les limites », je vais
revenir sur les travaux impliquant une instrumentation optique relativement lourde, et contribuant
a des avancées un peu plus fondamentales en physique, avec toujours bien sir comme application
I’étude du vivant. Les activités développées dans cette partie reposent sur de I'instrumentation de
laboratoire de physique. Ces travaux ont été réalisés au laboratoire LP3.

Dans une seconde partie, intitulée « De I'instrumentation pour... s’adapter aux échantillons », je
présenterai des travaux impliquant des concepts de la physique connus, mais proposant d’adapter
le dispositif optique et ses performances aux échantillons biologiques étudiés. I'instrumentation
optique décrite ici est moins complexe et volumineuse que dans la partie précédente, transposable
dans des laboratoires de biologie. Cette partie revient sur les premicres activités de recherche que
j’ai menées en arrivant au CEA-LETT.

Enfin, une troisieme et derniére partie intitulée « De I'instrumentation pout... étre embarquée avec
I’échantillon », développera les travaux prenant également en compte une contrainte d’intégration,
afin de réaliser des systémes optiques fonctionnant au plus pres de I’échantillon biologique, par
exemple dans une carte microfluidique, pour délocaliser les systemes de mesure dans un
environnement hors laboratoire. Il sera ici question des travaux en cours, et des perspectives a
venir.

Pour conclure, je reprendrai les principaux éléments développés dans le document, et synthétiserai
Iensemble des activités d’encadrement réalisées.

Chaque partie est structurée de la méme fagon : quelques mots introduisent la partie, puis pour
chacune des activités présentées, le lecteur retrouvera une introduction avec les objectifs des
travaux, le cadre de ces travaux et les collaborations, les principaux résultats, les travaux encadrés
et enfin les communications sur la thématique.

Dans la suite, deux référencements sont utilisés pour la bibliographie : pour les références
provenant de I’état de l'art, j’ai adopté un classement avec le nom du premier auteur et la date de
publication. Pour le renvoi aux productions auxquelles j’ai participé, la référence est une lettre suivie
d’un chiffre. Une notice détaillée reprenant 'ensemble de mes activités est jointe a la fin de ce
manuscrit.
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De l’instrumentation pout... repousser les limites

Dans cette premicre partie vont étre présentés des développements instrumentaux assez
lourds, réalisés dans 'environnement d’un laboratoire de physique, avec les équipements et les
compétences associés. Ces travaux ont été réalisés entre 2009 et 2014 au Laboratoire Lasers
Plasmas et Procédés Photoniques (LP3) a Marseille. La finalité de ces développements était ’étude
du vivant, mais un autre objectif de toute premic¢re importance était la compréhension des
mécanismes physiques mis en jeu. Les spécificités du rayonnement laser permettent de créer des
régimes d’interaction lumiere-mati¢re uniques, en concentrant 'énergie spatialement (jusqu’a des
volumes de quelques um’), temporellement (jusqu’a des durées d’impulsions de quelques fs), dans
des bandes spectrales fines (quelques nm ou dizaines de nm). Ces différents parameétres varient
suivant la nature du milieu amplificateur du laser utilisé, son régime de fonctionnement temporel
(cadence de répétition, durée des impulsions), et les éventuels étages supplémentaires
d’amplification ou de mise en forme spatio-temporelle des impulsions délivrées. Autant de
parameétres qui impactent les processus physiques en jeu lors de l'interaction.

Dans ce chapitre vont étre traités les développements instrumentaux menés pour deux
problématiques :

- La production de nanoparticules aux propriétés maitrisées pour limagerie et la
vectorisation. Ces nanoparticules doivent posséder les propriétés physiques (taille,
morphologie, propriétés photophysiques) leur permettant de remplir leur mission.

- La création d’une source X avec des propriétés de cohérence permettant de faire de
I'imagerie de « contraste de phase » (nous préciserons ce terme dans ce contexte) pour
I'imagerie médicale et plus précisément la mammographie.

Comme vous pourrez le constater dans ce chapitre, ces travaux m’ont amené sur le front de la
connaissance des mécanismes de linteraction entre la lumicre et la matiere. L’instrumentation
développée a permis de mettre en place ou de réaliser des expériences pour se rapprocher des
limites du savoir actuel dans le domaine, en espérant les repousser.

I - Des lasers impulsionnels pour la génération de nanoparticules
monodisperses et biocompatibles

1.1 - Introduction et objectif des travaux

Les nanoparticules inorganiques sont des objets fascinants, qui aiguisent la curiosité des
scientifiques depuis plus de 20 ans. Leurs propriétés uniques leur ont également permis de
conquérir le monde de l'industrie (cosmétique, agro-alimentaire...), alors méme que certains de
leurs effets, notamment sur la santé humaine, sont encore mal connus. Sur ces objets, les effets de
taille sont impressionnants : les matériaux a des échelles micrométriques possedent des propriétés
comparables au matériau « massif », mais a ’échelle nanométrique (de quelques dixiemes a quelques
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centaines de nm) ils présentent des caractéristiques structurelles, thermodynamiques, électroniques,
spectroscopiques et chimiques bien différentes. De plus, "augmentation du rapport surface a
volume augmente considérablement les processus de surface.

Dans le biomédical, les nanoparticules d’or sont tres populaires [Dreaden 2012] : en plus d’étre
bien toléré par le vivant, 'or possede des propriétés plasmoniques extrémement intéressantes
[Amendola 2017]. Ces nanoparticules sont utilisées comme agent de contraste pour I'imagerie [Wu
2019] ou encore pour le traitement du cancer [Singh 2018]. Dans ce dernier exemple, les
nanoparticules d’or permettent la détection de la tumeur, la délivrance ciblée de drogues, ainsi que
des thérapies photodynamiques ou photothermiques [Vines 2019]. Concernant I'imagerie, les
boites quantiques colloidales, ou quantum dots, constituées de semiconducteur, sont un marqueur
fluorescent répandu aux propriétés photophysiques extrémement intéressantes [Dubertret 2002]
[Michalet 2005]. Les nanoparticules de silicium peuvent présenter des comportements comparables
aux quantum dots a semiconducteur classique (ZnS, CdSe, CdTe) pour I'imagerie biologique
[Erogbogbo 2008]. Le silicium permet également de produire des vecteurs pour la délivrance de
drogues [Tasciotti 2008], ou des photosensibilisateurs utilisés en thérapie photodynamique
[Timoshenko 2006] ou photothermique [Hong 2011].

Quelle que soit la voie utilisée, la production de nanoparticules est complexe. Les différents
parametres de la méthode choisie doivent étre maitrisés, afin de produire des nanoparticules de la
bonne composition chimique, de la taille désirée avec une faible dispersion, possédant les propriétés
de morphologie ou encore de cristallinité souhaitées. De plus, ces objets doivent étre stables en
solution dans le temps, pour prévenir toute agglomération ou tout grossissement.

La toxicité est toujours une considération de premier ordre quand on veut travailler avec le vivant.
Certaines nanoparticules inorganiques, comme les quantum dots, utilisent des matériaux (tel le
Cadmium) intrinséquement toxiques. Pour faire accepter ces objets par le vivant, des étapes
chimiques supplémentaires d’encapsulation ou autre, sont indispensables. A I'inverse, certains
matériaux sont biocompatibles. C’est le cas du Silicium, toléré par le vivant jusqu’a certaines
concentrations [Choi 2009]. Le Silicium peut se décomposer dans les organismes jusqu’a I’acide
orthosilicique (Si(OH)4), qui peut étre excrété du corps [Park 2009].

Une autre problématique est la pureté des nanoparticules inorganiques. Les voix de synthese
chimiques classiques peuvent se révéler complexes avec un nombre d’étapes important. Ces
méthodes peuvent provoquer des contaminations des nanoparticules, avec des réactifs de départ
(qui peuvent se révéler parfois dangereux), des sous-produits de réaction, des ions ou encore des
agents tensioactifs. Dans le cas de I'or, la voix chimique classique peut mener a la contamination
des nanoparticules [Balasubramanian 2010], et certains produits issus de la réaction peuvent créer
de la toxicité pour des matériaux a priori non toxiques [Alkilany 2009].

L'ablation laser en milieu liquide est apparue dans les années 2000 comme une alternative physique
a la synthese chimique conventionnelle [Neddersen 1993], [Mafuné 2000], [Simakin 2001]. Cette
méthode est basée sur le « décollement » (ou ablation) de matiere du matériau solide de la cible,
directement induit par une impulsion laser, ce qui donne lieu a la formation de nano-agrégats qui
sont libérés dans I'eau et coalescent pour former des nanoparticules en solution. La fragmentation
laser de solutions colloidales déja formées permet d’améliorer la distribution en taille des
nanoparticules [Besner 2007]. Cette fragmentation bénéficie d’'une géométrie tridimensionnelle,
volumique, qui offre des conditions d’ablation et de formation des particules plus homogenes,
comparée a la géométrie planaire conventionnelle de I'ablation laser a partir d’une cible solide.
Différents mécanismes physiques sont en jeu au cours de I'ablation, et la nature des impulsions
lasers (durée, fréquence, énergie...) va en privilégier certains au détriment d’autres.

L’ablation laser en milieu liquide est parfois qualifiée par ses utilisateurs de « chimie propre », car
cette ablation laser peut étre réalisée a partir d’'un matériau pur dans une solution aqueuse, juste par
l'utilisation d’un rayonnement laser. De plus, elle ne requiert pas nécessairement de produits
chimiques, et ne produit pas de déchets.
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Ainsi, 'objectif de ces travaux était de développer des techniques de synthese de nanoparticules de
différents matériaux par ablation laser controlée. Pour ce faire, la compréhension des mécanismes
en jeu était essentielle pour obtenir des nanoparticules avec des tailles de quelques nanometres et
une tres faible dispersion en taille. Ces nanoparticules ont ensuite été étudiées afin de caractériser
leurs propriétés physiques, leur stabilité, et leur biocompatibilité.

1.2 - Cadre des travaux et collaborations

En arrivant au LP3, j’ai pris part aux activité de recherche menées par Andrei KABASHIN sur ce
théme. De par mes compétences, je suis intervenu essentiellement sur les montages optiques et la
mise en forme spatiale et temporelle des impulsions lasers pour produire les nanoparticules, aidé
par Pensemble des collegues du LP3 compétents dans ce domaine. J’ai également pris part a
certaines caractérisations des objets produits.

Andrei est un des spécialistes mondiaux de la production de nanoparticules par ablation laser, et il
a construit des collaborations avec un grand nombre d’équipes de recherche de premier plan a
travers le monde. Dans son sillage, j’ai pu prendre part aux collaborations avec I'équipe de Saulius
JUODKAZIS a I'Université de Technologie Swinburne de Melbourne (Australie), I’équipe de
Victor TIMOSHENKO 4 luniversité d'Etat Lomonossov de Moscou (Russie), I’équipe de
Vladimir CHIRVONY a [I'Universit¢é de Valence (Espagne) et Iéquipe de Alexander
GRIGORENKO de I'Universit¢ de Manchester (Royaume-Uni). Pour lutilisation de ces
nanoparticules dans le vivant, Andrei avait construit une collaboration avec I’équipe de Diane
BRAGUER au Centre de Recherches en Oncologie biologique et Onco-pharmacologie d’Aix-
Marseille Université et du CNRS. C’est avec cette équipe que sont menés les travaux sur la toxicité
et la « sécurité » de ces nanoparticules.

A mon niveau, j’ai été moteur dans la construction de la collaboration avec les collegues du Centre
Interdisciplinaire de Nanosciences de Marseille (CiNaM) a Luminy. C’est dans ce cadre que nous
avons réalisé les caractérisations de nanoparticules au microscope électronique en transmission ou
par diffraction X, et que nous avons également mené les expériences sur la production de
nanoparticules de Lanthanides (Anthony D’ALEO et Frédéric FAGES).

I.3 - Principaux résultats

Les mécanismes en jeu lors de la production de nanoparticules par ablation laser permettent de leur
conférer des propriétés uniques, de repousser les limites de ces nano matériaux. Ce sont les sources
lasers qui en sont a 'origine. Nous allons ici nous concentrer sur les sources lasers impulsionnelles
utilisées et 'influence de leurs parametres sur les mécanismes de production des nanoparticules.
Les activités de recherche sur ces objets possedent beaucoup d’autres aspects, notamment leur
caractérisation physique ou chimique, la chimie pour fonctionnaliser leur surface ou ajouter d’autres
propriétés, la biologie pour les intégrer dans le vivant, puis la biochimie et la biophysique pour
¢tudier leurs propriétés en interaction avec le vivant. ..

L'ablation par laser impulsionnel implique des processus physiques et chimiques complexes, parmi
lesquels le chauffage, la fusion, la vaporisation, la formation et la propagation d'ondes de choc, la
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création et l'expansion de plasmas, ou encore des réactions chimiques. Les parameétres des
nanoparticules produites sont déterminés principalement par les mécanismes de I'ablation, qui
dépendent des caractéristiques des impulsions lasers. L’objectif n’est pas ici de rentrer dans le détail
de ces mécanismes, mais de donner au lecteur des éléments pour comprendre 'importance des
sources lasers, et les frontieres que repoussent l'utilisation d’impulsions ultracourtes.

Pour commencer, le choix de la longueur d’onde est important, puisque le coefficient d’absorption
de la cible en dépend fortement. Par exemple, pour les cibles métalliques, il est connu que les
radiations ultraviolettes sont facilement absorbées par les transitions interbandes, alors qu’a
I'inverse les impulsions dans le proche infrarouge sont absorbées par les défauts et les impuretés
de la cible [Nichols 20006]. Les impulsions ultracourtes (ps ou fs) permettent d’atteindre des
intensités élevées, et dans ces conditions, la photo-ionisation et I'absorption multiphotonique
deviennent les mécanismes principaux d’absorption de I’énergie, méme dans les longueurs d’onde
proches infrarouges [Zhigilei 2009]. Pour ce type d’expériences, ce sont essentiellement des lasers
solides qui sont utilisés, comme les lasers Nd :YAG (longueur d’onde fondamentale a 1064 nm),
ou les lasers titane saphir, émettant autour de 800 nm.

Ensuite, la quantité d'énergie laser déposée dans le matériau affecte de maniere critique l'efficacité
du processus d'ablation. Le rendement de I’ablation augmente linéairement avec I’énergie de
Pimpulsion [Mafuné 2001], mais ce phénomeéne induit une augmentation de la taille des
nanoparticules, et une plus grande dispersion en taille. Cela peut s’expliquer par la plus grande
quantité de matériel ablaté, ce qui entraine une concentration plus importante de nanoagrégats dans
la plume du plasma généré par le laser, favorisant leur croissance.

Les conditions de focalisation du rayonnement laser sur la cible, c’est-a-dire la maniere dont cette
énergie est concentrée spatialement, influence également les mécanismes. Ainsi, pour une densité
d’énergie, ou fluence (exprimée en J/cm?), donnée, quand la taille de la tiche de focalisation
augmente, le rendement de I’ablation augmente également [Sobhan 2010].

Les processus présentés dans ce chapitre sont générés par des lasers impulsionnels, ainsi les
propriétés temporelles des sources utilisées sont primordiales, avec au premier rang d’entre elles la
durée des impulsions. Les phénomenes physiques sont sensiblement différents suivant qu’il s’agisse
d’impulsions « longues » (ns, us, voire émission continue) ou d’impulsions ultracourtes (fs).
L’interaction entre des impulsions « longues » et la cible dans de ’eau ou un environnement liquide
mene généralement a la formation de nanoparticules largement dispersées en taille, et partiellement
agglomérées, dont la taille moyenne varie de quelques dizaines a quelques centaines de nm
[Neddersen 1993], [Mafuné 2000], [Simakin 2001]. L’ablation laser en régime ns peut étre
considérée comme une ablation par chauffage. L'énergie laser absorbée chauffe d'abord la surface
cible jusqu'au point de fusion, puis jusqu'a la température de vaporisation [Chichkov 1996]. De
plus, 'onde de choc induite pat le laser peut provoquer une ablation mécanique « secondaire »
conduisant a la formation de gros fragments de formes irrégulicres.

Les propriétés en taille des nanomatériaux peuvent étre sensiblement améliorées par I'utilisation
d’impulsions ultra courtes [Semaltianos 2010], [Intartaglia 2012]. Dans ce cas, le transfert d’énergie
entre le rayonnement et la cible est rapide, plus rapide que le temps de relaxation thermique : on
peut considérer I'ablation en régime femtoseconde comme un phénomene non thermique. Le
mécanisme dominant est alors la photo-ionisation [Zhigilei 2009]. De plus, les intensités
extrémement élevées atteintes dans ce régime (>10"> W /cm? en intensité créte au point focal contre
moins de 10" W/cm? en régime ns) créent des conditions extrémes. Des phénoménes non linéaires
tels que la génération de supercontinua ou I'absorption multiphotonique sont induits, phénomenes
qui peuvent étre bénéfiques pour 'interaction avec les particules dispersées dans la solution. Ces
phénomenes sont dailleurs utilisés pour la fragmentation de colloides déja formés (par voie laser
ou par une autre méthode) pour améliorer leur distribution en taille : dans ce cas la géométrie
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d’interaction dans le volume du liquide permet d’avoir des conditions plus homogenes. En
élargissant le spectre de I'impulsion initiale, la génération de supercontinua permet d’améliorer
Pefficacité d’absorption par les particules. Dans la plupart des cas, les nanoparticules produites par
ablation ou fragmentation fs sont relativement petites (10 nm ou moins), et sont caractérisées par
une faible dispersion en taille et une stabilité importante en solution [Sylvestre 2005].

Ensuite, la cadence de répétition des impulsions est un autre parameétre temporel sur lequel on peut
jouer. Intuitivement, on associe une augmentation de la cadence du laser a une augmentation de
Pefficacité de production des nanoparticules, mais il existe une limitation liée a 'apparition d’une
bulle de cavitation. Lorsque l'intervalle entre deux impulsions est plus court que la durée de vie de
la bulle de cavitation (typiquement entre 10* et 107 s), 'impulsion laser peut interagir avec cette
derniére. Cette interaction provoque une forte diffusion de la lumiére, et par conséquent réduit
Iénergie laser atteignant la cible. Ainsi la fréquence de répétition maximale, au-dela de laquelle
I'ablation est perturbée par cette bulle se situe autour de 10 kHz [Wagener 2010].

Enfin, la durée d’interaction, qui équivaut au nombre d’impulsions, est le dernier paramétre relevé
ici. La quantité de matériau ablaté augmente avec le nombre d'impulsions laser, mais un grand
nombre d'impulsions laser peut modifier la cible : soit sa morphologie, soit sa composition du fait
de son interaction avec des especes issues d'une solution [Mafuné 2001]. Par conséquent, pour des
conditions d'ablation identiques, il est essentiel de déplacer en continu la cible afin d'éviter I'ablation
de la méme zone. Enfin, des taux de répétition élevés et un long temps d'ablation peuvent conduitre
a l'augmentation de la concentration locale de nanoagrégats dans un volume limité pres de la cible.
Ceci aura pour effet d’une part de maximiser leur coalescence et leur agglomération, mais également
d’augmenter la diffusion et I'absorption de la lumiere, ce qui conduit a un élargissement de la
distribution des tailles des nanoparticules. Ce probleme de la concentration locale élevée des
nanoparticules peut étre résolu en agitant la solution ou en utilisant une cuve a circulation liquide.
Ces éléments introduisant les différents mécanismes étant présentés, nous allons maintenant nous
concentrer sur les montages expérimentaux et I'instrumentation optique utilisée.

L’¢élément central est bien entendu la source laser impulsionnelle. Différentes sources laser ont pu
étre utilisées au cours de ces travaux, mais la plupart des expériences a été réalisée avec une source
laser femtoseconde infrarouge pompée par diode, couplée a un amplificateur pour atteindre des
énergies par impulsion plus importantes. Nous n’allons pas revenir dans ce manuscrit sur la
physique des lasers et le fonctionnement des sources impulsionnelles [Blandin 2008].

Le systeme laser femtoseconde utilisé est le modele S-Pulse développé et commercialisé par la
société Amplitude Systemes (Pessac, France). Il est basé sur un oscillateur délivrant un train
d’impulsions lumineuses de faible énergie (1 — 10 nJ) de durée 450 fs a haute cadence de répétition
(50 MHz). Le milieu amplificateur est un cristal de tungstate de gadolinium et de potassium (KGW)
dopé avec des ions Ytterbium (Yb) : la transition de Iion Yb a 1025 nm est privilégiée pour
I’émission laser. Cet oscillateur est couplé a un amplificateur dit régénératif afin d’augmenter
I’énergie lumineuse par impulsion. En quelques mots, les impulsions étirées temporellement sont
piégées dans une cavité amplificatrice et multiplient les passages dans le milieu a gain avant d’étre
éjectées grace au module de commutation optique a effet Pockels, puis recomprimées. En
fonctionnement nominal, le train d’impulsions (de durée égale a 450 fs) en sortie de la chaine
complete a une cadence de 10 kHz et une puissance moyenne de 900 mW, ce qui correspond a une
énergie par impulsion de 90 pJ, soit une amplification par un facteur supérieur a 10 000. En
augmentant la cadence, on atteint des énergies moins élevées.

Pour procéder a I'ablation, la cible solide, typiquement un parallélépipede de matériau pur de
surface 1 cm? et d’épaisseur millimétrique, est immergée dans une petite cuve remplie d’eau
déionisée. La cible est perpendiculaire au faisceau laser, et est montée sur des platines de translation
se déplacant lentement (<1 mm/s) pour éviter d’ablater la méme région de la cible. Le plan d’une
réalisation mécanique est représenté figure 1.1. La cuve, opaque, est positionnée dans un support
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a hauteur du faisceau laser, et fixée sur le marbre. Cette cuve posseéde un hublot de quartz,
permettant de travailler sur une grande plage de longueurs d’onde allant de Pultraviolet a
I'infrarouge, et qui transmet le faisceau pour le faire interagir avec la cible. Ce hublot permet
également d’éviter une interface air/eau potentiellement irréguliere, qui pourrait altérer la
focalisation sur la cible. A I'opposé du hublot, derri¢re la cible, un petit moteur est positionné pour
actionner une hélice et homogénéiser la solution. La cible est fixée sur un bras qui vient plonger
dans la cuve. Ce bras est positionné grossicrement (au mm) grace a un systeme de glissicre, et des
translations motorisées micrométriques permettent d’ajuster plus finement la position de la cible,
et de la déplacer par rapport au faisceau laser. Pour connaitre la quantité de matériau ablaté, une
pesée précise de la cible est réalisée avant et apres ablation.

Figure 1.1 : Plan de la cuve et du systémé mécanique pour I'ablation laser sur cible solide.

