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Imagerie Multimodale par  
Cartographie 3D en excitation pulsée :  

De la cellule au tissu 
 
 

L’un des enjeux de la bioingénierie consiste à synthétiser des biomatériaux visant à 

régénérer, remplacer ou suppléer des organes déficients. Afin de visualiser des structures dans 

des conditions proches de la réalité physiologique, et de manière non invasive, de nouvelles 

techniques d’imagerie ne cessent de se développer. 

En particulier, la microscopie associant une excitation multiphoton et la détection de 

signaux de fluorescence et de signaux de SHG (Second Harmonic Generation) permet 

l’observation en profondeur de composants de matrices extracellulaires sans marqueur 

fluorescent exogène. 

Ce travail basé sur ces techniques a permis dans un premier temps d’apprécier les 

probabilités d’absorption multiphoton en fonction de la modulation de l’excitation avec deux 

systèmes différents (Cavity Dumper et EOM). Une seconde partie de ce projet a été consacrée 

à la mise en place et l’optimisation de la détection de signaux SHG provenant du collagène 

dans les tissus biologiques. 

Nous avons utilisé ces méthodes d’imagerie pour mettre en évidence les modifications 

intervenant au niveau des réseaux de collagène de la MEC de cartilage suite à l’application 

d’une contrainte mécanique (compression) ou biochimique (enzymatique). 

Puis, nous nous sommes intéressés au domaine vasculaire, en montrant la possibilité 

d’imager sans marquage fluorescent les réseaux d’élastine de la média (en mettant à profit son 

autofluorescence) et le réseau de collagène de l’adventice (générant un fort signal SHG). 

Nous avons ainsi pu apprécier l’état des structures en fonction de différentes conditions de 

préservation (congélation, fixation) et le remodelage de substituts artériels implantés chez le 

lapin. 

Enfin, une dernière application biologique, basée sur l’étude de tumeurs, nous montre 

la complémentarité et l’intérêt d’une imagerie de type macroscopique avec les diverses 

modalités de détection en microscopie. 
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3D Multimodal imaging with pulsed 
excitation : 

From cell to tissue  
 
 
 

To repair, supply or regenerate deficient organs, the bioengineering field consists of 

synthesising functionalised biomaterials. To visualise the synthesised structures in a non 

invasive way and in physiological conditions, new imaging techniques tend to be developed. 

Among them, microscopy associating multiphoton excitation with fluorescence 

detection or Second Harmonic Generation enables a visualisation in depth of extracellular 

matrix structures, without any exogenous dye.  

The first part of this work was to characterise multiphoton absorption probability in 

function of different excitation conditions, that means a modulation of the excitation beam 

through two different systems (Cavity Dumper and EOM). In a second part, we implemented 

and optimised the detection of the SHG signal coming from collagen in biological tissues. 

Through SHG measurements, we showed modifications occurring on the collagen 

network of the extracellular matrix of cartilage, when sample were submitted to mechanical 

(compression) or biochemical (enzymatic) constraint. 

We also were interested by the vascular research field and showed the ability of 

multiphoton microscopy to image without any fluorescent dye, the elastin network of the 

media and the collagen network of the adventice. We could appreciate qualitatively the effect 

of cryopreservation or fixation on the arterial wall, and the remodelling of a substitute 

implemented in a rabbit to supply its carotid. 

A last biological application concerned study of tumors, and showed us the 

complementarities between a macroscopic study with information obtained by microscopy.
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I. INTRODUCTION 

 
Pour avancer dans la problématique d’ingénierie tissulaire, le besoin des chercheurs 

évolue vers l’observation et l’analyse dans des systèmes de culture les plus proches de la 

réalité physiologique et mécanistique. Certains organes ou tissus ne peuvent se régénérer de 

manière autonome lorsqu’ils ont été partiellement ou totalement détruits. Le principal objectif 

de l’ingénierie tissulaire est d’aboutir à des constructions qui devraient permettre de suppléer 

ou de remplacer ces structures existantes au niveau du corps humain. En général, un tissu est 

composé de cellules intégrées dans une matrice extracellulaire. Les constructions obtenues en 

ingénierie tissulaire tentent de mimer cette organisation et sont de ce fait constituées d’un 

support (ou scaffold) sur lesquels sont cultivées des cellules. La différentiation et la 

fonctionnalité cellulaire souhaitée sont en général guidées par les contraintes 

environnementales (mécanique et/ou biochimique). Les principaux axes d’ingénierie tissulaire 

développés dans mon laboratoire d’accueil concernent le cartilage, les vaisseaux et le tendon 

[1]. L’un des principaux objectifs des équipes est de parvenir à une adhésion cellulaire sur 

différents types de support en vue d’une implantation, soit par modification de surface 

existante [2] soit par synthèse de scaffold [3], ou encore dans des billes d’alginate [4].  