La mise en forme du faisceau est simple. Grace a 'amplificateur régénératif, la qualité de faisceau
est tres bonne (M? proche de 1). Pour une cadence et une énergie de sortie d’amplificateur données,
I’énergie des impulsions incidentes sur la cible peut étre modifiée grace a une lame demi-onde
couplée a un analyseur. Un doublet permet d’obtenir une focalisation de bonne qualité du faisceau
de diametre initial 2,3 mm. Des focales de 'ordre de 75 mm sont typiquement utilisées. La lentille
et la cible sont positionnées de telle sorte que la cible se situe juste avant le point de focalisation du
laser, de maniere a optimiser la production de nanoparticules. Différents miroirs de renvoi sont
utilisés sur le marbre pour acheminer le faisceau jusqu’a la cuve, et de maniére perpendiculaire a la
cible. Un schéma typique de I'expérience est rapporté figure 1.2.

Platines de translation

Lentille
Miroir , S
I+ E

Cible

Solution aqueuse

Vol

Y Cuve
Miroir

Figure 1.2 : Schéma typique d’une expérience d’ablation.
Pour les expériences de fragmentation, le montage expérimental est légerement différent. En effet,

dans ce cas, les contraintes sont moins fortes sur la position du point de focalisation du laser
b 3
puisque I'interaction avec les particules ou agrégats déja formés peut se faire dans 'ensemble du
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volume de la solution. Aussi, il semble moins problématique pour le faisceau d’arriver par le dessus
de la cuve, en traversant l'interface air / solution aqueuse. De plus cette direction et ce sens de
propagation du faisceau dans la cuve garantissent une plus grande sécurité, puisque dans ce cas
Iensemble du faisceau n’est pas bloqué par échantillon et continue a se propager apres
interaction. Pour bien homogénéiser la solution et garantir des conditions d’interaction identiques
pour I'ensemble des particules présentes dans la solution, un agitateur magnétique est utilisé,
permettant un brassage plus important que 'hélice. La source laser est quant a elle utilisée dans les
mémes conditions, les miroirs de renvoi sont positionnés différemment de manicre a arriver par le
dessus de la cuve, et le méme doublet de focale typique 75 mm est utilisé pour la focalisation. La
lentille est positionnée de telle sorte que le point de focalisation se situe au milieu de la cuve. Un
schéma est rapporté figure 1.3.

Miroir , Miroir
y N
Lentille
» Solution aqueuse
P %60
Miroir olo,
|-o—0—]

Agitateur magnétique

Figure 1.3 : Schéma typique d’une expérience de fragmentation.

Une petite évolution du montage classique d’ablation laser a été proposée pour suivre I’évolution
de la quantit¢ de nanoparticules produites et lefficacité d’ablation. Lors de la production de
nanoparticules par ablation laser a partir d’'une cible de Titane, de Silicium ou d’Or, la solution
aqueuse se trouble, se colore respectivement en bleu, brun ou rouge, et s’opacifie. I.’idée était de
suivre cette évolution de la solution en relevant les variations de puissance lumineuse d’un faisceau
transmis 2 travers la cuve. Pour réaliser cette mesure, le faisceau collimaté d’une diode laser
d’alignement émettant 2 633 nm est propagé a travers la cuve (transparente dans ce cas) dans une
direction perpendiculaire au faisceau interagissant avec la cible. Une mesure de la puissance
transmise est réalisée grace a un puissancemetre de I'autre c6té de la cuve. Le schéma expérimental
est rapporté figure 1.4.

Diode laser
633 nm

. Cible

Lentille
1 -
o -
_ ——Solution aqueuse

Puissancemétre Cuve

Figure 1.4 : Schéma d’une expérience d’ablation avec I'ajout de la mesure de puissance transmise pour
caractériser le processus d’ablation.

I’objectif n’est pas ici de remonter a une mesure quantitative de la concentration en nanoparticules,
mais de réaliser des mesures relatives, et de suivre les valeurs pour une expérience au cours du
temps. Au début de 'expérience, la solution est vierge et la puissance transmise est donc maximale,
puis au fur et a mesure de 'augmentation de la production de nanoparticules, cette puissance
diminue, jusqu’a atteindre une valeur seuil minimale proche de 0, correspondant a une puissance
transmise nulle (la solution a absorbé / diffusé 'ensemble du rayonnement). Il est 2 noter que pour
avoir des mesures fiables, il est nécessaire d’obturer le faisceau du laser d’ablation, et d’attendre
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quelques secondes (une ou deux) que la solution soit homogene avant de faire la mesure. Ces
courbes d’évolution de l'intensité transmise au cours du temps ont toutes la méme allure, en accord
avec la loi de Beer-Lambert. Mais suivant les conditions expérimentales, la vitesse de décroissance
n’est pas la méme et la valeur seuil est atteinte plus ou moins rapidement. C’est 'analyse de ce
comportement qui nous permet de tirer des informations sur lefficacité de production de
nanoparticules, et donc sur les meilleurs paramétres expérimentaux pour réaliser 'ablation. A titre
d’illustration, la figure 1.5 rapporte les mesures réalisées avec un échantillon de silicium pour
différentes distances entre le point de focalisation du faisceau d’ablation et la cible. Dans
Iexpérience, la cible et la cuve sont fixes, et c’est la lentille de focalisation qui est translatée en
s’éloignant de la cible pour déplacer le point de focalisation a 5, 10, 15, 30 et 45 mm en amont de
la cible. Comme attendu, en éloignant ce point, I'intensité transmise diminue moins vite, ce qui
signifie une efficacité d’ablation moindre.
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Figure 1.5 : Mesure de I’évolution de la puissance transmise en fonction du temps au cours d’une
expérience d’ablation.

Au cours de ces travaux, différents matériaux ont été utilisés : des métaux ou métalloides (titane,
or, argent, silicium), des lanthanides (europium), des matrices plus complexes (saphir dopé avec
des ions titane). Les nanoparticules produites ont été analysées avec des moyens de caractérisation
variés : microscopie ¢électronique a balayage, microscopie électronique en transmission,
microscopie a force atomique, diffusion dynamique de la lumiere (DLS), diffraction X,
spectrométrie d’absorption et d’émission. Nous ne pouvons rapporter ici 'ensemble de ces études.

Nous avons choisi d’illustrer I'influence de Iénergie par impulsion sur la taille et la morphologie
des nanoparticules d’or. Ces nanoparticules ont été obtenues en deux étapes : tout d’abord une
ablation d’une cible solide d’or pur, puis une fragmentation des colloides obtenus. Toutes les
expériences rapportées ici ont été réalisées avec le laser S-pulse.

Pour I'ablation, nous avons utilisé la longueur d’onde fondamentale du laser a 1 025 nm. Pour
obtenir une production optimale, nous avons réglé 'amplificateur a une fréquence de 1 kHz pour
obtenir des impulsions d’énergie 120 uJ. Avec le doublet de focale 75 mm, la densité d’énergie (ou
fluence) obtenue au point de focalisation est de 15 J/cm? Dans ces conditions, nous obtenons une
vitesse de production de 15,6 pg/min, comparable aux 13,2 pug/min obtenus également en régime
fs a 1 kHz, mais a 800 nm par [Barcikowski 2007]. On peut également calculer une efficacité en
ramenant cette masse de nanoparticules produites a ’énergie laser utilisée : dans notre cas, le laser
délivre une énergie de 7,2 J par minute, ce qui donne une efficacité de 2,17 pg/J. Ce rendement est
supérieur aux valeurs rapportées dans la littérature dans des régimes d’impulsions plus longues : 1,5
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ug/J en régime ps [Barcikowski 2007] et 0,9 pg/] en régime ns [Nichols 2006]. Ces meilleures
efficacités sont typiques de I’ablation laser en régime fs, régime dans lequel des intensités crétes
sont 2 a 3 ordres de grandeur plus importantes que pour les régimes ps ou ns. De plus, vues les
échelles de temps, les impulsions fs n’interagissent pas avec le plasma généré, ce qui évite qu’elles
solent absorbées ou diffusées.

La caractérisation morphologique des particules est réalisée a I'aide d’un microscope électronique
en transmission (MET) JEOL JEM 3010, fonctionnant a 300 kV. La figure 1.6 présente une
photographie de la solution obtenue dans ces conditions, une microphotographie de I’échantillon
obtenue au MET, et la répartition en taille des nanoparticules obtenues. Ce diagramme laisse
apparaitre deux populations, avec des tailles moyennes autour de 7 nm et 29 nm. Une telle
distribution en taille bimodale est caractéristique de I'ablation laser en régime ultracourt a des
fluences intermédiaires (typiquement entre 10 et 200 J/cm?), et s’explique par les différents
mécanismes en compétition. En quelques mots, on peut considérer que pour les densités d’énergie
faibles, I’ablation est essentiellement due a une photo-ionisation directe, alors que pour des densités
d’énergie plus importantes, on observe au niveau des cratéres d’ablation la présence de matériau
fondu et des traces d’effets thermiques. Dans ces dernicres conditions, la fusion et I'évaporation
de matiere, ainsi que l'agrégation de particules expliquent I'apparition de particules de plus grosse
taille [Kabashin 2003].

relative abundunce, arb. un.

0 10 20 30 40 50

particles diameter, nm

Figure 1.6 : A gauche : photographie de la solution obtenue par ablation laser d’une cible d’or. A droite :
microphotographie obtenue au MET de I’échantillon, et distribution en taille des nanoparticules.

La solution de nanoparticules obtenue lors de cette premicre étape a ensuite été utilisée pour la
fragmentation. En jouant sur le couple lame demi-onde polariseur, I’énergie par impulsion a été
ajustée entre 5 et 120 pJ/impulsion, en conservant tous les autres parameétres expérimentaux
identiques. Avec les mémes conditions de focalisation, ces énergies correspondent a des fluences
entre 0,63 et 15 J/cm? Des images MET représentatives des nanoparticules aprés fragmentation a
différents niveaux d’énergie (11,5, 55, 85, 109 pJ/impulsion) sont rapportées figure 1.7. Pour les
énergies faibles, inférieures a 65 pJ, le diameétre des particules est dans la gamme 7-10 nm, et I’écart
type n’excede pas 70% de la taille moyenne. Comme lillustre les images MET (figure 1.7 A et B),
les nanoparticules ont une forme sphérique régulicre. L’augmentation de ’énergie des impulsions
au-dela de 70 uJ provoque une augmentation de la taille des nanoparticules jusqu’a 40-50 nm, avec
une dispersion en taille autour de 40-60 % (figure 1.7 C). Pour des valeurs d’énergie encore plus
élevées, au-dela de 85 pJ, la taille des particules diminue jusqu’a 20-25 nm, et la dispersion en taille
n’excede pas 70% (figure 1.7 D). De plus, la fragmentation a des énergies laser élevées influence la
morphologie des nanoparticules. Les nanoparticules résultantes sont de formes irrégulicres ; elles
sont reliées entre elles par les nanofils, formant des nanoréseaux d'or (figure 1.7 D).
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Figure 1.7 : A gauche : imagerie MET des nanoparticules d’or obtenues par fragmentation laser pour
des énetgies par impulsion de 11,5 (A), 55 (B), 85 (C) et 109 (D) wJ/impulsion. A droite : taille moyenne
(en haut) et écart type correspondant (en bas) des nanoparticules en fonction de I’énergie par impulsion.

Les courbes de la figure 1.7 rapportent 'ensemble des mesures de taille et d’écart type réalisées
pour 16 valeurs de fluence. Ces courbes mettent en évidence trois régimes de fragmentation. Pour
des énergies inférieures a 80 uJ, la fragmentation se produit uniquement grace a l'interaction directe
des nanoparticules avec la lumiere blanche du supercontinuum. En effet la propagation d’une
impulsion laser dans ’eau s’accompagne souvent de la génération d’un supercontinuum, et avec
nos impulsions de 450 fs, ce supercontinuum apparait systématiquement. I’élargissement du
spectre favorise I'absorption d’énergie par les nanoparticules, notamment dans la bande 520-530
nm qui correspond au pic d’absorption du aux plasmons pour les nanoparticules d’or. Une centaine
de ps apres larrivée de limpulsion, le mécanisme d’explosion Coulombienne induit la
fragmentation, qui est suivie par une re-nucléation des nanoagrégats dans le milieu de réaction.
Lorsque Iénergie par impulsion augmente, des bulles de cavitation apparaissent, et dans nos
conditions expérimentales ce phénomene est maximal autour de 85 pJ. Ces bulles jouent un réle
important en piégeant les nanoparticules, ce qui initie une seconde nucléation. Des agrégats de taille
plus importante sont alors créés. Enfin, pour des énergies supérieures 2 90 pJ/ impulsion, la taille
des nanoparticules diminue, et ces dernieres s’assemblent en nanofils ou nanoréseaux (figure 1.7D).
Ce type de structures est caractéristique de phénomenes thermiques (émission de petits fragments,
et agrégation de particules excitées thermiquement).

On peut remarquer que la taille moyenne et I’écart type sur ces tailles suivent la méme tendance,
avec des dispersions en taille qui ne dépassent pas 70% sur la gamme d’énergie étudiée. Cette faible
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dispersion en taille semble ¢étre I'un des avantages de la fragmentation laser femtoseconde par
rapport a la plupart des autres voies de synthése chimique ou par ablation laser (sans fragmentation,
ou avec des impulsions plus longues). De plus, a travers les trois régimes de fragmentation mis en
évidence, on peut controler les caractéristiques en taille en faisant varier uniquement un parametre
purement physique : ’énergie.

J’ai rapporté dans cette partie mes contributions sur le banc de production de nanoparticules, et un
exemple d’étude réalisée sur l'influence de I’énergie sur la morphologie des particules d’or
produites. Ces activités sur la production de nanoparticules par ablation laser sont toujours menées
par A. KABASHIN et son équipe actuelle, comme illustré par ces publications récentes : [Nirwan
2021] [Maldonado 2020]. Les expériences auxquelles j’ai participé ont permis d’aller plus loin dans
la compréhension des mécanismes a I'origine des nanoparticules. Par ces travaux, j’ai apporté ma
contribution a 'obtention d’un procédé de production de nanoparticules fiable, maitrisé qui trouve
des applications variées dans le domaine de la biologie et de la santé. Un exemple récent est
'utilisation de nanoparticules de nitrure de titane produites par ablation laser dans de I'acétone
pour fonctionnaliser des nanofibres de polycaprolactone pour I'ingénierie tissulaire [Nirwan 2021].
Une photographie obtenue par microscopie électronique a balayage de nanofibres fonctionnalisées
est rapportée figure 1.8. L’ajout de nanoparticules sur les nanofibres élargit les fonctionnalités des
nanofibres : les nanoparticules permettent d’améliorer 'uniformité et la stabilité des nanofibres,
leurs propriétés thermiques, tout en conservant une bonne biocompatibilité.

< . o

Figure 1.8 : Ph&o?g;éphie par microscope électronique a balayage de nanofibres de polycaprolactone
fonctionnalisées avec des nanoparticules de nitrure de titane. Image extraite de la publication [Nirwan
2021].

1.4 - Encadrement
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ont travaillé sur le montage expérimental permettant I’ablation laser sur cible, et le pilotage des
platines de translation. Adrien STOLIDI (stagiaire niveau L3 - 2011) a mis en place la mesure de
puissance laser transmise a travers la cuve pour suivre le rendement. Charlotte BOUKANDOU
MOMBO (stagiaire niveau M1 —2012) a travaillé sur la production de nanoparticules de lanthanides
et leur caractérisation. Enfin, j’ai travaillé avec Ksenia MAXIMOVA (doctorante 2011 — 2014) sur
différentes expériences de production de nanoparticules par ablation et par fragmentation avec les
sources lasers.
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II - Un laser térawatt pour créer une source X pour I'imagerie par
contraste de phase

I1.1 - Introduction et objectif des travaux

Comme on a commencé a le voir dans le paragraphe précédent, I'interaction entre une impulsion
laser intense et un matériau engendre des processus physiques uniques, qui permettent de modifier
la matiere. Et ce sont les propriétés de 'impulsion (énergie, durée, intensité...) qui dictent ces
phénomenes. Grace aux lasers impulsionnels, des intensités tres élevées peuvent étre obtenues en
utilisant des impulsions ultracourtes, fs, qui concentrent I’énergie sur une durée extrémement breve.
Lorsque le rayonnement atteint de telles intensités tres élevées (c’est-a-dire des wvaleurs
d’éclairement créte, plus communément appelé par abus de langage « intensité créte », supérieure a
10" W/cm?), le régime d’interaction est particulier, a la frontiére entre la physique relativiste et la
physique non relativiste.

En effet, le point de départ de la physique de Iinteraction laser — matiere est la dynamique de
I’électron dans le champ laser. Le mouvement de P'électron dans un champ électromagnétique

(E ,B ) est régi par ’équation de Lorentz :

d_) - -
m, dvte =—e(E+7v, XB)

ou e, m,, et U, sont respectivement la charge, la masse et la vitesse de ’électron. Deux régimes
d’intensité sont définis a partir de ’'équation du mouvement de I’électron : le régime non-relativiste
ou la composante U, X B est négligeable, et le régime relativiste lorsque la vitesse de ’électron
devient non négligeable par rapport a la vitesse de la lumiere. Dans ce dernier cas, la composante
Vg X B doit étre prise en compte dans 'équation du mouvement de I’électron. Cette frontiere entre
régime relativiste et non relativiste dépend de I'amplitude laser normalisée @y, qui s’exprime en

fonction de 'amplitude du champ électrique du laser Ey par: ag = 7: E(z po

avec w la pulsation de

onde laser. On peut éctire ag sous la forme ag = 0,85 X /I1gA%;,, ou I;g est Iintensité laser par
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unité de 10" W/ecm? et Ay, la longueur d’onde laser exprimée en pm. Le seuil du régime relativiste

est défini pour ay = 1, ce qui correspond a une intensité laser [ :

1

I = 7% 1,38 x 108 W /cm?

um
Les lasers Titane Saphir, c’est-a-dire les lasers utilisant comme milieu amplificateur une matrice de
saphir dopée avec des ions titane, sont des sources souvent utilisées sur les chaines laser de
puissance. Elles émettent a une longueur d’onde autour de 800 nm. La plateforme ASUR utilisée
pour ces travaux, et que nous allons présenter plus en détails dans la suite, est basée sur ces
technologies matures. A ces longueurs d’onde, le régime relativiste est atteint a partir d’une intensité
I =~ 2,15 x 10*® W /cm?. ASUR permet de couvrir une gamme d’intensités entre 101¢ W /cm?
et 101 W /cm?. Ainsi, grace a cette source, tout un pan de la physique de I'interaction a la frontiere
entre deux modeles, et par conséquent mal appréhendé, va pouvoir étre exploré
expérimentalement. Les travaux auxquels j’ai participé se sont concentrés plus précisément sur la
génération de rayons X, de type K., par interaction laser maticre.
Les propriétés de ce type de sources X sont originales et sont étroitement liées aux mécanismes qui
en sont a 'origine. Ces sources ont une faible extension spatiale et un spectre fin, ce qui leur confére
des propriétés de cohérence remarquables. De plus les rayons X sont générés sous forme
d’impulsions ultracourtes. Ces propriétés sont tres intéressantes notamment en physique
fondamentale pour sonder la matiere [Siders 1999], [Sokolowski-Tinten 2001], [Dorchies 2008].
Les propriétés de cohérence d’une telle source permettent de faire de I'imagerie X dite « par
contraste de phase ». Comme aux longueurs d’ondes optiques classiques, I’échantillon, caractérisé
par un indice de réfraction complexe, va d’'une part absorber une partie du rayonnement (partie
imaginaire de l'indice de réfraction), et d’autre part induire un déphasage (partie réelle de I'indice).
I’imagerie par absorption est sensible aux variations d’opacité dans I’échantillon, et trés efficace
par exemple pour imager les os. Cette technique montre des limitations pour imager des tissus dont
les coefficients d’absorption sont faibles (par exemple les tissus mous), ou des tissus possédant des
absorptions similaires ou tres proches (cas d’un tissu sain et malade).
Un exemple d’imagerie X de tissus mous par excellence est la mammographie. La mammographie
est largement utilisée pour le dépistage du cancer du sein. En effet, aprés 50 ans, on note une
augmentation de lincidence des tumeurs mammaires qui peuvent étre bénignes (kystes) ou
malignes (carcinomes). Les tumeurs malignes peuvent ¢tre suspectées a la mammographie par la
présence de microcalcifications, et plus la qualité des images sera bonne, plus tot et plus facilement
seront détectées ces microcalcifications. Pour cet examen, I’énergie de photon requise doit étre
relativement faible, dans la gamme [15 — 25] keV, puisque ce tissu est plus radiosensible que d’autres
[Lawaczeck 2005], [Krol 1997]. Cette imagerie utilise le plus souvent un tube a rayon X au
Molybdene (raies caractéristiques K, a 17,45 keV). Les techniques traditionnelles de
mammographie par absorption ont leur limite, et la mammographie par contraste de phase peut
permettre de les surpasser, en augmentant le contraste des images et en réduisant la dose envoyée
a la patiente [Bravin 2013].
Ainsi 'imagerie par contraste de phase permet de fournir des images avec de trés forts contrastes
pour des objets peu absorbants. Des dispositifs d’imagerie interférométriques permettent de révéler
ces contrastes, mais dans ces gammes spectrales, les optiques ou cristaux utilisés sont relativement
complexes. Une autre approche utilisant la propagation du champ apres interaction avec
I’échantillon, similaire a ’holographie en ligne sans bras de référence [Wilkins 1996], permet de
s’affranchir des composants « optiques », mais nécessite une cohérence spatiale importante. Les
sources X K, générées par laser ont les propriétés de cohérence, compatibles avec cette modalité
d’imagerie « sans lentille » [Fourmaux 2011], [Wenz 2015].
L’objectif des travaux est de maitriser I'interaction pour créer une source X controlée et de
Pappliquer a 'imagerie médicale, et plus précisément a la mammographie.
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I1.2 - Cadre des travaux et collaborations

L’ensemble des travaux présentés dans cette partie ont été réalisés au LP3 entre 2011 et 2014, dans
le cadre d’ASUR : Plateforme d'Applications des Sources laser Ultra-Rapides pour l'imagerie X et
l'interaction laser-matiére. Le projet ASUR, visant a installer 2 Marseille un laser ultra-rapide intense
de forte puissance moyenne, et a l'utiliser pour étudier son interaction avec différents matériaux et
pour développer des procédés, a été inité en 2008. Cette initiative s’inscrivait dans le cadre d’une
coopération entre le laboratoire LP3 (Marc SENTIS) et I'Université de L.a Méditerranée de
Marseille d’'une part, et le Laboratoire interaction laser-maticre a haute intensité et applications
(Jean-Claude KIEFFER) et I'Institut National de La Recherche Scientifique de Québec d’autre
part. ASUR a été financée par 'Union Européenne, le Ministére de ’Enseignement Supérieur et de
la Recherche, la Région Provence-Alpes-Cote d’Azur, le Conseil Général des Bouches-du-Rhone,
la Ville de Marseille, le CNRS, I'Université de la Méditerranée et le Pole de Compétitivité Optitec.
Différentes activités sont menées sur ASUR, et j’ai pour ma part participé a l'activité « Sources
secondaires (Rayons X) : génération, caractérisation », sous la responsabilité scientifique de Marc
SENTIS, Olivier UTEZA et Vadim TCHEREMISKINE. En lien avec cette activité, j’avais en
charge le projet « Imagerie pour la santé », qui a été construit en liaison avec le Centre Européen
de Recherche en Imagerie MEDicale (CERIMED) de Marseille. J’ai également pu participer a des
campagnes d’expériences de l'activité « Endommagement < 25 fs», dirigée par O. UTEZA, en
collaboration avec des scientifiques chinois du NINT (Northwest Institute of Nuclear Technology,
Xian).

Une telle plateforme est une infrastructure lourde, et les aménagements du batiment nécessaires
ainsi que l'installation de la source ont pris du temps. La livraison de la ligne haute puissance
permettant la génération de rayons X a été finalisée a I'été 2012. J’ai donc participé a la conception
du banc expérimental permettant la mise en forme spatiale des impulsions en sortie de la chaine
laser, et leur interaction avec une cible solide. Avant mon départ a I'été 2014, j’ai également travaillé
avec I’ensemble de I’équipe a la prise en main de la chaine laser, et a I'installation des premiers bancs
optiques et équipements scientifiques. J’ai participé aux premicres expériences de mise en forme
du faisceau et d’interaction avec des cibles a bas flux. Les premiers rayons X ont été obtenus apres
mon départ. Pour la partie imagerie X, j’ai réalisé un travail de bibliographie et fait des études de
dimensionnement pour initier ces nouvelles activités pour le laboratoire et préparer les travaux sur
le contraste de phase.

I1.3 - Principaux résultats

Pour commencer, intéressons-nous rapidement aux mécanismes a lorigine du
rayonnement X. Comme dans la partie précédente, 'objectif n’est pas ici de rentrer dans le détail
des mécanismes d’absorption de I’énergie laser par la cible, mécanismes qui sont multiples et
complexes. Nous allons tenter de rapporter les éléments permettant d’appréhender les mécanismes
essentiels.

Le régime d’interaction ultra-intense et ultra-court est caractérisé par deux aspects fondamentaux :
d’une part 'amplitude du champ électrique associé a l'onde laser est supérieure au champ
coulombien qui relie les électrons aux atomes, et d’autre part la durée de I'impulsion (fs) est bien
inférieure aux temps caractéristiques de I'expansion hydrodynamique d’un plasma ainsi que celui
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des collisions électron — ion. Pour fixer les ordres de grandeur, le champ électrique associé a un
rayonnement laser possédant un éclairement de 10" W/cm? prend des valeurs autour de 8.10"
V/m, supétieures au champ coulombien estimé a 5.10"" V/m. Aussi lorsqu’une impulsion laser
femtoseconde ultra-intense interagit avec un solide, un plasma surfacique est produit. Ce plasma
est caractérisé par une densité électronique élevée, typiquement 10°' cm” pour une impulsion bien
propre, c’est-a-dire possédant un profil temporel régulier et sans rebond (pour un solide cette
densité est autour de 5.10% cm™ - 10 ecm™). Les électrons du plasma accélérés dans le champ laser
acquierent une fraction de I’énergie laser via différents mécanismes d’absorption. Dans notre cas,
les mécanismes d’absorption sont principalement non collisionnels. Il s’agit essentiellement de
Ieffet Brunel [Brunel 1987], de Pabsorption résonante [Kruer 2003], et du chauffage
pondéromoteur / X B [Kruer 1985]. A I'issue de cette interaction, deux populations électroniques
sont générées : des électrons dits thermiques du plasma dont la température est de 'ordre de 0,1 -
1 keV, et des électrons chauds dont la température est de 'ordre de 10 — 100 keV. Ces électrons
chauds énergétiques sont accélérés vers la cible froide et engendrent I'ionisation de la couche la
plus profonde de I'atome, la couche K. Afin de combler les lacunes créées, des électrons de la
couche supérieure L. se désexcitent vers la couche K. Cette désexcitation s’accompagne d’une
émission de photons caractéristiques K. Le spectre de la source X induite est composé de raies K,
spécifiques du matériau de la cible, et d’un continuum da a I’émission du rayonnement de freinage :
le Bremsstrahlung,.

Une telle source K, possede ainsi des propriétés uniques. Temporellement, la durée d’émission
peut aller de quelques picosecondes jusqu’a 100 fs suivant les conditions de l'interaction. Une telle
durée est un atout majeur pour I’étude des phénomenes ultra-rapides de la matiere condensée.
Spectralement, I’émission est quasi-monochromatique, concentrée sur Iénergie de la transition
électronique entre les couches K et L. du matériau de la cible. Une « accordabilité » sur la gamme
1-100 keV peut étre obtenue en modifiant le matériau de la cible. Spatialement, 'extension de cette
source est faible, et reliée au volume d’interaction entre le faisceau laser focalisé et la cible. Des
tailles de sources de quelques um peuvent ainsi étre atteintes, typiquement entre 5 et 50 um de
diameétre pour des conditions d’interaction comme celles obtenues avec ASUR. Ces deux derniers
points conferent a la source des propriétés de cohérence compatibles avec 'imagerie de contraste
de phase sans lentille.

L’imagerie de phase apparait particuliecrement adaptée pour les matériaux possédant un
numéro atomique faible. En effet, pour ces matériaux, la composante réelle de I'indice optique qui
représente le déphasage est en moyenne 100 fois plus importante que la composante imaginaire
représentant 'absorption pour des énergies autour de la dizaine de keV. Si on regarde précisément
le cas de P’eau, ce rapport entre la partie réelle et la partie imaginaire vaut 9,7.10° pour des photons
X d’énergie 20 keV [Momose 2005]. Ainsi I'imagerie de phase permet d’amener de nouvelles
informations dans une exploitation médicale, notamment pour I'imagerie de tissus mous dans des
plages d’énergie de rayons X de quelques dizaines de keV. Cette modalité permet d’envisager
d’augmenter le contraste entre deux types de tissus, d’augmenter la sensibilité, ou encore d’utiliser
de manicere plus efficace la dose de rayonnement a laquelle est exposé le tissu, en comparaison des
techniques classiques d’imagerie par absorption. Jusqu’aux années 2000, 'imagerie de phase utilisait
essentiellement comme sources des grands instruments tels que les synchrotrons. Ces sources
présentent une forte luminance (puissance rayonnée par unité de surface et par unité d'angle solide),
et une grande cohérence, mais leur taille et leur cout limitent leur développement pour ces
applications. Des sources plus compactes possédant les propriétés de cohérence nécessaires ont
été développées, mais elles possédent des limitations en terme de performances : les tubes X a
microfocale possedent une cohérence spatiale suffisante, mais une relativement faible luminance,
et les sources « X pinch » micrométriques [Beg 2003] émettent a faible cadence (typiquement 1 tir
toutes les dix minutes) avec une faible luminance. Les sources X générées par laser, de par leur
relative compacité, leur forte luminance, semblent un compromis intéressant, avec des
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caractéristiques de rayonnement qui s’approchent de celles du synchrotron, mais avec un
encombrement proche des sources miniaturisées.

L’imagerie X par contraste de phase, et plus particulicrement la mammographie, est ’application
phare visée pour la source K. Cette activité étant completement nouvelle pour le laboratoire, un
travail conséquent de bibliographie et de dimensionnement a da étre réalisé. Dans ce cadre, des
calculs du contraste de I'image sur des objets modeles simples ont été réalisés, basés sur les
caractéristiques nominales du rayonnement de la plateforme ASUR, et sur les performances visées
pour la source de rayonnement X. Ces simulations nous ont permis de commencer a appréhender
cette technique d’imagerie sans lentille et les paramétres importants (taille de la source, distance
source — détecteur...). Dans la méme idée, des calculs de la dose a laquelle un échantillon est exposé
pour réaliser une image avec un contraste satisfaisant ont été faits. Il s’agissait de vérifier, en
considérant les problématiques liées a la radioprotection, qu’on se situait a des niveaux inférieurs
aux limites réglementaires pour une mammographie. Ces travaux numériques préliminaires, point
de départ des activités sur imagerie X au laboratoire, étaient indispensables pour monter en
compétences sur le sujet. Ils nous ont permis de poser des premiers jalons et de commencer a
construire Pexpertise collective de I’équipe : ces ordres de grandeurs nous ont permis de valider que
la source ASUR nous permettrait d’obtenir des images par contraste de phase avec des doses
raisonnables. Nous ne présenterons pas ici ces travaux.

Pour adresser cette application, le matériau choisi pour la cible est le Molybdene (Z2=42), qui
possede une raie caractéristique K, a 17,45 keV. Ensuite, la source X est optimisée suivant deux
directions :

- D’amélioration du rendement de production de photons K, ou autrement dit
I'augmentation du flux de photons produits suivant la raie caractéristique, afin de maximiser
le contraste des images tout en réduisant le temps d’exposition nécessaire pour le patient.

- La réduction de la taille de la source, pour améliorer la résolution des images. I’objectif est
d’avoir une taille de source X proche de la dimension de la zone d’interaction, c’est-a-dire
comparable a la tache focale du faisceau laser.

Comme expliqué précédemment, le rayonnement K, est induit par ionisation des couches internes
de la cible froide par les électrons chauds. Le nombre de photons K, émis dépend donc des
caractéristiques des électrons chauds, notamment de leur distribution en énergie. La taille de la
source X dépend de la propagation de ces électrons chauds en surface ou dans le volume de la
cible. Or T'accélération des électrons est induite par le champ électromagnétique de I'impulsion
laser, par conséquent le controle de la distribution des électrons chauds est essentiellement réalisé
en maitrisant les parameétres du faisceau laser. Les principaux sont lintensité, la durée de
Pimpulsion, sa forme temporelle et la longueur d’onde. Aussi, expérimentalement les mises en
forme spatiale et temporelle des impulsions sont fondamentales.

D’une manicre intuitive, la mise en forme spatiale est essentielle pour obtenir la meilleure
focalisation possible du faisceau au niveau de la cible. D’une part, c’est uniquement en concentrant
I'énergie spatialement qu’on pourra atteindre les intensités crétes extrémes visées, entre
10 W /cm? et 10*° W /cm?, sur la cible. Dautre part, la taille de la source X dépendra de la
taille de cette tache focale.

La mise en forme temporelle est également primordiale. Il y a d’une part la durée des impulsions
qui doit étre maitrisée pour obtenir des intensités crétes élevées. Mais il y a un autre parametre plus
spécifique qui a une grande influence : le rapport de contraste temporel, ou plus simplement
contraste temporel. La forme temporelle de 'impulsion laser femtoseconde est composée en
général de 'impulsion « pic » principale femtoseconde, accompagnée d’un piédestal et/ou de pré-
impulsions (figure 1.9). Le contraste temporel est défini comme le rapport de l'intensité pic de
I'impulsion sur lintensité du piédestal ou de la préimpulsion. Le piédestal peut durer jusqu’a
quelques ns et il est généralement dG a I’émission spontanée amplifiée (ASE pour Amplified
Spontaneous Emission) générée dans les chaines lasers. Cette émission, aléatoire, se forme a partir
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du bruit de photons au sein de tous les milieux amplificateurs de la chaine. Les préimpulsions sont
quant a elles dues a des défauts intrinseques de la chaine laser, reproductibles, liés au processus de
production de 'impulsion ou a des défauts permanents de l'installation laser. On peut citer par
exemple des réflexions parasites sur certains éléments optiques de la chaine laser, le contraste
imparfait de certains éléments (couple cellule de Pockels / polariseur), I'orientation des cristaux
amplificateurs. .. Le contraste temporel est primordial car il peut modifier I’état de la cible qui sera
vue par impulsion femtoseconde lors du processus d’interaction. A forte intensité laser (I >
10YW /cm?), les intensités de ’ASE et des préimpulsions peuvent facilement atteindre le seuil
d’ionisation du matériau de la cible (typiquement 1012W /cm?), pour former un pré-plasma. Ce
pré-plasma peut contribuer a I'accélération des électrons chauds, et ainsi ¢loigner des conditions
énergétiques optimales pour une émission efficace des raies caractéristiques. De plus, la formation
d’un pré-plasma sur la cible induit un élargissement de la taille de la source, puisque les électrons
préalablement accélérés par le piédestal de 'impulsion auront probablement des trajectoires plus
longues sur la surface de la cible. Ainsi, pour optimiser la source X, il est essentiel de maitriser et
d’optimiser la focalisation sur la cible, et le contraste temporel de 'impulsion.
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Figure 1.9 : Mesure temporelle réalisée sur la ligne 2 I’ASUR (10 TW de puissance créte a 25 W de
puissance moyenne).

Intéressons-nous maintenant au montage expérimental. Le cceur de ces travaux est la plateforme
ASUR, batie autour d’une source laser développée par la société Amplitude Technologies (Lisses,
France). Ce prototype est basé sur la technologie Titane:Saphir et sur I'amplification a dérive de
fréquence (ou CPA pour Chirped Pulse Amplification). L’amplification a dérive de fréquence
consiste a diminuer I'intensité créte lors de amplification de I'impulsion laser permettant ainsi
d’amplifier des impulsions jusqu’a des énergies importantes tout en limitant les risques
d’endommagement des différents éléments optiques constituant la chaine amplificatrice [Strickland
1985]. Comme illustré sur la figure 1.10, grace a des composants dispersifs (réseaux), les différentes
composantes spectrales de 'impulsion ultracourte parcourent des chemins optiques différents (les
longueurs d’onde plus élevées parcourent un chemin plus court). Ceci a pour effet d’étaler
temporellement les impulsions, qui sont ainsi typiquement entre 10° et 10° fois plus longues. Dans
ces conditions, l'intensité créte est suffisamment faible pour étre introduite dans les différents
milieux amplificateurs. L’impulsion amplifiée est finalement recomprimée temporellement par un
procédé inverse a celui de I’étireur. Il semblait intéressant ici de prendre quelques lignes pour décrire
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briévement ce principe, qui a valu a ses inventeurs G. Mourou et D. Strickland le Prix Nobel de
Physique en 2018.
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Fig 1.10 : Principe de ’amplification a dérive de fréquence [Asplund 2019].

ASUR délivre 6 faisceaux suivant quatre sorties laser principales a 800 nm (figure 1.11). Les deux
lignes ultra-intenses 1 et 2 sont dédiées au développement et a I’étude de la source X. Les lignes 3
et 4 sont employées pour étudier I'interaction laser — semiconducteur. Enfin, les lignes 5a et 5b
sont utilisées d’une part pour I’étude de seuils d’endommagement et d’ablation dans les matériaux
diélectriques et d’autre part pour travailler sur la dynamique des électrons libres dans les matériaux
diélectriques et métalliques sous excitation laser. Les caractéristiques principales de ces différentes
lignes sont résumées dans le tableau 1.1. Comme loscillateur est commun a toutes les lignes, elles
peuvent étre facilement synchronisées et combinées entre elles.

Cet oscillateur délivre des impulsions femtosecondes (~10 fs) a un taux de répétition de 76 MHz,
avec en sortie une énergie par impulsion de quelques nJ. En sortie d’oscillateur, un module
« Booster » est utilisé. Ce module est constitué d’un amplificateur multi-passages (14 passages dans
le milieu amplificateur) avec un facteur d’amplification de 'ordre de 10%, et d’un absorbant saturable
permettant de nettoyer temporellement 'impulsion en filtrant le piédestal. Un obturateur optique
ultra-rapide (cellule de Pockels) est utilisé afin de réduire la cadence des impulsions. En sortie de
ce module est obtenu un train d’impulsions fs a une fréquence de 100 Hz, et avec une énergie par
impulsion de ~10 pJ. Les impulsions sont ensuite injectées dans un étireur a réseau, pour atteindre
des durées de 500 ps. Puis, elles sont envoyées dans deux étages d’amplification : un premier étage
d’amplification de type régénératif (« Regen »), puis un second étage de type multi-passages (« Pre-
ampli »), pour atteindre une énergie de 6 mJ. L’ensemble de ces éléments (oscillateur, booster,
étireur, regen, pre-ampli) constitue la partie commune (« Front end ») de I'ensemble des faisceaux
lasers délivrés par la plateforme ASUR.

Avant de nous concentrer sur les lignes a plus haute intensité, ouvrons une courte parenthése sur
la ligne 5b, utilisée pour des expériences d’endommagement [A9], qui présente les durées
d’impulsion les plus courtes (10 fs). Les impulsions bréves sont synonymes de larges bandes
spectrales. En effet, pour une impulsion dite limitée par transformée de Fourier, il existe une
relation entre la largeur temporelle At (a mi-hauteur) et la largeur spectrale Av (a mi-hauteur) des
impulsions : Av. At = K, ou K est une constante dépendant de la forme des impulsions. (K = 0,44
pour une impulsion gaussienne et K = 0,315 pour une impulsion en sécante hyperbolique carrée).
Dans notre cas, les impulsions ont une durée nominale de 25 fs, et une largeur spectrale de 62 nm.
Ces impulsions sont raccourcies en utilisant la technique de modulation de phase croisée ou XPW
(pour Cross-Polarized Wave), combinée a un dispositif optique de controle de la dispersion (a base
de miroirs dits « chirpés »). L.a XPW est un processus non-linéaire du troisicme ordre, qui permet
d’une part d’améliorer le contraste temporel des impulsions, et d’autre part d’élargir le spectre, ce
qui favorise un raccourcissement supplémentaire de la durée des impulsions [Jullien 2005][Adams
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2010]. Ainsi, de telles impulsions ont a la fois des durées trés courtes, mais également un profil
temporel trés propre, sans ASE, ce qui permet d’étudier proprement I'interaction laser matic¢re en
régime ultracourt.

Pour revenir aux lignes 1 et 2, des lames séparatrices permettent d’envoyer une partie du faisceau
en sortie du « Front end » sur la ligne 1 et une autre partie sur la ligne 2. Pour la ligne 1, un
obturateur optique permet de réduire la cadence des impulsions a 10 Hz, avant de les injecter dans
deux étages d’amplification multi-passages pour obtenir en sortie une énergie de 500 m] par
impulsion et une puissance créte de 20 TW. Pour la ligne 2, deux étages d’amplification multi-
passages permettent d’atteindre une énergie par impulsion de 250 m]J et une puissance créte de 10
TW mais 2 une cadence de 100 Hz. Sur les deux lignes, le contraste temporel est supérieur a 10°
sur des durées ns et ps.

Optique
sdaptative

250m), 25fs,
10TW, 100Hz

500m)J, 25fs,
20TW, 10Hz

20 pJ, 10fs

Fig 1.11 : Schéma de Iinstallation ASUR. Sont représentées les sorties des principaux faisceaux. Pour
chacune apparaissent les principales caractéristiques.

Faisceau ASUR | Durée Energie Cadence | Diamétre a | Puissance Puissance
@ 800 nm 1/e? créte moyenne
1 25 fs 500 mJ 10 Hz 45 mm 20 TW 5W
2 25 fs 250 mJ 100 Hz 45 mm 10TW 25W
3/4 25fs 15 (10/5) mJ | 100 Hz 22,5 mm 0,6 TW 15W
5a 25fs imJ 100 Hz 15 mm 40 GW 15W
5b ~10 fs 20 pJ 100 Hz 15 mm 2GW -

Tableau 1.1: Caractéristiques principales des différentes lignes de ASUR.

Les travaux reportés ici, les tout premiers pour la génération de rayons X, ont été réalisés sur la
ligne 1. En effet, la montée en cadence a 100 Hz d’impulsions aussi énergétiques est un défi
technique tres relevé, et les étages d’amplification de la ligne 2, notamment le deuxi¢me
amplificateur multi-passages comportant 10 lasers de pompe et un refroidissement cryogénique
pour le cristal, ont été les derniers a étre fonctionnels.

En sortie des derniers étages d’amplification, 'impulsion est comprimée temporellement dans un
compresseur sous vide (pression ~ 10”° mbar). En sortie du compresseur (figure 1.12), 'impulsion

28



De l'instrumentation pout... repousser les limites

se propage sous vide jusqu’a 'enceinte d’interaction. En effet, la puissance créte des impulsions est
telle qu’elles ionisent Iair, et ne peuvent par conséquent pas s’y propager. Apres le compresseur, le
faisceau traverse I'enceinte d’optique adaptative, qui comprend le miroir déformable pour corriger
les aberrations présentes sur le front d’onde laser et permettre 7z fine une meilleure focalisation.
Enfin, les impulsions terminent leur trajet dans enceinte d’interaction, maintenue a une pression
de 10 mbar (vide secondaire). Elles sont focalisées par I'intermédiaire d’une parabole hors axe de
focale 150 mm, sur la cible métallique épaisse.

Nous allons maintenant revenir sur le controle expérimental des deux parametres clés de
interaction : la mise en forme spatiale et la mise en forme temporelle des impulsions.

Compresseur faisceau 20 TW, 10 Hz

Enceinte d’optique Enceinte expérimentale
adaptative d’interaction

| =

P

.

"

Fig 1.12: Photographie de l'installation. Sont visibles le compresseur en fin de ligne 1, enceinte
d’optique adaptative et I'enceinte d’interaction.

Concernant la mise en forme spatiale du faisceau, des procédures d’alignement précises, que nous
n’allons pas détailler ici, ont été mises au point en sortie du compresseur. Le schéma optique des

deux enceintes est rapporté figure 1.13.
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Fig 1.13 : Schéma optique de I'enceinte d’optique adaptative et de 'enceinte d’interaction.
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Le front d’onde du faisceau laser comporte un certain nombre d’aberrations induites par les
différents éléments de la chaine laser elle-méme, ainsi que par les composants optiques assurant le
transport et la mise en forme du faisceau entre la sortie du compresseur et la cible. Ces aberrations
dégradent la qualité optique du faisceau, ce qui entraine une intensité sur cible plus faible et moins
bien répartie spatialement que celle qui serait obtenue pour un faisceau parfait limité par la
diffraction. C’est pour corriger ces aberrations qu’une enceinte d’optique adaptative a été congue.
Nous avons choisi de travailler avec une solution développée par Imagine Optic [Lefaudeux 2011].
Leur dispositif est composé d’un miroir déformable équipé de 32 actuateurs mécaniques, d’un
analyseur de front d’onde Shack-Hartmann, et d’une caméra CCD. La correction du front d’onde
est réalisée en deux étapes. Dans un premier temps, les aberrations induites par la chaine laser sont
corrigées afin d’obtenir un front d’onde plan apres le miroir déformable. Pour ce faire, le Shack-
Hartmann mesure le front d’onde sur la fuite du miroir suivant le miroir déformable. Puis la boucle
de rétroaction et I'algorithme associé permettent de générer une configuration du miroir qui corrige
ces déformations du front d’onde. Dans un second temps, les aberrations introduites par les
¢léments optiques situés entre le miroir déformable et la cible sont précompensées. Cette étape est
réalisée en observant par 'intermédiaire de la caméra CCD Basler la tache focale apres la parabole,
et en optimisant ses caractéristiques en trouvant la meilleure configuration du miroir déformable.
Sont rapportés figure 1.14 les premiers résultats obtenus pour optimisation de la tache focale. On
constate que la boucle d’optique adaptative permet de mieux focaliser 'impulsion, notamment en
¢liminant les rebonds et en concentrant ’énergie. Cette correction permet d’augmenter l'intensité
laser d’un facteur 1,3.