 

L’environnement cellulaire d’un tissu, en particulier la matrice extracellulaire, joue un 

rôle important, puisque cette dernière contribue fortement aux propriétés biomécaniques de 

celui-ci. Sa désorganisation ou dénaturation peut mener à des pathologies, comme l’arthrose 

dans le cas du cartilage ou l’athérosclérose dans le domaine vasculaire. En ingénierie 

tissulaire, l’un des enjeux consiste à aboutir à des structures présentant des organisations 

matricielles proches de celles rencontrées dans les tissus sains.  Pour valider la fonctionnalité 

des biotissus, ou de nouvelles constructions tissulaires, il convient de déterminer des 

marqueurs ou descripteurs qui témoignent soit de la qualité d’un tissu, soit d’un phénomène 

de dégénérescence. Leur expression doit pouvoir être caractérisée au moyen d’une technique 

présentant à la fois une résolution adaptée à l’échelle cellulaire et tissulaire ainsi qu’un 

caractère non invasif. 

 

De par ses nombreux avantages, la microscopie multiphoton permet de répondre en 

partie à ces besoins. L’utilisation d’un rayonnement d’excitation proche infrarouge permet de 

rester compatible avec la viabilité cellulaire des échantillons et de procéder à des observations 



INTRODUCTION - OBJECTIFS 

 22 

en profondeur des échantillons (250 µm), tout en présentant une forte résolution (200x400 

nm). Le couplage d’une excitation en mode multiphoton à différentes modalités de détection 

(spatiale, spectrale, d’orientation, temporelle) permet d’obtenir des informations structurales 

complémentaires. Par exemple, la mesure du signal d’autofluorescence des tissus permet 

l’imagerie de l’élastine ou des protéoglycannes. La mesure des durées de vie de fluorescence 

permet de mettre en évidence des modifications de l’environnement physico-chimique des 

molécules. Enfin, la détection du signal de seconde harmonique généré est spécifique au 

collagène entrant dans la composition de la plupart des tissus biologiques. 

 

Cette introduction portera dans un premier temps sur l’organisation anatomique du 

cartilage et des artères qui sont les principaux tissus faisant l’objet des travaux du laboratoire. 

Une seconde partie permettra de présenter les outils d’imagerie actuels et de replacer la 

microscopie multiphoton dans ce contexte. Puis nous détaillerons les différentes modalités 

d’imagerie utilisées dans ce travail, à savoir le phénomène de fluorescence et la génération de 

seconde harmonique. A l’issue de cette présentation, nos objectifs seront établis. 

 

I.1. L’organisation de différents tissus biologiques – le cartilage et 
les vaisseaux sanguins 

I.1.A. Le cartilage 

I.1.A.1. La structure du cartilage 
 
 

Le cartilage est un matériau avascualaire composé d’un type de cellules, les 

chondrocytes, incluses dans une matrice extracellulaire (MEC). Cette dernière est constituée 

essentiellement d’eau, de fibres de collagène interagissant avec un gel de protéoglycannes 

(Figure 1).  
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Figure 1 : Composition du cartilage humain (http://www.bartleby.com/107/illus293.html). 

 
 

La MEC contient de nombreux types de collagène différents, mais le constituant 

principal est le Collagène de type II [5]. Le cartilage présente des propriétés élastiques (réseau 

de collagène) et de viscosité (protéoglycannes) qui lui permettent de répondre aux contraintes 

mécaniques auquel il est soumis quotidiennement (0,7 MPa pour une position debout, 5 à 10 

MPa pour une activité de marche, supérieure à 18 MPa lors de pratique sportive intense). Les 

techniques d’imagerie utilisées majoritairement pour l’étude du cartilage sont l’IRM 

{Alhadlaq, 2004 #152; de Visser, 2008 #336; Rubenstein, 1996 #151} ou  la microscopie 

électronique [6,7]. L’imagerie confocale ou multiphoton permet d’apporter des informations 

complémentaires à ces deux techniques [8,9]. 
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I.1.A.2. L’importance de la matrice extracellulaire du cartilage 
 