100

pixels 010 pixels

100 Y P10
pixels 0o pixels
Figure 1.14: Correction des aberrations de Pimpulsion laser avec la boucle d’optique adaptative.
g p ptq

Répartition spatiale 2D (a) et 3D (aa) de Iintensité apres focalisation, avant application de la boucle
d’optique adaptative. Répartition spatiale 2D (b) et 3D (bb) apres correction.

Concernant la mise en forme temporelle, il faut dans un premier temps obtenir les impulsions les
plus courtes possibles pour atteindre les puissances crétes les plus élevées. Comme on I'a évoqué
précédemment, durée et largeur spectrale de 'impulsion sont liées. Et pour obtenir les durées
d’impulsions les plus courtes, il faut que les différentes composantes spectrales de 'impulsion
solent en phase, c’est-a-dire que la phase spectrale soit constante, ou tout du moins la plus plate
possible sur 'ensemble du spectre de 'impulsion. Cette phase spectrale peut étre optimisée en
jouant sur la distance entre les réseaux de diffraction du compresseur. Nous allons nous attarder
ict surtout sur "amélioration du contraste temporel. Parmi les différentes techniques existantes (on
peut citer les techniques XPW, miroir plasma [Doumy 2004] ou doublage en fréquence [Toth
2007]), nous avons choisi I'utilisation d’absorbant saturable qui ne complexifie pas le montage et
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est tres simple a mettre en ceuvre. Un absorbant saturable est un matériau dont la transmission
varie avec I'intensité lumineuse a laquelle il est exposé. Il absorbe en particulier les intensités laser
les plus faibles jusqu’a un certain seuil. Dans notre cas, 'absorbant saturable utilisé est un verre
RG850. 1I s’agit d’'un verre dopé avec des nanocristaux de semiconducteurs (CdSe, CdS, CdTe,
ZnSe...), classiquement utilis¢é comme filtre passe haut a 850 nm. Les semiconducteurs utilisés
possedent une bande interdite d’énergie égale a celle des photons émis. Ainsi les photons du laser
sont absorbés tant que des électrons de valence peuvent étre excités vers la bande de conduction.
Une fois ce seuil dépassé, les photons sont transmis. Sur les chaines laser de puissance, 'absorbant
saturable va donc permettre de réduire lintensité du piédestal, et ainsi améliorer le contraste
temporel. Nous avons étudié trois configurations différentes : aucun absorbant implémenté dans
la chaine, un absorbant présent (en I'occurrence, celui du Booster), ajout de deux absorbants pour
en avoir trois au total dans la chaine laser. Les traces temporelles et les contrastes mesurés sont
rapportés figure 1.15.
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Figure 1.15 : Contraste temporel pour les 3 configurations étudiées. Courbe bleue : aucun absorbant.
Courbe rouge : absorbant du booster. Courbe noire : absorbant du booster et ajout de deux absorbants.

Les absorbants n’ont pas d’effet sur le contraste a des échelles de temps courtes (moins de 5 ps
avant le pic principal, contraste cohérent). Sur les échelles de temps plus longues, différents
comportements sont observés. Pour les configurations sans ou avec un absorbant, I'intensité forme
approximativement un plateau. Par contre, avec trois absorbants, I'intensité décroit entre - 100 et
- 350 ps. Le plateau observé est caractéristique de PASE. I’ajout d’absorbants saturables permet
donc d’atténuer sensiblement ce piédestal, et ainsi d’obtenir des valeurs de contrastes plus
intéressantes. Nous obtenons des contrastes de ~1,7 X 107 sans absorbant, ~2 X 10® avec un
absorbant et de ~3,3 X 10?2 avec 3 absorbants.

Les résultats rapportés dans cette partie correspondent aux premieres expérimentations qui ont été
réalisées sur cette chaine laser, juste apres la conception et linstallation des différentes lignes
d’expérience. Ces premiers jalons ont permis par la suite (apres mon départ du LP3) d’obtenir des
résultats trés intéressants qui positionnent la source parmi les meilleures sources plasma laser avec
des performances qui permettent d’adresser les applications visées [Azamoum 2018a] [Azamoum
2018b]. La figure 1.16, extraite de [Azamoum 2018b], rapporte les rendements de production de
rayons X obtenus. La qualité de cette source a permis a 'équipe du LP3 de réaliser les premicres
images de contraste de phase en source plasma relativiste avec des intensités créte autour de
10" W/cm? (figure 1.17, [Gambari 2020]). Sur cette application, ces images représentent la
premicre concrétisation du développement que j’ai initié en travaillant sur le dimensionnement de
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Ces premiers résultats sont encourageants, et les travaux
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Figure 1.16 : Nombre de photons K, et efficacité de conversion obtenus suivant I'intensité laser créte.
Les résultats sont présentés pour les trois différentes valeurs de contrastes obtenues avec les
configurations utilisant les absorbants saturables présentés ci-dessus [Azamoum 2018b].
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Figure 1.17 : Images de contraste de phase X obtenues sur une guépe. Le rectangle noir a droite est le
couteau permettant de contréler pendant 'acquisition la taille de la source X. Sous I'image sont tracés
deux profils illustrant le contraste correspondant aux rectangles noir et rouge. Les trois images

correspondent a trois valeurs d’intensité créte différentes pour la source laser : (a) pour I = 2,7 X 1017
W/cm?, (b) pour I = 1,0 X 108 W/cm?, (c) pour I = 7,2 X 108 W/cm? [Gambari 2020].
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11.4 - Encadrement

Les études de dimensionnement sur le contraste des images et sur la dose envoyée pour une
application de la source X a la mammographie ont été réalisées par Adrien STOLIDI lors de son
stage de Master 2 de Physique Médicale (2013). Maxime LOPEZ a travaillé sur la mise en place de
la caractérisation de I’émission X lors de son stage de Master 2 de Physique - Spécialité
Rayonnement, Energie, Spectroscopies (RES) (2014), travaux non présentés ici. Enfin jai
coencadré de septembre 2012 a juin 2014 le début de la thése de Yasmina AZAMOUM (soutenance
en octobre 2010).
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De Pinstrumentation pour ... s’adapter aux
échantillons

Dans cette seconde partie, il va étre question de microscopie biophotonique, et de mise au
point de systemes d’imagerie utilisables en laboratoire de biologie. Assez souvent en imagerie, et
plus précisément en microscopie, un critere essentiel pour le développement d’un systeme est la
résolution spatiale. I’objectif est d’observer avec la plus grande finesse des échantillons,
typiquement des cellules, individuellement, ou par groupe de quelques-unes. C’est dans cette
tendance que s’est inscrite la course a la superrésolution observée ces dernieres années, pour
résoudre des structures de plus en plus petites a I'intérieur des cellules. La préoccupation d’obtenir
ces informations avec une haute résolution spatiale dans les trois dimensions de I'espace est
également de premier ordre, et explique leffervescence autour de techniques comme la
microscopie de fluorescence a feuillet de lumicre, ou la tomographie pour le contraste de phase.
Pour certaines problématiques, la résolution n’est pas le seul parameétre important, et 'optimisation
du compromis entre la résolution et la taille du champ de vue peut étre un axe important pour le
développement de systemes. En travaillant sur ce compromis, on peut espérer observer un nombre
plus important d’objets, par exemple pour améliorer la statistique, ou bien pour observer
interaction des cellules entre elles et leur organisation. Dans ce cas, le systeme d’imagerie doit
posséder la résolution suffisante pour résoudre I'objet individuel, mais également le champ de vue
nécessaire pour observer un nombre assez important d’objets. En d’autres termes, le systeme doit
s’adapter a ’échantillon.

Les travaux présentés dans ce chapitre s’inscrivent dans cette approche. Ils ont été réalisés au
CEA/LETI, dés mon arrivée. Pour répondre aux besoins des partenaires académiques ou
industriels utilisateurs de ces systemes, se sont ajoutées des contraintes en termes d’encombrement
et de simplicité d’utilisation, pour pouvoir travailler avec ces systemes dans des laboratoires de
biologie. Deux développements vont étre exposés plus précisément:

- des systemes d’imagerie bimodale phase/fluorescence a faible grandissement pour

I'observation de populations cellulaires ;

- un systeme de microscope de fluorescence a feuillet de lumiere pour étudier des organoides
dans des cartes microfluidiques.
Ainsi les développements présentés ont été menés sur une voie quelque peu alternative, pour
obtenir a la fois les performances optiques et la configuration géométrique vraiment adaptées aux
¢chantillons étudiés.
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I - Un microscope grand champ bimodal

1.1 - Introduction et objectif des travaux

Pour analyser un nombre important d’objets sur le terrain, avec des performances statistiques
comparables a la cytométrie mais avec des systemes beaucoup plus simples, « I'imagerie sans
lentille », s’est imposée comme une solution pertinente ces derni¢res années. I.’engouement actuel
pour cette méthode d’imagerie (on recense aujourd’hui une quarantaine d’équipes de recherche
travaillant sur ce théme) a plusieurs explications [Roy 2017]. La premicre est qu’elle utilise une
instrumentation extrémement simple basée sur des composants grand publics hautement
performants (capteurs matriciels, tels que des caméras CMOS de smartphone ou de vision
industrielle, et sources lumineuses ponctuelles de type LED ou diode laser éventuellement filtrées
spatialement et spectralement), ce qui permet d’avoir des systemes transportables sur le terrain et
trés peu chers (moins de 100 €). Le « cott » de la méthode, aussi bien au niveau de la complexité
quau niveau financier est reportée sur le traitement numérique (reconstruction et traitement
d’images) associé a cette acquisition [Wu 2018]. La seconde explication tient plus aux performances
d’imagerie du systeme : dans la configuration utilisée avec 'échantillon au plus pres du capteur, le
systeme a un grandissement d’environ 1, ce qui donne un champ de vue égal a la taille du capteur
(typiquement 30 mm?), et une résolution de I'ordre de quelques um, directement reliée a la taille
des pixels. Aussi, cela permet d’avoir acces en une seule image a un nombre important d’objets, et
de pouvoir assurer un suivi temporel de ces objets. Un certain nombre d’applications de grand
intérét en biologie peut dés lors étre adressé [Kim 2012] : le suivi de cultures cellulaires [Scholz
2019] et la viabilité [Roy 2016], I'analyse de spermatozoides et de leur mobilité [Daloglu 2018], la
détection de parasites [Zhang 2018], I'analyse du sang [Seo 2010].

Ces performances spatiales, et notamment ce compromis entre champ de vue et résolution sont
extrémement intéressantes. Mais avec cette approche, nous sommes limités a des contrastes
d’absorption et de phase. De plus, pour obtenir des valeurs de phase proches des « vraies » valeurs,
des algorithmes de reconstruction assez évolués, basés sur des a priori et des contraintes sont
nécessaires. En effet, la technique d’imagerie utilisée est de I’holographie en ligne sans bras de
référence, ne permettant pas d’enregistrer une information quantitative sur la phase a 'acquisition.
Par ailleurs, la résolution spatiale est limitée par la taille des pixels au niveau du détecteur :
I’échantillon étant tres pres du capteur, Pouverture numérique de collection est importante, mais
I’échantillonnage spatial est lui plus limité. I’ajout d’optique a faible grandissement peut donc
permettre d’améliorer ces limitations, tout en conservant des performances spatiales intéressantes,
avec un grand champ de vue couplé a une résolution suffisante.

L’imagetrie sans lentille est développée au CEA/LETI/DTBS/LSIV depuis 2009, et a démontré
ses apports pour un certain nombre d’applications. L’essentiel des évolutions apportées au
laboratoire concernait les aspects numériques. J’ai pour ma part essayé d’améliorer globalement les
performances de ce type de systemes en jouant sur I'instrumentation. C’est ce qui est rapporté dans
ce paragraphe. Dans un premier temps, je vais présenter des améliorations proposées sur le
montage d’imagerie sans lentille holographique et les premicres tentatives pour ajouter une
modalité de fluorescence. Dans un second temps, je reviendrai sur le développement d’un systeme
de microscopie présentant des performances optiques (champ de vue, résolution) en phase et en
fluorescence comparables a celles de I'imagerie sans lentille, mais en utilisant une optique.
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1.2 - Cadre des travaux et collaborations

Comme expliqué, I'imagerie sans lentille est une activité forte du LETT/DTBS/LSIV, lancée en
2009. Quand j’ai rejoint le laboratoire, j’ai intégré cette thématique et interagi avec les collégues
impliqués. Un grand savoir-faire a été développé en interne sur les aspects numériques, notamment
dans les algorithmes de reconstruction des images. ]’ai donc bénéficié de cet environnement pour
mener mes travaux, et j’ai été associé a certains travaux menés par les collégues sur d’autres
applications. I’essentiel de mon activité sur I'imagerie sans lentille a été réalisée dans le cadre du
laboratoire commun avec la société HORIBA Medical, sur des problématiques d’hématologie
(début du laboratoire commun : 2014, collaboration toujours en cours). A travers ce partenariat,
j’ai pu collaborer avec Cathy TRUMEL et son équipe de ’Ecole Nationale Vétérinaire de Toulouse
sur des problématiques d’hématologie touchant les chiens. Les développements en imagerie sans
lentille menés dans ce cadre étaient toujours associés a des travaux en microfluidique pour la
préparation et la mise en forme des échantillons, travaux réalisés par les collegues du DTBS et
principalement Yves FOUILLET.

Concernant la fluorescence, quand j’ai rejoint le LSIV, il n’y avait plus d’activité sur ce theme. J’ai
donc relancé les activités tout d’abord a travers le stage de Mathieu LEROY (2016), puis a travers
la these d’Isaure DE KERNIER (2016-2019). Pour cette thése, nous avons travaillé en
collaboration avec HORIBA Medical, qui a financé la thése toujours pour des applications en
hématologie. J’ai également construit une collaboration avec Ilnstitut Fresnel et Serge
MONNERET, qui était le directeur de theése d’Isaure DE KERNIER. Cette collaboration perdure
puisque le montage développé est testé pour de nouvelles applications a 'Institut Fresnel. En
parallele, d’autres dispositifs bimodaux ont été développés par des collegues au LSIV, et j’ai été la
aussi associé a certains travaux.

I.3 - Principaux résultats

1.3.a - Imagerie sans lentille et ajout de la fluorescence

En imagerie sans lentille, 'instrumentation est réduite au strict minimum : I'essentiel des efforts est
réalisé sur la partie numérique. J’al pris part a ce travail en algorithmie, en échangeant avec les
collegues [A10, B3, B1, COY], ou en étant moteur pour certains développements spécifiques aux
applications en hématologie [B8, B5, CP18, CO12, CO8, CA19]. Je ne reviendrai pas dans ce
manuscrit sur ces travaux. Pour les aspects instrumentaux, j’ai participé a la réalisation de maquettes
d’imagerie sans lentille pour des acquisitions en milieu hospitalier [P12, P14, CP15, CP13]. Dans le
cadre des développements en hématologie en collaboration avec la société HORIBA Medical, j’ai
également participé aux échanges pour la mise au point du dispositif microfluidique couplé au
dispositif d’imagerie sans lentille, et permettant la préparation de I’échantillon. La solution proposée
basée sur une technologie de membrane déformable développée par le laboratoire de
microfluidique (LSMB) du département DTBS, a da en effet intégrer des contraintes liées a
I'imagerie, concernant la dilution, ou le nettoyage de la chambre d’observation [B6, CA22].

Je vais m’attarder ici sur deux aspects que j’ai creusés en lien avec les applications en hématologie.
Dans ce domaine, I’étude des plaquettes est un défi. En effet, ces cellules sont d’une part des objets
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de phase pure (pas d’absorption de la lumiere par ’échantillon ; cette hypothéese est souvent faite
pour I’étude des cellules en imagerie de phase, mais elle est rarement aussi bien vérifiée que par les
plaquettes), et d’autre part mesurent typiquement entre 2 et 4 pm. Aussi nous devons étudier un
objet avec un faible contraste et une étendue spatiale en limite de résolution des capteurs utilisés
(taille de pixel 1,67 um). Nous avons donc joué sur I'instrumentation pour améliorer la résolution
et la sensibilité de I'imagerie sans lentille holographique.

La premicre solution sur laquelle j’ai travaillé s’appuie sur la « super-résolution de pixels » (pixel
super-resolution en anglais) [Park 2003]. Cette technique peut s’utiliser quand plusieurs images de
la méme scene sont acquises, chaque image de la série étant spatialement décalée d’un nombre non
entier de pixels différent par rapport a la premiere acquisition. Ensuite, numériquement, il faut
« suréchantillonner » ces images en créant des pixels virtuels plus petits que les pixels physiques
(par exemple d’un facteur 4, 9 ou 16). Par interpolation des niveaux de gris, on crée, a partir de
chaque image, une image contenant plus de pixels plus petits. Toutes ces images sont ensuite
recalées, puis ajoutées (ou moyennées) pour créer une unique image « haute résolution » de la scéne.
Dans notre approche, nous avons recalé les hologrammes pour obtenir un hologramme « haute
résolution », et nous reconstruisons cet hologramme haute résolution avec les codes habituellement
utilisés pour cette étape. Le gain sur 'image finale vient du fait qu’en positionnant différemment la
méme scene par rapport au capteur, on récupere de I'information spatiale. De plus, le fait d’acquérir
plusieurs images améliore également le rapport signal a bruit par rapport a une unique acquisition.
Cette technique a été utilisée pour 'imagerie sans lentille des 2010 par I'équipe d’Ozcan [Bishara
2010], et on trouve différentes implémentations instrumentales pour acquérir ces différentes images
(translation de la source par rapport a I'objet et au capteur, translation de I'objet par rapport a la
source et au capteur), ainsi que différentes stratégies numériques, les plus récentes utilisant des
réseaux de neurones [Liu 2019]. On peut remarquer que certaines équipes (comme celle d’Ozcan)
associent a cette translation transverse de la scéne une translation axiale (suivant I’axe optique) pour
également récupérer I'information de phase en utilisant des algorithmes multi-z. Les algorithmes
de recalage étant extrémement performants, les déplacements successifs de la scéne par rapport au
capteur peuvent ¢tre réalisés de maniére aléatoire. Faisant ce constat, nous avons proposé une
solution originale en collant un élément piézoélectrique (de type « buzzer ») sous le capteur. Une
premicre acquisition est réalisée dans une position du capteur par rapport a I’échantillon, puis le
piézo est mis en vibration quelques instants (moins d’une seconde) et arrété. Le capteur se situe
alors dans une autre position aléatoire par rapport a ’échantillon, et ainsi de suite (figure 2.1).

Position de référence

Positioh du cajteur

Position 1 — Acquisition Vibration du piezo Position 2 — Acquisition Vibration du piezo Position 3 — Acquisition
Piezo a l'arrét Piezo a l'arrét Piezo a l'arrét

Figure 2.1 : Principe de la « super résolution de pixel » utilisant un élément piézoélectrique et un
déplacement itératif aléatoire du capteur par rapport a la scene (fixe).

Le gain apporté est illustré sur un échantillon constitué d’un mélange de billes de silice de 3 et 6

um (figure 2.2). Dans cet exemple, nous avons réalisé 16 acquisitions successives de la méme scene,
et nous avons divisé chaque pixel réel en 16 pixels virtuels.
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Figure 2.2 : Vignette d’une image reconstruite d’'un amas de 2 billes de 6 um et d’une bille d’1 pm. A
gauche : image dans le plan de I'objet reconstruite a partir d’un seul hologramme. A droite, image
reconstruite a partir de I’hologramme « haute résolution ». Cet hologramme a été obtenu avec 16
hologrammes « basse résolution ».

Cette solution s’est montrée efficace, mais elle n’a pas pu étre appliquée simplement pour les
plaquettes dans des échantillons sanguins. En effet, les échantillons sanguins étudiés étaient
toujours du sang dilué, donc les cellules sont en suspension dans une solution aqueuse. Et dans ces
conditions les plaquettes ont un mouvement brownien qui empéche d’appliquer le méme recalage
d’image pour tous les objets. La solution qui consisterait a appliquer I'algorithme de recalage a
chaque objet a été abandonnée puisqu’extrémement cotteuse en calcul : sur un champ complet, on
peut compter jusqu’a 50 000 plaquettes. De plus la multiplication des acquisitions indispensables
pour appliquer cette méthode augmente a la fois le temps et la quantité de données nécessaires a
I'obtention d’une image.

La seconde solution a consisté a jouer sur la cohérence de la source. Pour notre imagerie par
holographie en ligne, nous nous basons sur ’hypothese que plus la source est cohérente, plus notre
acquisition contiendra d’informations sur nos objets. L’approche classique est de prendre une
source faiblement cohérente, et d’améliorer ses propriétés en ajoutant un filtre spatial (diaphragme
ou fibre optique) de taille comprise entre 50 et 200 um, et parfois méme un filtre spectral pour
passer d’une largeur de spectre de 50 nm a 10 nm voire moins. La solution proposée utilise une
démarche différente : une source cohérente est utilisée (une diode laser) et son mode d’émission
est dégradé pour lui faire perdre en cohérence. En effet, en utilisant une telle source en
fonctionnement nominal, la cohérence est trop importante. Du speckle peut apparaitre, ainsi que
des franges créées par les interférences entre les différentes réflexions sur toutes les interfaces du
montage. Et méme sile montage comporte tres peu d’éléments, il y a un certain nombre d’interfaces
qui créent des franges, a commencer par le capot de protection du capteur, mais également le fond
et le dessus de la chambre d’observation. Ce sont ces dernieres franges qui sont les plus génantes,
puisque bien contrastées et de forme et de fréquence variables suivant le parallélisme des deux
interfaces en jeu. Ces franges sont dues a la cohérence temporelle, et signifient que la « lame » qui
crée les franges est d’une épaisseur optique inférieure a la moitié de la longueur de cohérence de la
source (puisque les rayons interférant entre eux qui créent ses franges ont une différence de marche
égale a un aller-retour dans la lame, c’est-a-dire deux fois son épaisseur). Or cette longueur de
cohérence L est reliée a la largeur spectrale de la source AX et a sa longueur d’onde moyenne A par
la formule :

2In(2) A2
= — X —
| ¢ T AA
le coefficient 222 s’appliquant lorsque I'on considere une source avec une distribution spectrale

A
gaussienne [Born 1999]. Ainsi, en élargissant le spectre, la longueur de cohérence est réduite. Et un

moyen d’élargir le spectre avec une diode laser est de réduire le courant d’alimentation pour passer
sous le seuil laser. Dans ces conditions, le fonctionnement est intermédiaire entre la diode
électroluminescente et la diode laser : le composant posseéde une cavité optique et un milieu
amplificateur, mais 'amplification n’est pas suffisante pour avoir un effet laser. Sans aucune
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amplification, le spectre d’émission de la source est large : il s’agit de la luminescence du matériau
amplificateur, son émission spontanée. Lorsque le gain augmente, cette émission spontanée est
amplifiée, mais cette amplification n’est pas uniforme sur toute la bande d’émission : ainsi se
produit un rétrécissement de la bande spectrale d’émission par le gain (figure 2.3). Dans ces
conditions sous le seuil laser, nous avons un phénomene de superluminescence. Il existe d’ailleurs
des sources lumineuses dont le fonctionnement nominal est basé sur ce principe: les
« superluminescent LED » ou sLED. Dans notre cas, nous « fabriquons » donc une sLED « sur
mesure » (et moins chére, mais moins stable) en pilotant son courant d’alimentation.