Dans les échantillons de cartilage sain, les fibres de collagène sont distribuées de 

manière pseudo-aléatoire et interagissent avec le gel de protéoglycannes [10,11]. L’arthrose 

est une pathologie dégénérative conduisant à une dégradation de la MEC et une perte de 

l’uniformité du réseau de collagène [12,13]. Il a été montré que pour des échantillons de 

cartilage de patients atteints d’arthrose, la déformation et l’inflammation sont liées à la 

dégradation du réseau de collagène [14]. De la même manière, l’application de contraintes 

mécaniques ou biochimiques [15-19] affecte la composition et l’organisation saine de la MEC  

ainsi que la distribution des fibres de collagène [20-23] avec un impact sur la morphologie 

cellulaire [24]. La MEC s’adapte aux contraintes mécaniques appliquées [25]. Le contenu 

global en collagène II diminue dans les échantillons arthrosiques et s’accompagne d’une 

augmentation de molécules de collagène II dénaturées [26,27]. 

 

La formation de ‘clusters’ de fibrilles (agrégats sur une distance de l’ordre de 0,5-5 

µm) a déjà été montrée dans de précédentes études [28], et la modification structurale dépend 

de la manière dont les fibres sont interconnectées [29]. Par ailleurs, il apparaît que lorsque les 

échantillons sont soumis à compression, les effets d’agrégation sont plus marqués au niveau 

de la surface [28,30].  

 

Outre les effets d’agrégation, la compression cyclique peut également engendrer des 

effets plus importants. Elle peut aboutir à une destruction du réseau de collagène, conduisant à 

un affaiblissement de la MEC [31]. Des études ont aussi montré l’impact des contraintes 

mécaniques sur l’interaction entre les chondrocytes et la MEC [32], et sur le ‘turnover’ et la 

structure de macromolécules produites par le collagène [33].  

 

I.1.A.3. Le rôle de la matrice péricellulaire des chondrocytes 
 

Comprendre le rôle de la matrice péricellulaire des chondrocytes pour la transduction 

de signaux biomécaniques ou biochimiques continue de susciter l’intérêt des chercheurs [34]. 

Cet espace péricellulaire contiendrait du collagène VI [35-38] et pourrait révéler un état de 

dégradation du cartilage. Ainsi, le contenu en collagène VI de la zone péricellulaire 

augmenterait dans le cas de pathologies dégénératives comme l’arthrose [39,40]. Des 
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hypothèses ont été émises sur le probable aspect ‘protecteur’ face aux contraintes de cette 

molécule [41].  

 

Par ailleurs, la matrice péricellulaire jouerait un rôle important pour la transduction de 

signaux biomécaniques ou biochimiques [34] et la présence de collagène VI dans la zone 

péricellulaire attesterait de la bonne fonctionnalité du tissu (témoin de la 

mécanotransduction).  En ingénierie tissulaire, la mise en évidence de la présence de 

collagène VI au niveau péricellulaire permettrait ainsi de valider les structures anatomiques 

susceptibles d’être synthétisées en terme de biofonctionnalité. 

I.1.B. Les vaisseaux 

I.1.B.1. La structure des vaisseaux 
 

La paroi des vaisseaux sanguins est composée de différentes couches concentriques, 

chacune caractérisée par un type de cellules et une composition spécifique de la matrice 

extracellulaire (Figure 2). L’intima, la partie interne des vaisseaux (en contact avec le flux 

sanguin) est constituée d’une couche de cellules endothéliales. La média est constituée d’un 

réseau d’élastine (plus ou moins dense en fonction du type d’artère) et de collagène au sein 

duquel on retrouve essentiellement des cellules musculaires lisses. L’adventice, la partie la 

plus externe du vaisseau est constituée essentiellement de fibres de collagène. Ces trois 

couches concentriques sont séparées par des membranes élastiques (limitante élastique interne 

entre l’intima et la média, limitante élastique externe entre la média et l’adventice). 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 2 : Constitution de la paroi artérielle (http://www.sci.sdsu.edu/class/bio590/pictures/lect5/artery-
vein.jpeg). 
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I.1.B.2. L’importance de la matrice extracellulaire des vaisseaux 
 

L’élastine et le collagène représentent les constituants majeurs de la MEC des 

vaisseaux sanguins. L’importance du contenu en élastine et collagène influe fortement sur la 

rigidité et la viscoélasticité artérielle [42-44]. Par exemple, dans le cas de l’hypertension, les 

parois artérielles sont rigidifiées par un excès de collagène, conduisant à une pression 

sanguine plus élevée [45]. 

 

Les microscopies confocale et multiphoton ont déjà prouvé leur intérêt pour l’imagerie 

des parois artérielles [46], ou la visualisation de plaques d’athérosclérose [47,48]. 

La MEC joue un rôle crucial pour tous les aspects de la biologie vasculaire. Elle n’est 

pas seulement le support des cellules endothéliales, mais elle peut influencer l’organisation de 

leur cytosquelette, et leur prolifération. Il a été montré que la régulation et le remodelage de la 

MEC jouent un rôle dans la stabilité et la maturation de néo-vaisseaux [49].   

 

Le remodelage tissulaire intervient aussi bien dans le cas de pathologies que lors de la 

synthèse de MEC. Il est relié au flux auquel sont soumises les parois artérielles [50-52] et 

peut influer sur la fonctionnalité des tissus [53]. Comprendre ces phénomènes de remodelage 

du réseau de collagène permettrait d’optimiser les protocoles en ingénierie tissulaire 

(conditionnement, contraintes mécaniques…). Des modèles théoriques de remodelage en 

fonction de différents stimuli mécaniques ont récemment été publiés par rapport au tissu 

cardiovasculaire [54] ou au niveau de bifurcations carotidiennes [55,56]. 

 

L’émergence des techniques multiphoton et SHG permet d’avancer dans la 

compréhension de la biomécanique vasculaire. Le réseau d’élastine est fortement 

autofluorescent sous excitation MP [57], et le réseau de collagène émet un intense signal 

SHG. Ainsi la modification de structure a pu être mise en évidence au niveau d’artères 

coronaires lors de la distension des vaisseaux [58] ou  sous l’action d’un médicament [59].  

 

Une approche d’imagerie MP/SHG pourrait permettre de mieux analyser les 

phénomènes biomécaniques intervenant dans certaines pathologies comme l’hypertension, le 

diabète ou l’athérosclérose. Mais également d’étudier l’influence de certains composés 

chimiques sur l’altération de la structure des vaisseaux [60] ou encore valider une méthode de 

conservation d’échantillons [61,62].   
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I.1.C. Les tumeurs 

L’imagerie multiphoton a déjà montré son intérêt pour l’imagerie de tumeurs et permis 

de différencier des états sains d’états cancéreux ou précancéreux [63]. En particulier, associée 

à la détection du signal SHG, une réorganisation du collagène a pu être mise en évidence [64]. 

Cette modification de la MEC a permis de comprendre certains mécanismes intervenant lors 

du cancer. L’altération en termes de densité de collagène et le réalignement des fibres 

facilitent l’invasion locale de cellules tumorales puisque celles-ci migrent préférentiellement 

le long de ces fibres [65,66]. Plusieurs types d’organisation ont ainsi pu être identifiés, et 

pourraient permettre la caractérisation d’états précancéreux. De plus, le contenu et la structure 

du réseau de collagène dépendent du type de tumeur [67] et influencent la diffusion de 

médicaments au sein des masses tumorales. Des études préliminaires ont déjà été menées sur 

des gels de collagène [68]. De plus, l’angiogenèse est un facteur facilitant l’invasion 

tumorale : la synthèse de nouveaux vaisseaux s’accompagne d’une adaptation du réseau 

collagénique existant [69]. L’observation d’échantillons, couplée à diverses techniques 

d’analyse d’image devrait permettre de modéliser la complexité du réseau vasculaire 

alimentant les tumeurs [70]. 

 

Puis les applications se sont développées sur le tissu tumoral. Par exemple, l’injection 

de relaxine utilisée cliniquement entraîne un raccourcissement des fibres de collagène et de ce 

fait un accroissement du coefficient de diffusion. Bien que la synthèse de collagène reste 

effective lors du traitement, la nouvelle matrice apparaît plus poreuse. D’où l’intérêt pour les 

chercheurs d’étudier les modifications entraînées par une intervention pharmacologique [67]. 

 

I.2. Les méthodes d’imagerie actuelles 

 
Les techniques de diagnostic actuelles s’appuient sur divers types de rayonnements, 

ionisants ou non. Elles donnent accès à des informations morphologiques anatomiques, ou 

fonctionnelles avec une résolution souvent limitée. Les tableaux donnés en annexe résument 

pour la plupart des techniques qui utilisent couramment ces propriétés de résolution. 