Aussl, il faut avoir la plus grande cohérence possible pour maximiser 'information enregistrée sur
le capteur, tout en ayant une longueur de cohérence de la source juste inférieure aux dimensions
physiques des éléments pouvant créer des interférences. Le réglage du courant optimal est donc
relativement simple pour un dispositif donné : la diode laser est utilisée dans des conditions d’effet
laser, puis le courant d’alimentation est réduit jusqu’a ce que les franges disparaissent. Une autre
solution, permettant d’assurer une plus grande reproductibilité des conditions entre différents
montages, est de mesurer la largeur spectrale d’émission.

Spectre diode laser

Longueur d'onde (nm)

Figure 2.3 : Exemples des différents spectres obtenus pour une diode laser bleue en faisant varier
intensité d’alimentation. Dans la légende apparaissent des valeurs de consigne en tension puisqu’un
convertisseur courant tension est intégré dans la diode utilisée.

Cette solution a apporté un gain important pour la détection et le comptage des plaquettes. La
figure 2.4 montre I'impact de la source a la fois concernant la longueur d’onde et la largeur spectrale
sur la précision de comptage des plaquettes. La précision est estimée en comparant les valeurs
mesurées avec notre systeme aux valeurs obtenues avec un automate de référence. Deux indicateurs
sont scrutés : la pente de la courbe de tendance et le coefficient de détermination R? associé a cette
courbe de tendance. Les résultats sont considérés comme acceptables pour I'application visée pour
des valeurs de R? typiquement supérieures a 0.95. Concernant la pente, on souhaite s’approcher de
la valeur unité, mais une correction de cette valeur de pente par calibration est acceptable. Comme
on le voit, c’est avec une diode laser émettant a 405 nm avec une largeur spectrale de 4,6 nm qu’on
obtient les meilleurs résultats, sans étre génés par des franges. Avec cet éclairage, la corrélation avec
la référence est excellente (R*=99%), et permet d’affirmer que la méthode est robuste. La pente de
0,72 quant a elle indique que le nombre de plaquettes donné par la méthode est systématiquement
sous-estimé par rapport a la référence. Différents éléments comme l'incertitude sur le taux de
dilution exact utilisé dans la préparation automatisée de I’échantillon, ou encore ’épaisseur de la
chambre sont a l'origine de cet écart.
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Figure 2.4: Comparaison des concentrations de plaquettes dans différents échantillons sanguins
obtenues en imagerie sans lentille et avec un automate d’hématologie de référence. Pour I'imagerie sans
lentille, différentes sources d’illumination sont utilisées sur le méme échantillon. A gauche, diode laser
centrée a 405 nm avec une largeur spectrale réglée a 4.6 nm (violet), diode laser centrée a 650 nm avec
une largeur spectrale réglée a 8 nm (rouge foncé), LED bleue centrée a 450 nm en utilisation nominale
(bleu clair) et LED rouge centrée a 640 nm en utilisation nominale (rouge clair). A droite, diode laser
centrée a 405 nm avec une largeur spectrale réglée a 4.6 nm (violet), diode laser centrée a 405 nm avec
une largeur spectrale réglée a 8.9 nm (bleu foncé), LED bleue centrée a 450 nm en utilisation nominale
(bleu clair).

En parall¢le de ces développements en imagerie sans lentille, est apparu l'intérét d’ajouter a cette
modalité utilisant des contrastes de phase, de 'imagerie de fluorescence. En restant sur des schémas
de microscopie assez classiques, une premicre architecture a été proposée permettant de réaliser en
simultané une image grand champ en imagerie sans lentille, et une imagerie de fluorescence avec
un grandissement relativement important (20x) sur une zone réduite d’intérét de I’échantillon
(figure 2.5). Pour réaliser un tel montage, il a été décidé de rendre « solidaires » ’échantillon et le
capteur pour 'imagerie sans lentille, et de translater cet ensemble devant I'objectif pour sélectionner
la région d’intérét a imager en fluorescence. Ainsi, a chaque instant, I’échantillon peut étre observé
simultanément avec les deux modalités, moyennant un choix adapté de filtrage spectral sur chacune
des voies. Pour s’assurer de la bonne mise en forme de ’éclairage pour I'imagerie holographique
sans lentille, et surtout pour la rendre indépendante des réglages de mise au point de objectif, il a
été décidé d’éclairer I’échantillon sans passer par 'objectif. Pour limiter I’angle d’incidence, un
objectif a tres grande distance de travail (Mitutoyo BD plan apo SL 20x, ON=0,28, distance de
travail de 30,5 mm) a été¢ choisi. Un petit module composé de trois LEDs (450 nm, 520 nm et 650
nm) filtrées spatialement (diaphragme de 150 pm) est positionné avec un angle d’environ 30 degrés
par rapport a la normale au capteur. Dans ces conditions, nous obtenons des hologrammes
déformés, mais des solutions numériques développées au laboratoire pour I'imagerie sans lentille
en trois dimensions permettent de corriger ces déformations [Berdeu 2017]. D’une maniere
symétrique, un module d’éclairage pour la fluorescence, composé de 3 diodes lasers (405 nm, 520
nm et 658 nm) est positionné de l'autre coté de 'objectif. Associé a une lentille de tube de focale
200 mm, comme conseillé par Mitutoyo, 'objectif permet d’atteindre des performances en terme
de résolution spatiale tres proches de la limite de diffraction. Ce dispositif a pu étre validé
uniquement sur des billes fluorescentes (figure 2.0).
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CMOS 1

Figure 2.5 : Schéma (a gauche) et photographie (a droite) du montage associant imagerie de phase avec
grandissement 1 par imagerie sans lentille, et imagerie de fluorescence avec grandissement 20. EF : filtre
a Pémission, TL : lentille de tube, MO : objectif de microscope, LD : diodes lasers, SP: plan de
I’échantillon.

Fig. 2.6 : Images de billes fluorescentes de 2 um. A gauche : reconstruction en amplitude de 'acquisition
réalisée en imagerie sans lentille sur 'ensemble du champ de vue. En haut a droite : zoom de cette
reconstruction correspondant au rectangle blanc. En bas a droite : image en fluorescence obtenu sut ce
méme champ de vue avec objectif 20x.

Cette solution a été la premiere au laboratoire a proposer cette bimodalité, mais malheureusement
Paspect « grand champ » n’était pas vrai pour I'imagerie de fluorescence. Ce systeme permettait de
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travailler a différentes longueurs d’onde, et avec différents grandissements pour la fluorescence
(changement d’objectif, avec cette contrainte d’une distance de travail relativement importante dans
cette architecture). Enfin, Pautomatisation compléte devait permettre de pointer la zone d’intérét
sur 'image grand champ obtenue en phase, pour positionner grace aux platines de translation cette
zone sous 'objectif pour la fluorescence. Malgré ces performances intéressantes, ce développement
n’a pas été poursuivi. En effet, ce systtme a fait naitre I'envie d’avoir, pour I'imagerie de
fluorescence, le méme champ et la méme résolution qu’en imagerie sans lentille.

I.3.b - Microscope bimodal grand champ avec objectif

Nous avons des lors cherché a développer un nouveau systéeme permettant d’imager en
fluorescence et en phase le méme champ de vue étendu, avec une résolution comparable pour les
deux contrastes. Notre point de départ pour la microscopie de fluorescence, imagerie par nature
incohérente, est de conjuguer le plan de ’échantillon avec le plan de détection. Cela nécessite donc
de travailler avec au moins une optique de relais, et un détecteur, dans notre cas matriciel. C’est
'association, et 'adéquation de ces deux éléments qui va donner les performances globales du
systeme. Comme expliqué en introduction, nous souhaitons pouvoir imager un grand champ de
vue avec une résolution suffisante. Pour quantifier les performances d’un systeme d’imagerie en ce
sens, on peut utiliser le rapport entre le champ de vue et 'aire de plus petit élément résolu (SBP ou
space bandwidth product en anglais) [Lohmann 1990] :

Fov
SBP = >
ps
ou FOV est la surface du champ de vue (supposé circulaire pour les systemes utilisant des optiques)
dans le plan image, indépendamment du capteur utilisé, et ps est la taille de pixel requise pour
obtenir un échantillonnage de Nyquist dans ce plan, ou autrement dit la moitié de la résolution
définie par le rayon du disque Airy de Poptique utilisée [Born 2011]. Cette grandeur peut étre

exprimée en « nombre de pixels ». La figure 2.7 illustre le SBP de différents systemes d’imagerie.
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Figure 2.7 : Cette figure illustre le SBP limité des objectifs Zeiss standards a faible grandissement (1x a
5x) et les améliorations qui peuvent étre apportées en utilisant par exemple des optiques spécialement
congcues, plus grandes, pour la microscopie en champ clair et la fluorescence [McConnell 2016], ou pour
la microscopie interférométrique [de Groot 2015], en utilisant un montage ptychographique [Tian 2015],
avec un dispositif d’imagerie sans lentille utilisant la « super résolution de pixel » [Greenbaum 2012], ou
encore avec un appareil photographique utilisant un objectif macro [Hatch 2011].

Bien que le SBP des objectifs d'appareils photographiques soit plus élevé que celui des objectifs de
microscopes classiques, seuls quelques groupes ont rapporté l'utilisation de ces objectifs pour la
microscopie [Orth 2014] [Pang 2013] [Jin 2015]. En effet, ces optiques ont été congues et
grandement optimisées pour travailler avec des capteurs 24x36mm? (au format complet, ce qui
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représente un disque de 43 mm de diametre dans le plan image soit 1 450 mm?), et des tailles de
pixels autour de 5 um. En les utilisant pour la microscopie, on les sort de leur domaine de
fonctionnement nominal étant données les caractéristiques des capteurs utilisés dans ce domaine :
un capteur plus petit va limiter le champ de vue, et donc le SBP total du systeme.

Pour les études en hématologie envisagées, nous avons décidé de travailler avec un objectif de
photo macro dans un montage de grandissement 1. Nous avons vérifié que ce grandissement
permettait d’observer les cellules sanguines spatialement résolues, et en un nombre suffisant sur le
champ pour donner des informations statistiquement représentatives. Pour avoir un grandissement
de 1 en valeur absolue, on utilise 'objectif dans un montage 2f-2f : Pobjet est positionné a une
distance 2f du plan principal objet et son image est donc située a une distance 2f du plan principal
image, ce qui fait un grandissement de -1. Notre choix s’est porté sur I'objectif macro EF-100 mm
/2,8 USM (Canon). Ce choix a été motivé par les caractéristiques de I'objectif : sa focale, son
ouverture, sa distance de travail. Par ailleurs, cet objectif propose d’excellentes performances
optiques, et il apparait comme 'objectif de référence en photographie macro.

Comme on I'a vu, le choix du capteur est également extrémement important. Le premier critere est
sa surface : en choisissant un objectif d’appareil photographique, on a une image qui va se former
dans un cercle de 43 mm de diametre. Plus grand sera le capteur, mieux on utilisera ce champ. Le
deuxieme élément de choix est la taille des pixels pour I’échantillonnage de I'image. En appliquant
le critere de Shannon-Nyquist, on peut considérer que l'échantillonnage de la réponse
percussionnelle (ou fonction d'étalement du point, Point Spread Function — PSF- en anglais) dans
un systeme avec un grandissement 1 nécessite des pixels mesurant au plus la moitié de la taille de
la PSF. Théoriquement, une ouverture numérique de 0,1 fournit une PSF avec un rayon de :

= 2614 ~2,81um a 520 nm.
NA

Des tailles de pixel aussi petites n’existent pas, ou trés peu, dans les caméras scientifiques (CCD
entre 10 et 15 um, CMOS entre 5 et 7 um). Par contre, tirée par les marchés des objets connectés
(smartphones, tablettes, ...), la technologie des capteurs CMOS grand public s’est largement
développée, avec un accroissement des performances globales (notamment la sensibilité), une
réduction de la taille des pixels (jusqu’a 1 um aujourd’hui), mais donc a nombre de pixels constants
(typiquement 10 ou 20 MPix) une réduction de la taille du capteur. Pour ce développement, nous
avons sélectionné un capteur CMOS 11 Mpx 6,4 x 4,6 mm? (soit 29,4 mm?) monochromatique
avec un pixel de 1,67 um (UI-1492LE-M, IDS GmbH, Allemagne) résultant en un FOV de 29,4
mm?. Cette taille de pixel optimise la résolution mais une taille de puce plus grande permettrait
d'optimiser le SBP. Cependant, a notre connaissance, un tel capteur n'est pas disponible dans le
commerce. Aussi sur la figure 2.7, nous avons rajouté deux points correspondant a notre systéme :
un point avec le SBP effectif avec le capteur utilisé, un point avec le SBP disponible grace a 'objectif
utilisé, si on avait un capteur plus grand (a méme taille de pixel).

Par rapport aux montages de microscopie classique, le systeme optique utilisé pour I'imagerie est
sensiblement différent : il n’y a qu’une seule optique, pas d’association objectif - lentille de tube.
Cela complexifie un peu le premier réglage : pour I'obtention du grandissement 1, il y a un seul
positionnement respectif des plan objet, plan image et de 'optique qui soit possible, et la position
des plans principaux n’est pas évidente a déterminer avec un objectif macro. Par contre, une fois
ce réglage fait, la mise au point sera ajustée en déplacant uniquement l'objet. Ce travail en
grandissement 1 va également imposer des contraintes sur 'encombrement total du systeme : avec
un objectif de focale 100 mm comme celui choisi, 'objet sera situé a environ 20 cm de I'objectif,
et la caméra aussi, ce qui en prenant en compte I'encombrement de 'objectif macro (12,3 cm dans
notre cas), fait un montage de plus de 50 cm, méme si des replis des distances avec des miroirs sont
envisageables. Ensuite, la grande ouverture de cette optique, et la taille importante des pupilles (78
mm de diametre pour Pobjectif) risquent d’introduire des aberrations hors axe. Méme si la
conception de I'objectif a été optimisée, avec une association de 15 lentilles réparties en 12 groupes,
nous ne l'utilisons pas exactement dans les spécifications (normalement dans un appareil photo le
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capteur est situé a environ 40 mm de l'arriere de I'objectif). Enfin, pour I'imagerie de fluorescence,
ce montage ne permet pas de travailler en épifluorescence : il n’y a pas d’espace accessible dans
lequel le faisceau soit collimaté, ou on puisse introduire des lames séparatrices ou dichroiques sans
dégrader 'image. Cela va également imposer des contraintes sur le filtrage spectral, puisque les
performances des filtres interférentiels classiques sont dépendantes de I'angles. Pour terminer, on
peut noter que ce type d’architecture utilisant des composants grands publics est peu cher :
l'objectif macro cotite autour de 500 euros, et le capteur environ 250 euros.

Les éléments constitutifs du montage sont présentés sur le schéma de la figure 2.8. Je vais revenir
ici sur deux points particuliers :

1) L’éclairage en champ clair. Nous utilisons ici une LED 4 couleurs, ou plus précisément 4 LEDs
(bleu centré a 450 nm, vert centré a 540 nm, rouge centré a 640 nm et blanc) intégrées sur un méme
composant (XLamp XM-L Color LED, Cree Inc., USA). Cet éclairage sert pour la microscopie en
champ clair classique, en faisant la mise au point sur I’échantillon, mais également pour I'imagerie
de phase par holographie en ligne sans bras de référence. Pour cette imagerie, il faut faire une
acquisition légerement défocalisée (typiquement 150 um). Des algorithmes de reconstruction basés
sur la propagation de Fresnel, en ajoutant des a priori et des contraintes sur 'objet pour lever
I'indétermination sur la phase, permettent de reconstruire le champ (amplitude et phase) au niveau
de l'objet. Sont utilisés les mémes algorithmes que ceux développés pour 'imagerie sans lentille.
Pour optimiser les résultats dans ce cas avec lentille, on peut en plus ajouter une déconvolution par
la réponse percussionnelle (PSF) de loptique utilisée. Cette holographie impose quelques
contraintes sur la cohérence de la source, notamment spatialement. C’est pourquoi la LED est
couplée a une fibre optique (par exemple une fibre multimode de 105 um de cceur, ouverte avec
une ouverture de 0,22 — M15L01, Thotlabs) qui permet un filtrage spatial assurant une plus grande
cohérence spatiale. De plus, la sortie de la fibre, qui va donc constituer la source ponctuelle
d’illumination, est positionnée sur laxe optique du systeme, pour éviter de générer des
« hologrammes » déformés. Pour réduire également les aberrations hors axe causées par 'objectif
macro, une lentille a été ajoutée pour rendre ce front d’onde de I’éclairage convergent sur la face
d’entrée de 'objectif.

i) L’éclairage pour la fluorescence. Une diode laser émettant a 505 nm est utilisée pour cette
modalité¢ (LBX-505-70-ESB-PPA, Oxxius) : cette longueur d’onde permettra de travailler avec les
fluorophores d’intérét pour les études en hématologie (FITC, Vybrant Green, Thiazole orange).
On peut noter qu’un filtre passe bande centré a 504 nm est ajouté pour se débarrasser de I’émission
spontanée amplifiée de la diode laser. Comme on I'a évoqué précédemment, en utilisant des filtres
interférentiels, le filtrage spectral de excitation ne sera pas optimal sur notre montage. Ceci étant,
on a vérifié que dans nos conditions, 'angle maximal de P'excitation en incidence direct sur le filtre
est inférieur a 10 degrés, ce qui n’aura pas trop de conséquences. Pour éviter qu’une quantité trop
importante de lumiere excitatrice soit incidente directement sur le filtre, I'illlumination arrive sur
I’échantillon avec un angle relativement important (>30 degrés) pour ne pas ¢tre transmise par
I'objectif. Pour 'imagerie de fluorescence, nous voulons juste avoir une excitation homogene sur
la surface imagée, cet angle a donc peu d’impact. Par contre ’homogénéité doit étre optimale sur
I’ensemble de notre champ qui est large. Nous avons pour cela utilisé deux lentilles asphériques
(ACL25416U-A, Thotlabs), pour réaliser une mise en forme comparable a celle proposée dans la
rétérence [Saghafi 2014.
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Figure 2.8 : Schéma du dispositif. Le méme trajet optique est utilisé pour les deux modalités d’imagerie.

Avant d’adresser les problématiques hématologiques, le montage a été intégralement caractérisé.
Pour commencer, le grandissement effectif est de 1,01 £ 0,1, et le champ de vue total au niveau de
I’échantillon mesure 29,9 mm?,

Ensuite la résolution spatiale a été mesurée pour les différentes modalités.

Pour 'imagerie en champ clair classique, une mire USAF1951 a été utilisée. Dans ce cas nous avons
défini la résolution comme la taille des derniers motifs de la mire imagés avec un contraste supérieur
ou égal a 20% (choix arbitraire). La résolution obtenue dépend de la longueur d’onde de ’éclairage :
en utilisant la LED bleue (a 450 nm), nous mesurons une résolution de 2,76 * 0,15 um au centre
du champ, et 3,91 * 0,22 um au bord du champ. Nous considérons ici I'incertitude comme étant
égale a la moitié de la différence de taille entre le motif « résolu » et le premier motif « non résolu ».
Ces mesures confirment une légere dégradation de la résolution a cause des aberrations hors axe.
Pour I'imagerie de phase, la notion de résolution est a utiliser avec encore plus de précautions,
puisqu’en plus du choix de 'objet et de la configuration expérimentale, les algorithmes utilisés pour
I’étape de reconstruction numérique peuvent sensiblement impacter la mesure [Hortsmeyer 2016].
Dans notre cas, 'objet utilisé est la mire USAF1951. L’éclairage est réalisé avec la source LED
bleue injectée dans la fibre multimode de diamétre de cceur 105 pm (avec notre configuration
d’holographie en ligne, la cohérence de la source impacte directement la résolution). La distance de
« défocalisation » est fixée a 910 um: ce paraméctre influence également la résolution. Enfin
'algorithme de reconstruction utilisé a été¢ développé par les collegues du LSIV : sans rentrer ici
dans les détails, c’est un algorithme itératif, utilisant une seule acquisition en entrée, basé sur le
propagateur de Fresnel, et une minimisation de la norme L1 du gradient du champ dans le plan
objet par descente de gradient. Dans ce schéma, l'attache aux données ('intensité sur le capteur)
est forcée a chaque itération. Toujours dans le bleu, et en fixant le critere de contraste a 20%, nous
obtenons une résolution de 4,38 £ 0,23 um.

Pour I'imagerie de fluorescence, la résolution a été déterminée a partir de la mesure de la réponse
percussionnelle du systeme. Pour réaliser cette mesure, des billes de 1 pm colorées avec de la GFP

46



De I'instrumentation pour... s’adapter aux échantillons

(Green Fluorescent Protein) sont excitées avec un laser a 488 nm et imagées avec le systeme. Nous
avons choisi d’appliquer le critere de Rayleigh : deux objets ponctuels sont séparables pour une
configuration ou la premiere annulation du disque d’Airy du premier objet correspond au

maximum du disque du second objet. Cela définit une distance Ar = 1,22 §L avec A la longueur

d’onde, e’ le diamétre de la pupille de sortie du systéme optique et L la distance entre I'objet et le
systeme optique. 1l est possible d’exprimer cette distance en fonction de FWHM, la mesure (en
distance) de la largeur a mi-hauteur de la tache d’Airy dans le plan objet situé a une distance L du
systeme optique :

A
Ar = 1,22?L =1,19 FWHM

Aussl, nous appliquons cette formule pour calculer la résolution a partir d’une largeur a mi-hauteur
de réponse percussionnelle mesurée grace a un ajustement gaussien du profil : nous obtenons une
résolution au centre de 4,41 * 0,30 um, et 4,72 * 0,12 pm au bord du champ (incertitude obtenue
en faisant la mesure sur 5 billes).
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Figure 2.9 : Détection des billes de calibration fluorescentes. (A) Portion d’une acquisition brute
montrant les billes avec trois niveaux de fluorescence différents. (B) Histogramme des niveaux de
fluorescence détectés par notre systeme. (C) Histogramme des niveaux de fluorescence détectés par le
cytometre.

Puis la sensibilité a été caractérisée. Le capteur matriciel CMOS utilisé n’est pas un capteur
scientifique : il n’est pas refroidi, on peut donc s’attendre a une détection bruitée. Le rendement
quantique affiché par le constructeur n’est également a priori pas favorable : au mieux 50% autour
de 450 nm, contre typiquement 80% pour les caméras scientifiques CCD ou sCMOS. Enfin la
petite taille des pixels (1,67 pm) ne va pas non plus dans le bon sens. Pour les applications en
hématologie, 'appareil de référence est le cytometre : nous avons donc choisi de positionner le
niveau de signal détecté par notre systeme par rapport a la détection sur un cytometre (CyAn ADP,
Beckman Coulter Inc, USA). Nous avons passé le méme échantillon de calibration sur les deux
systemes : ’échantillon Rainbow Calibration Particles RCP-60-5 (Spherotech INC, USA). Il s’agit
de billes de diameétre environ 6 um, contenant un mélange de fluorophores qui permet a ces billes
d’étre excitées a n’importe quelle longueur d’onde entre 365 et 650 nm. Ces billes présentent 6
niveaux de fluorescence différents. Nous avons réglé le cytomeétre dans la configuration permettant
de travailler avec le fluorophore FITC (excitation avec laser a 488 nm, filtre a la détection centré a
530 nm, avec une largeur de 40 nm) et dans des conditions de réglages habituelles (gain du PMT
fixé a 1). Avec notre montage, pour permettre une comparaison directe, nous avons utilisé pour
I’excitation un laser Argon a 488 nm (161C-030, Spectra Physics Lasers, USA), et le méme filtre a
la détection que pour le cytometre. Pour optimiser la détection, nous réglons la caméra CMOS avec
un temps d’intégration de 1s et un gain analogique de 8,52. Il est a noter que I’éclairement pour
Pexcitation n’est pas du méme ordre de grandeur dans les deux systémes : dans le cytomeétre, le
faisceau de puissance 20 mW est focalisé sur une surface inférieure a 0,015 mm?, ce qui correspond
a un éclairement supérieur a 1 W/mm?, alors que dans notre systeme le faisceau de puissance 25
mW est étalé sur une surface de 650 mm?, ce qui correspond a un éclairement inférieur a 0,1
mW/mm?. Les résultats obtenus sont présentés figure 2.9. On constate qu’avec notre systeme,
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nous détectons les 3 niveaux de fluorescence les plus importants. Par ailleurs, les pics sont plus
étalés, ce qui peut s’expliquer par des inhomogénéités locales dans I'excitation notamment en bord
de champ. Vues ces performances, nous pouvons étre confiants pour la détection d’échantillon
avec un marquage fluorescent efficace. Pour les applications en hématologie, nous pouvons
positionner avec le cytometre le niveau de fluorescence des cellules d’intérét marquées (globules
blancs, plaquettes, réticulocytes) par rapport au niveau de signal des billes (figure 2.10). Avec la
sensibilit¢ de notre systeme, nous pourrons détecter sans probleme les globules blancs (ou
leucocytes), et nous serons capables de détecter au moins une partie des plaquettes (thrombocytes)
et des réticulocytes.
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Figure 2.10 : Calibration du niveau de fluorescence des cellules sanguines. Les niveaux de fluorescence
des thrombocytes (plaquettes), leucocytes (globules blancs), réticulocytes et érythrocytes (globules
rouges) sont comparés avec ceux des billes de calibration sur le cytometre de référence. Les
thrombocytes sont marqués avec anti-CD41a/CD61-FITC (B), et les autres cellules sanguines avec du
Thiazole Orange (C).

Intéressons-nous maintenant a une application en hématologie de ce dispositif. Avec nos collegues
d’HORIBA, nous avons choisi d’adresser la détection d’un parasite intracellulaire : le plasnodium
Saleiparum (Pespéce de plasmodium la plus fréquemment responsable du paludisme chez 'Homme
- 99,7 % des cas en Afrique [World Health Organization 2019]). Pour cette application, notre
systeme apportera plus d’informations qu’un cytometre, et notamment une information spatiale.
Le test de diagnostique doit répondre principalement a trois questions : présence ou non de
Plasmodium, identification de l'espéce, et mesure de la parasitémie. En complément, une
différentiation du stade de maturation du parasite peut étre réalisée. Ce parasite peut ¢tre marqué
en fluorescence avec différents colorants, nous utilisons dans cette étude du Vybrant Green, qui
marque les doubles brins d’ADN et qui va donc permettre de marquer PADN des parasites. La
bimodalité permet a la fois de détecter 'ensemble des globules rouges avec 'image de phase, et de
détecter les globules infectés en fluorescence, ce qui donne directement le taux d’infection, ou
parasitémie. Le grand champ du systéme permet d’avoir la statistique pour adresser des parasitémies
faibles (peu de globules rouges infectés). La résolution de I'imagerie permet de donner des
informations supplémentaires a cette statistique, comme le rejet d’objets fluorescents détectés
n’étant pas les cellules d’intérét (débris ou marquage non spécifique, par exemple des globules
blancs) ou des éléments sur le stade du parasite.

Nous avons travaillé avec des parasites de « culture », les échantillons provenant du Laboratoire
Dynamique des Interactions Membranaires Normales et Pathologiques de Montpellier. Deux
échantillons ont été particulierement étudiés : le premier (échantillon CP01) comprend du sang
avec uniquement des parasites de stade trés avancé. La culture est arrétée 35h apres linfection, les
parasites sont au stade appelé « schizonte », avec une taille importante a l'intérieur des globules
rouges (cas le plus favorable). L’échantillon CSO1 est le méme échantillon de sang, mais sain, sans
culture de parasite. Le second échantillon (CP02) comprend des parasites a un stade moins avancé,
mais plus représentatif des stades effectivement trouvés lors de I'analyse de sang humain. Il s’agit
du stade «trophozoite » qui apparait entre 15 et 18h apreés linfection (Iéchantillon CS02
correspondant au méme sang sain). Ces échantillons sont donc marqués avec le Vybrant Green, et
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une dilution au 1/1000 est réalisée pour ne pas avoir une densité de cellules trop importantes sur
I'image. Les parasitémies obtenus sont rapportées dans le tableau 2.1. Trois valeurs sont
rapportées : celles obtenues avec notre dispositif, celles obtenues avec un cytometre en flux, et
enfin celles obtenues avec la technique de référence reconnue par POMS, a savoir 'observation
manuelle au microscope.

Parasitemia

Sample Mesoscope Flow cytometer Manual microscopy
CPO1 530 + 0.01 % 557 + 0.01% 5.16 + 0,09 %
Cso01 037 +0.13 % <0.01% -

CPO2 6.31 +0.24 % 8074+ 0.08% T.78 + 0.08 %
C502 - <0.01% -

Tableau 2.1: Comparaison de la parasitémie avec trois méthodes : notre systeme mésoscope, le
cytomeétre de flux et le comptage manuel.

Notre dispositif présente d’excellentes performances pour le stade le plus avancé (c’est-a-dire les
parasites les plus gros, et donc les plus fluorescents). Par contre, nous sous-estimons la parasitémie
pour le stade moins avancé. La cause probable est le plus faible niveau de fluorescence de ces stades
immatures, en limite de sensibilité de notre systeme. Des meilleures performances pourraient étre
obtenues avec un traitement d’image (seuillage) plus évolué que celui utilisé ici. Il est a noter
également que des fausses détections ont été faites sur ’échantillon sain. Cela est d sans doute a
la présence de poussic¢res ou débris marqués par le fluorophore, ainsi qu’a la présence de globules
blancs qui sont marqués. La aussi un seuillage plus évolué, avec un tri basé sur la morphologie des
zones détectées pourrait sans doute permettre d’améliorer ces performances. Ces études sur la
morphologie des zones détectées sont intéressantes a poursuivre, puisqu’elle pourrait aussi
renseigner sur le stade du parasite. Dans le cadre des travaux, ce point n’a pas pu étre abordé, mais
ces études vont continuer chez HORIBA.

Pour améliorer globalement les performances de ce systeme, quelques développements
complémentaires ont été réalisés, et nous allons ici rapidement les citer sans les présenter en détails.
Ces développements nous ont permis de faire des preuves de concepts satisfaisantes, mais n’ont
pas été utilisés de maniere approfondie sur des applications biologiques.

Pour améliorer le produit SBP, nous avons d’une part augmenté le champ de vue total a résolution
constante, en augmentant la surface de détection dans le plan image. Faute de capteur sensiblement
plus grand avec la méme taille de pixels, nous avons déplacé notre capteur dans le plan image (tout
le reste du systeme étant fixe) pour mieux exploiter les performances de I'objectif macro, et se
rapprocher du SBP « disponible » représenté sur la figure 2.7. D’autre part, nous avons proposé
d’améliorer la résolution a champ de vue constant, en utilisant sur le montage la technique de
« super résolution de pixel » développée en sans lentille.

Pour I'imagerie de phase, nous avons proposé d’introduire la méthode utilisant I’équation de
transport d’intensité (TIE pour Transport of Intensity Equation [Teague 1983]) pour obtenir des
mesures de phase quantitative [Mir 2012]. Par rapport a I'imagerie sans lentille qui utilise
I’holographie en lighe, notre montage permet de faire des acquisitions dans le plan de focalisation
de 'objet, mais également de part et d’autre de 'objet, ce qui permet d’échantillonner la variation
de I'intensité en z. Une fois ces acquisitions réalisées, le formalisme mathématique est relativement
simple et bien décrit [Waller 2010], et nous avons utilisé des codes de reconstruction disponibles
en « open source » sur internet [Waller 2019]. Une solution originale inspirée du filtre de Wiener a
été proposée pour réduire le bruit de type brouillard sur les reconstructions (CO11).

Enfin, la faible complexité du montage permet d’ajouter facilement d’autres sources pour pouvoir
imager plusieurs fluorophores travaillant dans des gammes spectrales différentes. Nous avons

démontré cette possibilité avec des diodes lasers pour imager des échantillons de cellules fixées U-
2 OS (figure 2.11).
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Figure 2.11 : Image grand champ en phase et en fluorescence deux couleurs de cellules U-2 OS (cellules
d’ostéosarcome humaines). I’ADN (et donc le noyau) est marqué avec du Hoechst 33342 (diode laser
d’excitation a 520 nm, filtre passe-haut a 561 nm pour la détection) représenté en bleu sur la figure, et
les filaments d’actine sont marqués avec de ’Alexa Fluor 488 phalloidin (diode laser d’excitation a 405
nm, filtre passe-haut a 461 nm pour la détection) représentée en vert sur la figure. (A B C) Données en
fluorescence bicolore présentant une « fusion » des données acquises séquentiellement dans chaque
canal spectral. (D E F) Images de phase correspondantes obtenues a 'aide d’une reconstruction
holographique a partir d’une seule acquisition avec une défocalisation de 1390 um. Les images A et D
rapportent le champ de vue total. Les rectangles rouges dans A et D correspondent aux images zoomées
B et E. Et les rectangles jaunes dans B et E correspondent aux images zoomées C et F.

Ces images terminent la présentation du dispositif d’imagerie bimodal grand champ utilisant un
objectif de photographie macro que nous avons développé. Ce dispositif avec un grandissement 1
offre des performances, notamment en termes de champ de vue et de résolution, assez rares. 1
continue a étre utilisé pour les applications en hématologie qui ont motivé son développement,
ainsi que pour d’autres applications en imagerie bimodale grand champ, notamment sur 'étude des
neurones.

1.4 - Encadrement

Le développement du montage associant 'imagerie sans lentille holographique avec un objectif a
longue distance de travail pour la fluorescence a été réalisé par Matthieu LEROY dans le cadre de
son stage de fin d’étude d’école d’ingénieur (2016). Le montage bimodal utilisant I'objectif de
photographie macro a été réalisé par Isaure DE KERNIER dans le cadre de sa these (soutenue en
2019). Enfin, une partie importante des travaux numériques (non présentés ici) en imagerie sans
lentille a été réalisée par Estelle GREMION, jeune diplomée recrutée en CDD que j’ai encadrée
dans le projet avec HORIBA Medical (2015-2018).
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I1 - Un microscope de fluorescence a feuillet de lumiéere pour
travailler dans des cartes microfluidiques

I1.1 - Introduction et objectif des travaux

Actuellement les applications de I'ingénierie tissulaire suscitent un intérét grandissant, qu’il s’agisse
des organoides ou des organes sur puce. Ces tissus reconstitués permettent de modéliser le
développement et/ou le fonctionnement d’un organe dans un contexte normal ou pathologique,
ouvrant des perspectives inédites pour la recherche thérapeutique. Ces modéles d’organes,
organoides [Lancaster 2014| ou organes sur puce, sont obtenus de maniere différente [Jackson
2016], mais présentent des caractéristiques communes: ce sont des structures cellulaires
tridimensionnelles avec des tailles variant typiquement de 100 um a plusieurs millimetres.

La visualisation et la caractérisation de ces nouveaux objets biologiques n’est pas évidente puisqu’ils
se positionnent en taille et en complexité entre les cultures cellulaires 2D classiques et les organes
in vivo. Les dispositifs d’imagerie médicale (échographie, IRM, radiographie, ...) ne conferent pas
des performances suffisantes, notamment en termes de résolution. A T'opposé, les techniques
d’imagerie cellulaire 2D et notamment la microscopie optique classique ne sont pas a priori
adaptées a ces échantillons 3D sensiblement plus épais et plus diffusants. Des techniques optiques
sont utilisées [Rios 2018], notamment la microscopie de fluorescence confocale ou biphotonique
(qui pénetre plus profondément dans I’échantillon), ou la microscopie a feuillet de lumiere [Huisken
2004]. Pour réussir a imager assez profondément dans les organoides, ces techniques sont souvent
associées a de la «transparisation » ou clarification, méthode de préparation sacrificielle de
I’échantillon permettant de réduire les chocs d’indice a chaque interface a I'intérieur de ’échantillon
[Chung 2013], [Chen 2016].

Dans mon département, nous travaillons plus spécifiquement sur les organes sur puce, en
capitalisant sur les compétences, le savoir-faire et les développements technologiques du
laboratoire de microfluidique. En effet, 'effervescence autour des organes sur puce a entrainé un
certain nombre de développements microfluidiques [Huh 2011]. D’une maniére basique, c’est une
puce microfluidique qui accueille 'organe, et qui doit permettre d’assurer les flux nécessaires a son
maintien en vie et a son fonctionnement. Ces architectures microfluidiques peuvent étre couplées
a divers capteurs afin d’assurer un suivi de Porgane [Zhang 2017]. Ces architectures ont également
un certain nombre de défis a relever [Park 2020], parmi lesquels la vascularisation.

C’est dans ce contexte que notre systeme de microscopie de fluorescence a feuillet de lumicre a été
développé. L’application premicere visée, et pour laquelle notre systeme a été plus particulicrement
congu, est le suivi de la vasculogénéese. En effet, 7 vivo, la distance moyenne entre une cellule et un
capillaire sanguin (diametre : 8-10 pm) est de lordre de 200 um. Ex vivo, ce développement
nécessite le recours a des systemes microfluidiques (pour perfuser les tissus et controler le
cisaillement appliqué aux cellules) et des empilements de tissus biologiques complexes afin de
mimer la vasculogénése. Le systeme développé repose sur le couplage du systeme d’imagerie a la
carte ou au support microfluidique contenant les tissus en cours de formation afin d’obtenir a la
fois une caractérisation morphologique des tissus mais également fonctionnelle de I’écoulement
des flux dans les tissus (vascularisation). Aussi, notre systéme s’adapte aux cartes microfluidiques
(dimensions, matériaux...) fabriquées au département, et est tout a fait adapté a I'observation de
n’importe quel autre objet ou organe a I'intérieur d’une puce.
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I1.2 - Cadre des travaux et collaborations

Le développement du dispositif de microscopie de fluorescence par feuille de lumiere couplé a une
carte microfluidique a été réalisé dans le cadre du projet ImVasc (Programme Transversal de
Compétences Instrumentation et Détection, CEA). Ce projet a débuté en 2017 pour s’achever en
fin d’année 2020. J’ai monté ce projet avec mes collegues Florence RIVERA du laboratoire de
microfludique de mon département (CEA/DRT/LETI/DTBS/LSMB), et Marie CARRIERE,
biologiste ~a  la  Direction de la  Recherche  Fondamentale du  CEA
(CEA/DRF/IRIG/DIESE/SYMMES/CIBEST). Toutes deux travaillaient ensemble depuis
plusieurs années sur la vasculogénese.

Ce projet a rejoint toute la dynamique au sein de notre département autour d’un programme
structurant DRT / DRF / CHU Grenoble Alpes d’organe sur puce, et plus précisément de
pancréas artificiel (projet PANACHE, lancé en 2018). Dans ce cadre, d’autres échantillons ont été
observés notamment avec Clément QUINTARD (doctorant du DTBS/LSMB) et Yves
FOUILLET (DTBS/LSMB).

I1.3 - Principaux résultats

Le dispositif d’imagerie doit permettre une caractérisation morphologique des vaisseaux
sanguins en cours de formation dans la carte microfluidique, mais également une caractérisation
fonctionnelle de Pécoulement des flux dans ces tissus (vascularisation). Ces objectifs nous
permettent de définir le cahier des charges auquel le systeme doit répondre.

Tout d’abord, la taille des objets a étudier va imposer les performances attendues du systeme
concernant la résolution spatiale. Pour I'observation des vaisseaux, une résolution a I’échelle de la
cellule est nécessaire (typiquement 5 um), mais une résolution subcellulaire est inutile. Pour pouvoir
étudier la morphologie de ces vaisseaux, construits en trois dimensions, cette résolution cellulaire
est attendue de maniere isotrope. Ainsi ces 5 pm vont imposer des contraintes sur I'ouverture
numérique de 'objectif d’imagerie pour la résolution latérale, et sur la mise en forme du faisceau
excitateur et ouverture numérique des optiques utilisées pour générer le feuillet de lumicre.
Concernant le champ de vue, il est souhaitable de I’étendre pour avoir les informations sur une
longueur représentative de capillaire. La encore cette extension du champ de vue va étre liée d’une
part au champ de vue accessible grace a 'objectif utilisé pour I'imagerie, mais d’autre part a la
distance sur laquelle le feuillet de lumiere se propage en conservant une épaisseur inférieure ou
égale a 5 um.

Ensuite, le dispositif doit pouvoir faire 'image de I'objet biologique d’intérét qui se situe dans une
carte microfluidique. Ce type d’architecture du systeme d’imagerie n’est pas tres répandu. Dans la
plupart des cas, en microscopie a feuillet de lumiére, un travail assez important doit étre réalisé sur
Iéchantillon pour pouvoir I'adapter au systeme d’imagerie optique. Ici, c’est I'inverse qui est
proposé : adapter la géométrie du microscope a la carte microfluidique dans laquelle I’échantillon
est produit et maintenu dans un état fonctionnel. Des couplages de microscope a feuillet de lumiere
avec des cartes microfluidiques existent dans la littérature : des solutions élégantes intégrent un
composant optique tel qu’un miroir ou un prisme [Galland 2015], [Miura 2018], ou une lentille
[Paie 2017] dans la carte microfluidique. D’autres équipes utilisent le flux a l'intérieur de la carte
microfluidique pour pouvoir déplacer I'objet par rapport au feuillet et ainsi avoir des images de
« coupes » de I’échantillon successives [Jiang 2017] [Regmi 2014] [Rasmi 2017].
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Ce couplage a la carte microfluidique va imposer d’une part des contraintes d’encombrement
mécaniques : les voies d’illumination et de détection vont devoir s’articuler autour de la carte, mais
également des tubes, supports... qui permettent le maintien de la carte et la gestion des flux a
I'intérieur. D’autre part, ce couplage va également imposer des contraintes optiques : les deux bras
(excitation et détection) vont devoir traverser au moins une face de la carte, créant par la-méme
des problématiques liées au nombre d’interfaces traversées, aux matériaux, ainsi qu’aux angles de
ces interfaces (les cartes microfluidiques ont la forme de parallélépipedes rectangles fins).

Enfin, concernant ’échantillon, nous travaillons avec des cellules marquées avec des fluorophores.
Meéme si nous observons des échantillons qui ont été « modifiés » pour émettre de la fluorescence,
I'apport considérable en termes de rapport signal a bruit, de résolution dans les trois dimensions
valide ce choix. Par contre, pour permettre un éventuel suivi de la construction des capillaires, et
également une analyse fonctionnelle de I’écoulement des flux dans les tissus, il n’est pas
envisageable de procéder a une clarification de I’échantillon. Aussi nous sommes pleinement
conscients que la diffusion dans ’échantillon va dégrader le feuillet excitateur dans sa direction de
propagation, mais également la résolution de la voie d’imagerie dans la profondeur de I’échantillon.
La démarche est de proposer un premier montage « basique», de proprement mesurer ses
performances et ses limitations pour pouvoir ensuite proposer des améliorations permettant
d’atteindre les objectifs fixés.

Pour la conception de notre systeme, nous avons pu nous appuyer sur la littérature abondante sur
le sujet [Girkin 2018], [Olarte 2018], [Power 2017], [Pitrone 2013]. Pour le développement du
réseau vasculaire, la carte microfluidique est horizontale. Lors des observations au microscope,
pour ne pas détériorer les structures tridimensionnelles en construction ni perturber les flux, il a
été décidé de maintenir la carte horizontale. Nous avons opté pour une architecture avec la voie
d’excitation et celle de détection du méme coté de la carte, sur le modele de 'iSPIM [Wu 2011].
Mais avec notre carte, les optiques ne pourront venir au plus pres de I’échantillon, et pour simplifier
le processus d’imagerie, nous avons choisi d’essayer une solution sans adaptation d’indice entre les
optiques et I’échantillon (propagation du faisceau d’excitation dans l'air avant d’entrer dans la carte,
et travail avec un objectif qui travaille dans Iair).

Sur cette base, des simulations basiques avec un logiciel de conception optique ont été réalisées.
Ces simulations ont permis de valider que les choix des optiques pour la mise en forme du feuillet,
mais également pour 'imagerie, permettaient d’atteindre les résolutions spatiales attendues et des
tailles de champ correctes. Ces calculs ont également permis de s’assurer que, a I'intérieur de la
carte, méme apres avoir traversé les différentes interfaces créées par le capot de la carte, et en
présence d’éléments diffusants dans la carte, le feuillet conservait une extension spatiale compatible
avec les objectifs visés. Ces simulations ont été associées a l'utilisation du logiciel de conception
SolidWorks, pour s’assurer que la réalisation mécanique de la solution était bien possible. Tous ces
travaux de conception nous ont permis d’aboutir au plan présenté figure 2.12.
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Figure 2.12 : Plan du dispositif obtenu par conception assistée par ordinateur.

Dans cette solution, le faisceau d’un laser Argon a 488 nm (161c-030 Spectra Physics) de diameétre
650 pum est étendu spatialement d’un facteur 16 avec un systeme afocal composé d’une lentille
divergente de focale — 25 mm associée a une lentille convergente de focale 400 mm. Cet
agrandissement nous assure que le faisceau va couvrir toute ouverture de la lentille cylindrique.
Des miroirs de renvoi de 2 pouces permettent de positionner le faisceau sur un support vertical
pour définir un axe optique d’illumination a environ 45 degrés de la carte microfluidique placée
horizontalement. Sur cet axe, une lentille cylindrique de focale 100 mm génere le feuillet
d’excitation. Le signal de fluorescence généré dans I’échantillon est collecté suivant un axe défini
lui aussi dans un plan vertical, a 45 degrés de la carte microfluidique, a I'aide d’un objectif 20x
d’ouverture numérique 0,28 possédant une tres longue distance de travail de 30,5 mm (20X
Mitutoyo Plan Apo SL). De cette série d’objectifs a tres longue distance de travail, c’est 'objectif
proposant le grandissement le plus faible, mais ce dernier est trop important par rapport aux
contraintes que nous nous sommes fixées, notamment en termes de champ de vue. Aussi, alors
que cet objectif est congu pour travailler avec une lentille de tube de focale 200 mm, nous avons
opté pour une lentille de tube de focale 100 mm (TTL100-A Thotlabs). Le filtrage spectral est
réalisé grace a un filtre interférentiel adapté au fluorophore, positionné entre 'objectif et la lentille
de tube. La caméra utilisée est une caméra CMOS scientifique (HPF ORCA FLASH 4.0V3-Pack,
Hamamatsu). Dans cette configuration, le bras d’excitation et le bras de détection définissent des
axes optiques a 90 degrés dans des plans verticaux. Dans cette premicre version, il a été décidé que
pour réaliser une image tridimensionnelle de I’échantillon, c’est ce dernier qui serait déplacé. Aussi
la carte microfluidique et son support spécialement congu sont fixés a des platines de translation
motortisées (ECS3030/Al/NUM/RT et ECSz3030/Al/NUM/RT, Attocube). Une photographie
du montage est présentée figure 2.13.
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Figure 2.13 : Photgraphi du premier dispositif réalisé au laboratoire.

La spécificité de ce premier montage réside d’une part dans l'utilisation d’une lentille cylindrique
seule, sans association avec un objectif, pour générer le feuillet d’excitation. Ce choix permet de
générer le feuillet dans la carte microfluidique a une distance compatible avec son encombrement,
tout en ayant un systeme plus simple, mais il pourra éventuellement étre remis en cause pour
améliorer les performances. D’autre part, toujours pour des raisons mécaniques, objectif utilisé
pour I'imagerie a une longue distance de travail, pour pouvoir imager l'intérieur de la carte sans étre
géné par son encombrement. Enfin, I'architecture choisie propose des axes optiques appartenant a
des plans verticaux pour Pexcitation et pour la détection, et elle s’articule autour de la carte
microfluidique positionnée horizontalement.

Ce montage a été caractérisé pour évaluer les performances obtenues. Plusieurs axes d’orientation
pouvant étre utilisés, nous proposons le schéma de la figure 2.14 pour bien les définir.

X

Y

Figure 2.14 : Schéma définissant les axes de référence. Le systeme (x,y,z) est lié a la carte microfluidique, le
systeme (X’y’z’) est lié au feuillet excitateur.

Pour caractériser la voie d’excitation, et plus précisément 'extension spatiale du feuillet, nous avons
imagé dans lair la distribution transverse d’intensité dans différents plans (espacés de 10 um)
suivant la direction de propagation z’. Cette caractérisation est importante puisque I’épaisseur et
P'uniformité du feuillet impactent fortement la qualité des images. La figure 2.15 présente le profil
du feuillet de lumiere dans deux plans (x’z” et xX’y’). L’extension latérale du faisceau est de 13 mm
dans la direction y’, limitée par le diameétre des optiques utilisées sur le trajet.
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Figure 2.15 : Caractérisation du feuillet de lumiere. A) Profil du faisceau dans le plan x’z” sur une distance de
propagation de plusieurs mm. Un zoom est réalisé sur la zone délimitée par le rectangle rouge. B) La fléeche
verte indique le plan de focalisation y’z” dans lequel est observée la répartition d’intensité transverse. C)
Moyenne de lintensité sur la bande centrale de 20 pixels représentée par les pointillés orange. La valeur de
largeur a mi-hauteur obtenue avec I'ajustement Gaussien nous permet d’estimer I’épaisseur du faisceau.

Dans la direction de propagation, on peut estimer que ’épaisseur du feuillet est inférieure ou égale
a 15 um sur une distance de propagation de 150 um autour du plan de focalisation, et inférieure ou
égale a 25 pm sur une distance de propagation de 500 pum, ces valeurs étant cohérentes avec les
valeurs théoriques obtenues a partir du diametre du faisceau de col et de la distance de Rayleigh.
Ces caractérisations sont intéressantes, mais restent partielles, puisqu’elles ne nous renseignent pas
précisément sur I'extension spatiale du feuillet a I'intérieur de la carte. Nous savons que ces
dimensions vont étre impactées par la traversée de l'interface du capot de la carte, mais surtout par
la propagation dans ’hydrogel qui va modifier le front d’onde du faisceau. De telles mesures a
intérieur de la carte doivent étre envisagées.

Nous avons ensuite mesuré les performances de la voie d’imagerie, a I'intérieur d’une chambre
microfluidique. Tout d’abord, nous avons mesuré le grandissement effectif obtenu, qui vaut 12.
Ainsi la taille totale de la zone de I’échantillon imagée (indépendamment de I’épaisseur du feuillet
et des performances de sectionnement optique) est de 12,9%¥12,9 mm?.

Ensuite, nous avons utilisé des billes fluorescentes plus petites que la limite de diffraction pour
pouvoir mesurer des réponses percussionnelles ou PSE (billes de 500 nm fluorescentes jaunes-
vertes). Ces microbilles étaient diluées dans une solution de gel, injectée dans la chambre
microfluidique. Apres réticulation du gel, les billes ont été imagées, avec le feuillet excitateur ajusté
pour que sa zone la plus fine soit localisée proche du dessus de la chambre. La figure 2.16 illustre
ces mesures et 'analyse réalisée. Pour obtenir une valeur de résolution dans le plan y’z’, trente PSF
de billes individuelles ont été réalisées pour permettre des mesures suffisamment précises et
représentatives. Les largeurs a mi-hauteur ont été obtenues sur chaque profil normalisé a I'aide d’un
ajustement Gaussien, et nous obtenons une moyenne de 5,2 pm + 1,1 pm (écart type). En utilisant
la méme formule que précédemment, a savoir resolution = 1.19. FWHM (PSF), nous obtenons une
résolution latérale de 6,2 = 1,3 um. Comme prévu, ces valeurs obtenues avec les billes dans
I’hydrogel a l'intérieur de la chambre sont plus importantes que celles obtenues avec les mémes
billes déposées sur une lame de verre (largeur a mi-hauteur de 1.6 = 0.2 pm pour une résolution de
1.9% 0.2 pum). Ceci peut s’expliquer par les aberrations additionnelles introduites par Iutilisation
d’un objectif a air a longue distance de travail pour un échantillon en milieu liquide. De plus, 'angle
de 45 degrés a I'interface air-chambre ajoute des aberrations dans la direction 2’ : on remarque que
dans cette direction la PSF est plus étendue (figure 2.16 B). L’ajustement Gaussien proposé ne
prend pas cette déformation en compte, par conséquent dans cette direction, la résolution peut étre
considérée comme moins bonne que les valeurs reportées.
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Figure 2.16 : A) Photographie du systéme et de I’échantillon utilisés pour cette caractérisation. B) Image dans le plan
v’z de la région d’intérét étudiée, et exemple de profil d’intensité obtenu pour une bille dans les deux directions y’ et
7’ (ajustement Gaussien des profils). C) Reconstruction de la répartition d’intensité dans le plan x’2” pour les 3 billes
encadrées dans I'image B, et exemple de profil obtenu dans la direction x’.

Concernant la résolution axiale, des mesures ont été réalisées pour déterminer si cette résolution
¢tait définie par objectif d’imagerie ou par ’épaisseur du feuillet. Des profils d’intensité suivant
I'axe x* ont été mesurés avec les mémes billes (30), mais en déplacant 'objectif le long de la
direction x” (10 positions espacées de 5 um) sans déplacer ou modifier le feuillet excitateur. La
profondeur de champ obtenue est de 20 £ 1,2 um (largeur a mi-hauteur de 'ajustement Gaussien).
Nous avons ensuite fixé l'objectif et le feuillet excitateur, et mesuré le profil d’intensité en
translatant I’échantillon dans la direction x” par pas de 1 um. Toujours avec un ajustement gaussien,
nous obtenons une valeur moyenne de la largeur a mi-hauteur pour les 30 billes de 18,8 £ 2,3 um.
La encore, a cause des aberrations introduites par la chambre et le gel, les valeurs sont supérieures
a celles obtenues avec des billes déposées sur une lame de verre: 15,1 * 1,4 um. Ainsi le
sectionnement optique provient plutot de Pépaisseur du feuillet excitateur, mais a 'intérieur de la
carte, les aberrations introduites dégradent cette épaisseur. Ceci étant, I’excitation par ce feuillet
permet d’avoir des images de « tranches » de Iéchantillon sans fluorescence parasite de plans
supérieurs ou inférieurs.

In fine, nous pouvons considérer que ces performances spatiales dans les trois dimensions sont
obtenues sur un champ de vue effectif de 150 um (direction z’) * 13 mm (direction y’).

Ces performances sont intéressantes pour une premicre version du systéme. Le fait d’imager a
Iintérieur de la carte les dégrade par rapport a ce qui était prévu, mais ces performances restent
correctes et nous permettent d’envisager de travailler avec des échantillons biologiques.

Les travaux sur ce systéme sont toujours en cours, et nous n’avons pour l'instant observé qu’un
¢chantillon biologique d’intérét (sphéroide de cellules avec réseau vasculaire en construction). La
reconstruction tridimensionnelle de I'échantillon nécessite un travail de traitement des images
acquises qui n’a pas encore été mené. Ceci étant, comme notre dispositif a été congu pour travailler
avec le format de cartes microfluidiques développées dans notre département, nous avons pu
¢tudier un systeme de piégeage dans une carte microfluidique, et analyser la répartition du gel en
trois dimensions dans les canaux et la chambre de piégeage.
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De nombreuses perspectives existent pour ces travaux. Notre systeme étant bien caractérisé, il va
falloir maintenant le confronter a des échantillons biologiques plus complexes, et repenser certains
aspects de cette conception, volontairement basique dans un premier temps, avec pour objectifs
d’améliorer les performances au regard de l'application visée. Cette optimisation a venir sera
fortement liée aux échantillons étudiés et a la carte microfluidique utilisée.

Nous nous attendons a ce que la diffusion dans DIéchantillon dégrade sensiblement les
performances. Concernant la voie d’excitation, il est envisagé de jouer sur la création du feuillet de
lumiere. L’utilisation d’un objectif a longue distance de travail similaire a celui utilisé pour la
détection pourrait améliorer la répartition d’intensité du feuillet, en focalisant plus fort I'excitation
dans la zone la plus mince du feuillet, ce qui aura pour effet de réduire son épaisseur au foyer, mais
qui le fera diverger plus rapidement et donc limitera la surface imagée avec une bonne résolution
axiale. Mais cet effet peut étre combattu en associant une lentille a focale ajustable, comme une
lentille variable électriquement ou ETL (electrically tunable lens), avec le mode de lecture « rolling
shutter » de la caméra [Hedde 2016]. On peut également envisager d’utiliser un miroir déformable
sur la voie d’excitation pour corriger les déformations du front d’onde induites par I’échantillon.
La mise en forme du faisceau pour générer le feuillet pourra aussi étre étudiée : des solutions avec
des faisceaux de Bessel ou des faisceaux d’Airy existent, mais ce type de solution augmente la
complexité du systeme, et également du traitement numérique associé.

Par ailleurs, 'angle entre les axes optiques définis par la voie d’excitation et le bras de détection
n’est pas le méme a I'intérieur de la carte. En effet, la réfraction aux différentes interfaces de la
carte, et surtout a celle entre I'air et le matériau de la carte avec un choc d’indice relativement
important (de 1 a environ 1,5 pour des matériaux polymeres) réduit cet angle. Il faudra évaluer dans
quelle mesure cela perturbe la mesure, pour éventuellement le corriger en augmentant I’angle entre
les deux bras dans Iair.

Ensuite, la détection va souffrir d’astigmatisme, puisque son axe optique ne sera pas normal au
capot de la carte. Suivant 'importance de cet astigmatisme, il pourra étre envisagé soit de le corriger
numériquement, soit d’introduire un élément optique comme un prisme, dont I'une des faces serait
normale a I'axe optique, et 'autre au contact optique (avec une huile d’adaptation d’indice) du capot
de la carte.

Ces travaux apparaissent comme novateurs dans le domaine des organes sur puce : proposer une
solution d’imagerie utilisant les contrastes habituels en fluorescence a lintérieur d’une carte
microfluidique séduit grandement la communauté. Ce premier montage n’est qu'un début, et
jespere pouvoir continuer les développements sur ce chemin dans les années a venir.

11.4 - Encadrement

Toute la conception du systeme a été réalisée par Federico SANJUAN dans le cadre de son postdoc
(Juillet — Décembre 2018). Caroline BISSARDON a ensuite pris le relais (Juillet 2019 — Décembre
2020) pour réaliser le montage, le caractériser et pour adresser la problématique biologique.
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De Pinstrumentation pout... €tre « embarquée » avec
P’échantillon

Dans cette dernicre partie, nous allons nous intéresser a des développements de systemes
optiques ayant pour finalité d’étre embarqués avec I’échantillon. « Embarqué » signifie ici au plus
pres de I’échantillon, a son contact ou au contact de son contenant ; cela sous-entend également
une notion de déplacement, de suivi de ’échantillon étudié. Dans ces travaux, 'objectif est de
réduire la taille des dispositifs pour pouvoir les utiliser sur le terrain, en dehors de laboratoire, tout
en conservant des performances optiques intéressantes. Une attention particulicre est portée a
intégration de fonctions optiques dans les supports d’échantillon, et en particulier dans les cartes
microfluidiques.

Pour adresser cette problématique, nous proposons d’aller plus loin dans ce chapitre que choisir
des éléments optiques en fonction de leurs caractéristiques et de leur cott sur catalogue. Nous
essayons de ne pas utiliser les cartes microfluidiques uniquement pour la préparation d’échantillon,
ni d’adapter P'architecture optique a cette carte pour tenter de compenser les défauts qu’elle induit,
mais bien de faire interagir dans un modeéle de co-conception et de co-intégration les fonctions
optiques et microfluidiques. Nous rentrons plus ici dans la technologie des composants optiques,
afin de les modifier ou d’en proposer des nouveaux qui répondent a nos objectifs. En plus de ces
considérations en termes d’architecture et de fonctionnalités, nous nous préoccupons également
de la compatibilité avec de I'industrialisation. La voie entrouverte avec I'imagerie holographique
sans lentille, qui consiste a utiliser des composants développés pour des marchés « grands publics »,
et de les détourner pour des usages scientifiques semble de ce point de vue pertinente. En revenant
au niveau de la technologie, si on peut s’insérer dans la fabrication industrielle, en récupérant un
grand nombre d’étapes du processus de fabrication, on peut avoir un outil a fagon, mais compatible
avec la production grand public et donc moins cher.

Dans cette partie vont étre présentés les premiers travaux sur la réalisation de dispositifs intégrés
et ultra compacts pour la lecture et 'imagerie de fluorescence. Nous présenterons également des
pistes envisagées pour la suite des travaux sur ces thématiques.

Ces développements présentés sont tirés d’une part par les activités microfluidiques de mon
département, le DTBS, et d’autre part par les développements technologiques qui sont réalisés dans
le Département Optique et Photonique (DOPT) du LETI. Ces travaux tentent d’utiliser les
spécificités du LETI, mon environnement de travail actuel, et sont construits sur les forces et les
¢léments différentiants que peuvent apporter les technologies qui sortent directement de nos salles
blanches, que ce soit en microfluidique ou en optique.

C’est dans cet environnement et cette thématique que je vois aussi mes perspectives de travaux de

recherche les plus prometteuses et que je souhaite poursuivre dans les prochaines années. Ce
chapitre pose les bases du projet de recherche que je vais poursuivre a court et moyen termes.
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I - Des systémes intégrés et compacts pour la fluorescence

1.1 - Introduction et objectif des travaux

Comme vu précédemment, un des points forts de 'imagerie sans lentille est la compacité et la

simplicité de ses dispositifs. Cela permet d’avoir des systemes facilement transportables pour
travailler sur le terrain (analyse de prélévements environnementaux ou sur des chaines de
production), ou dans des environnements contraints, comme a l'intérieur d’un incubateur ou dans
I’espace. Sur ce point, on peut d’ailleurs remarquer qu’un des premiers papiers qui a remis au gout
du jour I’holographie en ligne sans lentille au début des années 2000, quelques années avant les
travaux d’Ozcan, a été co-écrit par des scientifiques de la NASA et proposait le développement
d’un microscope pour imager dans I'espace [Lange 2005]. En fluorescence, cette association de
compacité et de simplicité ouvrirait également des perspectives dans 'utilisation des dispositifs en
dehors des laboratoires, et notamment dans les problématiques de tests au plus prés des patients
chaque fois que les soins médicaux sont nécessaires (Point of Care) [Vashist 2015]. Une approche
qui s’est beaucoup développée ces dernieres années est l'utilisation des téléphones portables pour
construire des microscopes de fluorescence [Breslauer 2009], [Zhu 2011], [Damodaran 2019] ou
des lecteurs de fluorescence [Huang 2019], [Minagawa 2019], [Liang 2019]. En effet ces concentrés
de technologies possedent un ou plusieurs capteurs, des sources lumineuses, des capacités de
calculs et des connexions (wifi, bluetooth, réseaux mobiles). Cependant, les propriétés de la caméra
et de la lentille souvent mal adaptées a la microscopie sont « subies », et des ajouts de composants
optiques sont généralement nécessaires (objectif, source lumineuse externe, filtres spectraux) pour
améliorer les performances.
Pour mieux répondre aux contraintes de la microscopie et pour plus de flexibilité dans l'utilisation,
des dispositifs associant des composants discrets (source, lentille, filtre, caméra) dans des
architectures compactes ont été proposés [Zhang 2015]. Pour aller vers encore plus de compacité,
et sur le modéle de I’holographie, des microscopes de fluorescence sans lentille ont été décrits
[Sasagawa 2019] [Coskun 2011]. Mais dans ce cas, ’émission de fluorescence étant incohérente, il
n’y a pas de reconstruction numérique basée sur les lois de la propagation comme c’est le cas en
holographie. I'utilisation de déconvolutions tridimensionnelles assez « brutales » est proposée par
certains pour améliorer numériquement la qualité des images, mais les a priori sont tellement forts
que sur des échantillons autres que des billes les résultats ne sont pas convaincants [Coskun 2011].
Ausst sur de tels dispositifs sans lentille il faut rapprocher le détecteur le plus possible du plan imagé
pour obtenir la meilleure résolution. Des relais optiques comme des plaques de fibre optique (fiber
optic plates ou FOP en anglais) peuvent avoir un intérét pour rapprocher le plan imagé et le
détecteur, mais dans ce cas, ce sont eux qui vont limiter la résolution spatiale [Sasagawa 2019]. Un
des grands défis dans ces architectures minimalistes est le filtrage spectral nécessaire pour se
débarrasser de 'excitation et ne conserver que le signal de fluorescence, typiquement six ordres de
grandeur moins intense. Les filtres interférentiels couramment utilisés en microscopie de
fluorescence sur la partie collimatée du faisceau entre 'objectif et la lentille de tube, sont
extrémement performants, mais possedent une forte dépendance angulaire problématique dans
une architecture sans optique. Des performances satisfaisantes sont obtenues en les couplant avec
des filtres absorbants [Sasagawa 2019], ou en associant une réflexion totale interne de I’excitation
a une interface entre I’échantillon et le capteur et un filtre absorbant [Coskun 2011]. Enfin, les
diodes organiques (diodes électroluminescentes OLED ou photodiode OPD) apparaissent comme
une alternative technologique pertinente pour étre intégrées directement dans des cartes
microfluidiques contenant des échantillons [Edel 2004], [Williams 2014], [Nakajima 2011].
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Dans ce paragraphe vont d’abord étre rapportés les principaux développements menés pour
développer un microscope de fluorescence sans lentille. Puis, nous introduirons les travaux menés
sur I'intégration de sources OLED transparentes sur des cartes microfluidiques pour proposer une
détection de signal en épifluorescence.

1.2 - Cadre des travaux et collaborations

Les travaux sur la microscopie de fluorescence sans lentille ont été menés dans le cadre de la these
d’Isaure DE KERNIER, travaux réalisés en collaboration avec la société HORIBA Medical et
I'Institut Fresnel (Serge MONNERET). Les travaux sur les dépots de filtres ont été réalisés avec
I’équipe Recherche en matériaux, composants et technologies de Couches Minces Optiques de
IInstitut Fresnel (Julien LUMEAU). La conception et le développement de lecteur de fluorescence
compact intégré sur carte microfluidique sont réalisés dans le projet MIMOLED (financement
interne CEA-LETI / IPCEI). J’ai monté ce projet en 2018 avec mes collegues du DOPT Benoit
RACINE et Etienne QUESNEL, en y associant Nicolas VERPLANCK et I’équipe packaging du
laboratoire de microfluidique du DTBS. Ce dernier projet est toujours en cours a ’heure actuelle.

1.3 - Principaux résultats

Pour réaliser un microscope de fluorescence sans lentille (figure 3.1), le premier verrou
auquel nous nous sommes intéressés est le filtrage de la lumicre d’excitation. Sur la base de
Parchitecture simple utilisée en holographie sans lentille (microscope en « transmission »), en
utilisant des composants commerciaux, nous avons tenté de rajouter un filtre interférentiel.

Excitation de la fluorescence

-/
—

<«————— Echantill
Filtre passe-haut — =——— chantillon

4 (Capteur

Figure 3.1: Schéma de principe d’un lecteur ou microscope de fluorescence sans lentille.

La premiere idée a été d’ajouter un filtre sur le seul composant situé apres I’échantillon (dans le
sens de propagation de la lumiere) : le capteur. Ces essais ont été réalisés avec le capteur CMOS
vendu par Raspberry dans la V2 de son module caméra : il s’agit du modele IMX219 de Sony.
L’intérét de ce capteur est multiple : il propose un bon niveau de performances [Pagnutti 2017],
des pixels de petite taille (1,12 um), et un prix extrémement bas (autour de 10 euros). De plus, dans
Iobjectif de réaliser un systeme portable pour travailler en délocalisé, les micro-ordinateurs
Raspberry Pi, pour lesquels ce module a été développé, offrent des perspectives intéressantes pour
le pilotage du dispositif et pour éventuellement réaliser des étapes de calcul. Cependant, avant de
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pouvoir déposer le filtre interférentiel, un travail de préparation du capteur est indispensable. Pour
commencet, il est décidé de rapprocher Iéchantillon, typiquement contenu dans une chambre
microfluidique, le plus possible de la matrice sensible. Il faut donc se débarrasser de I'objectif, du
filtre infrarouge situé juste en dessous, et des différents éléments situés a la surface du capteur
(tigure 3.2). D’autant plus que ces différents éléments ne sont pas du tout adaptés a 'usage que
nous souhaitons faire du capteur. Pour commencer, il y a la matrice de microlentilles, permettant
de concentrer pour chaque pixel le signal lumineux sur la surface sensible et ainsi maximiser la
collection.

1 em
Figure 3.2: (A) Le module caméra Raspberry Pi V2 complet. (B) La caméra seule déconnectée du circuit
(étape réversible). (C) La caméra apres avoir retiré mécaniquement I'objectif et le filtre infrarouge.

Ce capteur IMX219 est congu pour travailler sur des systemes de type smartphone, pour lesquels
les lentilles d’imagerie sont de taille comparable voire plus petites que le capteur. Aussi en
s’éloignant du centre du capteur, les microlentilles sont de plus en plus décentrées pour collecter
les rayons arrivant avec des angles importants, ce qui est génant dans notre usage en « sans lentille ».
Ensuite, il s’agit d’'un capteur couleur, qui possede une matrice de Bayer pour séparer les
contributions rouge, verte et bleue. Aussi cette matrice de Bayer va induire des pertes pour le signal
de fluorescence : la réponse spectrale sera différente suivant la « couleur » des pixels (rouge, vert
ou bleu), ce qui va créer des défauts périodiques pour I'image. Le capot de protection est enlevé
mécaniquement. I.a matrice de microlentilles et la matrice de Bayer sont quant a elles fabriquées en
matériaux organiques (polymeres), ce qui n’est pas le cas de la surface photosensible (silicium).
Ainsi un traitement par plasma O, permet d’éliminer sélectivement ces deux couches sans
endommager le capteur. Des parametres expérimentaux ont pu étre optimisés pour réaliser cette
opération avec succes (figure 3.3).
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Figure 3.3 : Evolution de la surface du capteur selon le temps d’exposition au plasma.

Apres avoir vérifié que ces capteurs « nus» étaient toujours fonctionnels et présentaient les
performances attendues, nous avons procédé au dépot de couches minces pour créer le filtre
interférentiel sur la surface. Le filtre congu est un filtre passe haut avec une coupure a 488 nm, et
une densité optique de 6. Il est composé d’un empilement de 70 couches alternant du pentoxyde
de niobium (Nb,Os) d’indice de réfraction 2,40 a 490 nm, et du dioxyde de silicium (SiO2) d’indice
de réfraction 1,46 a 490 nm. Les performances spectrales mesurées avec cet empilement déposé
sur du verre sont en accord avec les attentes. Mais malheureusement, cette approche n’a pas été
concluante pour deux raisons principales. Tout d’abord I’état de surface du capteur nu n’était pas
satisfaisant (débris, relief), ce qui ne permettait pas au dépot d’adhérer. Ensuite, aprés ce traitement,
le capteur n’était plus fonctionnel, des charges s’étant accumulées sur le capteur entrainant un
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niveau de « noir » extrémement élevé. Nous pensons que ce phénomeéne est di a la machine utilisée
pour ce dépot qui fonctionnait suivant un processus d’évaporation par faisceau d’électrons assisté
par plasma (systeme SYRUS Pro).

Dans le cadre de ces travaux, il était difficile d’aller plus loin concernant la modification du capteur.
Il a donc été décidé d’introduire entre le capteur et I’échantillon une plaque de fibres optiques
(FOP). Sur la face du dessus de cette plaque, le filtre développé a été déposé. En effet la qualité de
surface des faces de ce composant est trés bonne, ce qui a permis de s’affranchir du probléme
d’adhérence du filtre rencontré avec le capteur. Le FOP utilisé possédait un diametre de cceur de
fibre de 3 um, une surface de 6*4,3 mm? et une épaisseur de 8 mm. I.’ajout de ce composant va
quelque peu dégrader la résolution en introduisant des « pixels » de 3 pm, mais le confinement de
la lumiere dans chaque fibre permet d’avoir la méme répartition spatiale de fluorescence en entrée
et en sortie de FOP, empéchant la fluorescence de sétaler durant la propagation. L’autre face du
FOP a été utilisée pour insérer un filtre coloré jaune qui fonctionne sans dépendance angulaire,
afin de filtrer les contributions de I'excitation transmise par le filtre interférentiel. I.’association de
ces deux filtres n’offre pas des densités optiques suffisantes a la longueur d’onde d’excitation pour
réaliser des mesures de fluorescence avec un bon rapport signal a bruit: avec notre faisceau
d’excitation non collimaté nous obtenons des valeurs de 3 pour ce rapport signal a bruit. Pour
pouvoir valider ce montage en imagerie de fluorescence, il a fallu trouver une solution pour ne pas
envoyer directement le signal d’excitation sur le FOP et le détecteur. Un guide d’ondes a été utilisé
pour confiner le signal d’excitation, et illuminer I’échantillon uniquement par le champ évanescent
a la surface du guide d’ondes, sur le modéle de la microscopie de fluorescence en réflexion totale
interne (TIRF). Le composant utilisé est une lame de verre a la surface de laquelle un guide d’ondes
planaire multimode a été déposé, et nous avons injecté un laser a 488 nm dans celui-ci. Ainsi
I’échantillon doit étre déposé sur la surface de la lame de verre possédant le guide d’onde, et cette
face est placée au plus pres du FOP pour minimiser la distance de propagation de la fluorescence
dans 'air. Une photographie du systeme final est rapportée figure 3.4.

Wavegide
Laser mput

through optical fiber Fiber Optic Plate

Sensol

Figure 3.4 : Photographie du microscope TIRF sans lentille.

Dans ces conditions, des images de fluorescence bien contrastées, possédant un rapport signal a
bruit intéressant sont obtenues (figure 3.5) sur un large champ (25,2 mm?). Mais la résolution
spatiale est relativement mauvaise : elle a été mesurée a 31,5 + 1,8 um. Méme si les performances
semblent en I’état limitées pour faire de la microscopie, une détection d’objets fluorescents avec
une localisation spatiale convenable peut étre envisagée.
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Fig 3.5: Image obtenue avec le microscope compact de fluorescence. L’échantillon observé est constitué de
billes fluorescentes de 1 pm marquées a la GFP.

Pour aller vers un systeme ultra compact, une des limitations de ce microscope, ainsi que
des autres solutions proposées dans la littérature, est I’éclairage en « transmission » : la source est
du coté de I’échantillon opposé au capteur. Ceci oblige a avoir des composants des deux cotés de
I’échantillon, et impose quelques contraintes a ce dernier ou a son support, afin que la lumicre
puisse le traverser. Or en imagerie de fluorescence, 'émission est quasiment isotrope, donc la
direction d’incidence de I'excitation n’a pas d’importance. D’ailleurs la majorité des microscopes
de laboratoire fonctionne en épifluorescence, 'excitation et la détection de la fluorescence se faisant
du méme coté de I’échantillon. Plutot que d’utiliser ou de modifier des composants existants, nous
sommes allés cette fois plus loin dans la technologie en réfléchissant a des nouveaux composants
qui permettraient d’assurer un tel fonctionnement. Un composant pertinent serait une source
lumineuse transparente, qui émette la lumiere d’excitation et qui laisse passer la fluorescence émise
par I’échantillon. Avec mes collegues du DOPT, qui travaillent notamment sur les diodes
¢lectroluminescentes organiques (OLED), nous avons proposé une architecture de source utilisant
les propriétés des OLEDs, et qui puisse étre intégrée dans une carte microfluidique. Dans un
premier temps nous nous sommes concentrés sur un lecteur de fluorescence, permettant de
détecter un niveau de signal, pour valider la pertinence de la solution proposée.

La premicre spécificit¢é de TOLED que nous avons utilisée, est la possibilité de réaliser facilement
de « gros » pixels. Pour la premiere version de I'architecture, nous avons envisagé d’utiliser comme
capteur une caméra CMOS (identique a celles utilisées en « sans lentille » ou sur le montage du
macroscope bimodal, d’'une surface de typiquement 30 mm?). Les 10 MPixels nous permettent
d’obtenir 10 millions de valeurs, et l'utilisation statistique de toutes ces valeurs (moyenne, écart
type...) permet d’avoir une mesure robuste du niveau de signal, méme si ’échantillon n’est pas
parfaitement homogene sur toute la surface de mesure. Il est tout a fait possible de fabriquer une
unique source OLED (pilotée comme un seul pixel) qui mesure 30 mm?, méme plus. De plus, les
deux électrodes de TOLED peuvent étre semi transparentes (par exemple en oxyde d'indium dopé
a I'étain ou ITO pour Indium Tin Oxide), ce qui permet de laisser passer le rayonnement de
fluorescence. Enfin, il est envisageable de déposer cette source sur différents matériaux (avec un
¢tat de surface de qualité suffisante), par exemple le capot de la carte microfluidique, ou le capot
de protection du capteur. L’originalité de la source proposée repose sur 'ajout entre ’électrode du
coté capteur et le capteur d’une cavité résonnante accordée sur la longueur d’onde d’émission de la
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fluorescence (figure 3.6). L'épaisseur L de cette cavité résonnante de type Fabry-Pérot est donnée

par la relation :
L mA

. L Am .
ou X est la longueur d'onde qui peut sortir de la cavité (ici la longueur d’onde centrale de I’émission

de fluorescence), m est un entier généralement égal a 1, et n est I'indice de réfraction du matériau
constituant cette cavité. A titre d'exemple, dans le cas ou la longueur d'onde de fluorescence est
égale a 520 nm, avec un indice de réfraction de la couche intermédiaire de 1,8 (pour du SnO,), un
coefficient m égal a 1, I'épaisseur L est égale a 72 nm. Ainsi la source OLED complete avec la cavité
intégrée mesure quelques microns d’épaisseur grand maximum, assurant une grande proximité

entre ’échantillon et le capteur.
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Figure 3.6 : A gauche : schéma de la source OLED déposée a la surface d’un réseau de photodiodes ou
capteur matriciel. A droite : zoom sur I'empilement de couches assurant les fonctions visées.

Dans l'idée, TOLED intégrant cette cavité résonnante serait déposée directement sur le capteur.
Mais le facteur de qualité de la cavité, et par conséquent P'efficacité du filtrage spectral et surtout la
réjection de la longueur d’onde d’excitation sont une interrogation. Si les performances ne sont pas
suffisantes, il est tout a fait possible de superposer différentes cavités successives, ou comme sur le
schéma de la figure 3.6 d’ajouter un filtre coloré.

Le plan de travail expérimental a été congu par étapes. Dans un premier temps, des OLEDs bleues
« classiques » sur substrat opaque (silicium) ont été réalisées. Les premicres étapes consistent a
caractériser le rayonnement émis par ce composant. Le spectre d’émission est rapporté figure 3.7.

Spectre source OLED Bleue

01 / —
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Figure 3.7 : A gauche : spectre des OLED bleues sur substrat opaque. A droite : photographie d’une source

OLED opaque.

Comme on le voit, le spectre est en I’état relativement large, avec une asymétrie défavorable a la
fluorescence puisque la décroissance est plus faible du c6té de ’émission de fluorescence (longueurs
d’ondes plus élevées). Ce spectre peut étre modifié en jouant sur la structure du composant (cavité
de POLED, matériau organique choisi, ...). Pour démontrer le principe de cette nouvelle
architecture, il nous semble acceptable d’utiliser des fluorophores possédant un décalage de Stokes
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important (typiquement des quantum dots). Il est également vérifié que le niveau du signal
d’émission est suffisant pour exciter un fluorophore. Des tests sont réalisés en utilisant des
solutions de fluorescéine : pour ces mesures un filtre a Pexcitation est ajouté, et un filtre
interférentiel classique est utilisé pour la détection. Différentes dilutions sont testées pour vérifier
qu'on peut mesurer des variations du signal. Une fois ces propriétés vérifiées, les premiers
composants transparents ont été réalisés (sans cavité). Nous devons maintenant réaliser le méme
type de caractérisation, mais en récupérant le signal de fluorescence a travers TOLED. Puis une
nouvelle génération d’OLED transparente, intégrant cette fois la cavité filtrante, sera caractérisée
de la méme facon, et les performances du filtre seront évaluées pour pouvoir ensuite optimiser ses
propriétés.

En paralléle, au niveau plus systéme, des pistes pour intégrer la source OLED directement dans un
composant microfluidique sont a I’étude. Différentes stratégies ont été proposées, et en plus de la
faisabilité technique, des questions d’usage, comme la réutilisation de certaines parties du systeme
(source ? capteur ? les deux ?) vont nous permettre de faire des choix.

Dans la continuité du projet, il nous semble intéressant d’évaluer un tel systeme pour 'imagerie.
Les performances spatiales (résolution, taille du champ) pourraient étre mesurées, et des solutions
pour améliorer les performances pourront étre proposées.

Nous avons positionné le développement de ces sources originales dans le contexte du
diagnostique ou de la détection en utilisant des systemes microfluidiques, mais des perspectives
pour des applications 7 vivo, comme en endoscopie ou en imagetie/détection peropératoire
peuvent étre envisagées. D’une maniere plus générale, tous ces développements sur la
miniaturisation de sources, de fonctions optiques, de détecteurs trouvent aussi un écho
extrémement important dans tous les dispositifs portés, souvent aussi connectés, comme les
montres ou les bracelets, qui sont utilisés pour le bien étre, voire parfois pour des mesures
médicales. Dans ces cas, des contraintes comparables pour un usage de terrain existent également.

Les travaux présentés ici sont des premicres approches. Les deux difficultés que sont la sélection
spectrale de ’émission de fluorescence au détriment de I'excitation, et obtention d’une résolution
spatiale compatible avec la microscopie sont extrémement importantes, d’autant plus que le
systeme est compact. Il existe un certain nombre de pistes prometteuses a creuser pour améliorer
les performances optiques de ces systemes compacts, en veillant a conserver un compromis entre
la complexité ou le nombre d’éléments optiques et les performances. L'intégration de ces systemes
optiques dans les cartes microfluidiques est également une porte que nous avons entrouverte avec
ces travaux, et il y a beaucoup de choses a faire dans ce domaine. Associés a cet usage, le
vieillissement et la durée de vie de ces sources devront étre étudiés. Ces activités sont pour moi des
premicres briques, sur lesquelles vont venir s’ajouter de nouvelles dans les prochaines années, pour
proposer des systémes optiques performants, compacts et intégrés dans des cartes microfluidiques.

1.4 - Encadrement

Les travaux sur le microscope de fluorescence sans lentille ont été réalisés par Isaure DE
KERNIER dans le cadre de sa these. Cette partie plus technologique a été menée en parallele du
développement du « macroscope » qui était le cceur de ses travaux. Les activités sur les OLEDs
n’ont pour I'instant pas donné lieu a des travaux de stage, thése ou postdoc.
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1.5 - Publications et communications

LISTE DES PUBLICATIONS
Articles publiés dans des proceedings ou des revues sans comité de lecture

[P17]  DE KERNIER I, RONGEAT N., MORALES S., MONNERET S., BLANDIN P., “Design and
evaluation of two imaging systems for very wide field fluorescence microscopy", Proceedings of SPIE 11075,

110750A (2019)
DOI: 10.1117/12.2526938

BREVET PUBLIE

[B10] RACINE B., QUESNEL E., BLANDIN P., « Dispositif d'excitation et de détection de
photoluminescence», Publication n°3102848, 07/05/2021, EP, FR, US
COMMUNICATIONS A DES CONGRES

[CP17] DE KERNIER I., RONGEAT N.,, MORALES S.,, MONNERET S., BLANDIN P., “Design and
evaluation of two imaging systems for very wide field fluorescence microscopy”, European Conference on
Biomedical Optics (ECBO), Munich, Allemagne, Juin 2019

I1 - Vers Poptofluidique

Commencons par définir le terme : nous entendons ici par optofluidique le domaine
technologique et de recherche qui combine des propriétés et des avantages de la microfluidique et
de loptique, et qui intégre des éléments optiques ou photoniques dans des dispositifs
microfluidiques.

Ainsi avec I'imagerie sans lentille (en holographie ou en fluorescence) et le microscope de
fluorescence a feuillet de lumiére, nous avons commencé a toucher du doigt ce domaine. Mais avec
ces développements, la microfluidique était utilisée pour la préparation de I’échantillon, son
maintien en vie, et nous étions plutdt dans une approche ou loptique devait s’adapter aux
contraintes imposées par la microfluidique. Il n’y avait ni intégration de fonction optique dans la
carte microfluidique, ni de couplage entre actions optiques et microfluidiques (par exemple une
mesure optique enclenche une fonction microfluidique comme un tri, ou bien une action
microfluidique comme un changement d’interface entre deux liquides non miscibles par
électromouillage entraine une fonction optique, dans ce cas un changement de réfraction et donc
une déviation du faisceau).

Avec le développement de la nouvelle source OLED, nous allons un cran plus loin en concevant
une source lumineuse pour qu’elle puisse étre intégrée dans une carte microfluidique.

Mais dans la suite des travaux, nous aimerions aller encore plus loin sur cette thématique. Encore
une fois, environnement du LETI semble particuliécrement propice a cette approche, en
capitalisant sur des technologies maitrisées et parfois différentiantes a la fois en microfluidique au
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sein du DTBS, mais également en optique et photonique au sein du DOPT. Nous avons plus
précisément en téte deux axes de travaux que nous aimerions voir se concrétiser prochainement :

L’intégration de fonctions optiques dans la carte microfluidique pour I'imagerie de
fluorescence a feuillet de lumiere. Comme nous I'avions relevé dans la partie concernant le
microscope a feuillet de lumicere, des couplages de microscope a feuillet de lumicre avec des
cartes microfluidiques existent dans la littérature : des solutions élégantes intégrent un
composant optique tel quun miroir ou un prisme [Galland 2015], [Miura 2018], ou une
lentille [Paie 2017] dans la carte microfluidique. Dans ces étapes les échantillons observés
n’étaient pas les mémes que ceux qui nous intéressent, et nous sommes convaincus que des
solutions du méme genre peuvent étre utilisées et modifiées pour étre compatibles avec le
compromis champ de vue / résolution nécessaire a 'observation des organes sur puce et
de leur vascularisation. L’idée est d’utiliser la carte pour la mise en forme du feuillet de
lumiere (réfraction, réflexion), en y intégrant des composants ou directement dans le
matériau de la carte des fonctions optiques, plutot que de la subir.

L’optoélectromouillage pour piéger, déplacer des objets a I’échelle microscopique dans des
composants microfluidiques. L’idée est ici de proposer des fonctions comparables a celles
obtenues avec des pinces optiques, mais en utilisant le phénomene d’électromouillage induit
optiquement. Avec cette méthode les champs optiques nécessaires sont bien moins intenses
quavec les pinces optiques, ce qui réduit considérablement le photodommage et
I'échauffement au niveau de Déchantillon pour obtenir des piceges stables. Des
performances intéressantes ont été obtenues avec cette approche [Chiou 2003], [Pei 2015]
et cette thématique nous semble un excellent terrain pour faire se rencontrer nos
technologies microfluidiques et nos technologies optiques et continuer a travailler avec mes
collegues du DOPT et du DTBS. Nous venons d’obtenir un financement interne du LETT
de deux ans pour explorer cette piste.

Dans l'attente de pouvoir partager dans les prochaines années des résultats sur ces sujets...
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Conclusion

Depuis 2005, mes activités de recherche m’ont permis d’aborder différentes thématiques
scientifiques autour de DIétude du vivant, avec toujours au coeur de mes contributions
Iinstrumentation optique. J’ai pu balayer un spectre tres large, allant de 'imagerie sans lentille, a la
mise en forme d’impulsions lasers térawatt pour la génération de rayons X.

Dans ce manuscrit, je suis revenu sur les principales activités menées durant ces douze dernieres
années.

Dans une premiere partie, j’ai présenté les développements instrumentaux autour de sources lasers,
pour tenter de repousser les limites actuelles, d’une part sur le front de la production de
nanoparticules pour la vectorisation et I'imagerie biomédicale, et d’autre part sur le front de
Iinteraction fort flux pour générer des sources X adaptées a I'imagerie par contraste de phase.
Dans une seconde partie, je suis revenu sur des dispositifs d’imagerie questionnant le compromis
entre champ de vue et résolution. Les systemes présentés ont été mis au point pour s’adapter a
I'étude d’échantillons biologiques spatialement étendus afin d’avoir accés a un nombre
statistiquement pertinent de cellules individuelles, ou de pouvoir appréhender I'organisation
tridimensionnelles de cellules pour assurer des fonctions biologiques.

Enfin, dans une derniére partie, j’ai décrit les travaux menés pour embarquer I'instrumentation
optique au sein de cartes microfluidiques pour la détection et I'imagerie de fluorescence, et j’ai
terminé par loptofluidique, thématique d’intérét applicatif treés fort, et capitalisant sur les
développements des salles blanches du LETTL.

Toutes les compétences scientifiques que j’ai acquises ont pu I’étre grace au travail d’équipe, et a
des interactions extrémement riches avec des chercheurs, des ingénieurs, des techniciens, possédant
des domaines d’expertise variés : les lasers ultracourts, I'interaction laser maticre, la microscopie,
les composants optiques, le traitement des images, la biologie cellulaire, I’hématologie, la
microfluidique. ..

J’ai effectué le début de ma carriere dans différents organismes de recherche publics, dans des
environnements sensiblement différents. Au sein du LP3, unité mixte de recherche du CNRS et de
I'Université d’Aix Marseille, j’ai vécu une recherche plutot tournée vers 'approfondissement des
connaissances et la formations des étudiants, a laquelle s’est ajoutée une activité d’enseignement
conséquente et une implication forte dans le département de physique. Au LETI, institut de
recherche de la Direction de la Recherche Technologique (DRT) du CEA, j’ai vécu une recherche
plutot tournée vers la technologie et le transfert industriel. Bien entendu, ces deux approches ne
sont pas exclusives, mais le barycentre n’est pas le méme suivant le cadre, et les organismes ne
possedent pas les mémes forces.

Au cours de ces années, la formation de jeunes chercheurs a toujours eu une place importante, et
j’ai eu la chance de travailler avec deux postdoctorants, trois doctorantes et neuf stagiaires. Ce type
de collaboration est formateur pour le jeune chercheur, mais aussi pour son encadrant, et permet
de faire avancer de maniere solide les activités de recherche sur les themes abordés. En passant
mon HDR je souhaite pouvoir continuer ces activités et transmettre mes compétences, mon
expérience et mes conseils a la future génération de chercheurs.

~J
[G8]
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