Annexe A - http://www.voxelera.co.uk/downloads/tablepart2_may2006.pdf 

Annexe B - http://www.voxelera.co.uk/downloads/tablepart1_jan2006.pdf 
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I.2.A. Les méthodes ionisantes 

 
Parmi les méthodes ionisantes, l’imagerie fonctionnelle des radiotraceurs (PET Scan, 

Scintigraphie) permet une résolution de l’ordre de 5 à 10 mm. Elle ne reflète pas directement 

l’anatomie d’un organe, mais son métabolisme.  

 

L’utilisation de rayons X (radiographie ou Scanner X) permet de distinguer des 

structures anatomiques ayant des dimensions de l’ordre du millimètre et présente typiquement 

une résolution de 0,1 mm. L’acquisition de coupes successives (Scanner hélicoïdal) permet la 

reconstruction tridimensionnelle des structures étudiées. 

 

Ces outils d’imagerie peuvent être appliqués à l’observation de la vascularisation, du 

cartilage ou de tumeurs cancéreuses. Ainsi, l’angiographie utilise les rayons X et permet après 

l’injection d’un produit de contraste (Gadolinium) d’analyser l’état de la lumière vasculaire. 

De même, l’artériographie, basée sur l’injection d’un produit de contraste iodé permet 

d’apprécier l’état de la vascularisation. L’arthroscanner permet de visualiser les lésions 

cartilagineuses après injection d’un produit iodé hydrosoluble. La fixation de 18F-FDG par les 

tissus cancéreux, présentant un métabolisme plus élevé que les tissus sains, permet d’obtenir 

rapidement un bilan d’extension du cancer au niveau du corps humain ou la réponse à un 

traitement thérapeutique (PET Scan).  

 

Ces techniques ionisantes et donc invasives (injection de produits, rayonnements 

d’électrons) requièrent une vigilance par rapport aux doses radiatives nécessaires à la 

formation des images ou aux doses d’isotopes radioactifs injectées et dont l’utilisation est 

soumise à des réglementations spécifiques. 

 

I.2.B. Les méthodes non ionisantes 

 
Les méthodes dites non ionisantes sont basées soit sur l’utilisation d’un rayonnement 

en lumière visible, d’ultrasons ou de champs magnétiques. 

 

L’échographie se base sur l’utilisation des ultrasons qui sont réfléchis avec plus ou 

moins de puissance selon la nature des tissus. Elle permet une résolution de l’ordre de         
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0,5 mm. Cette technique est fortement dépendante du savoir-faire de l’opérateur. 

L’échodoppler se base sur la réflexion d’ultrasons sur le sang en mouvement et permet de 

mesurer sa vitesse qui dépend en partie du diamètre des artères. Cette méthode permet ainsi 

de mettre en évidence des rétrécissements comme dans le cas de plaques d’athérome. 

 

La RMN caractérise des variations de champ magnétique dues à des densités en 

protons différentes selon les structures anatomiques. La génération du signal RMN nécessite 

l’utilisation de puissants champs magnétiques. Au niveau anatomique, l’IRM permet de 

réaliser des coupes dans toutes les directions de l’espace et donc une visualisation 3D des 

structures.   

 

Des informations sur l’état du système vasculaire peuvent être obtenues par 

l’Angiographie par résonance Magnétique (ARM) et repose sur la différence de magnétisation 

entre les protons mobiles et ceux circulant (flux sanguin). Elle apporte des informations 

hémodynamiques (sens du flux, vélocimétrie). 

 

De nouvelles séquences d’acquisition IRM ont relancé l’intérêt pour l’IRM dans la 

détermination des lésions cartilagineuses. Cette technique est parfois associée à l’injection de 

Gadolinium (arthro IRM) mais reste peu utilisée, car l’utilisation du produit de contraste lui 

fait alors perdre son caractère non invasif. 

 

Les techniques citées ci-dessus permettent l’imagerie de tissus à l’échelle d’organes 

entiers de manière plus ou moins invasive en fonction du rayonnement utilisé, mais ne sont 

pas adaptées à l’échelle cellulaire. Pour obtenir une échelle d’observation plus petite, les 

techniques microscopiques se sont beaucoup développées.  

 

I.2.C. L’intérêt des méthodes microscopiques 

 

La microscopie électronique représente sans doute un des moyens d’imagerie les plus 

résolutifs (typiquement de l’ordre de 20 nm), mais demande une préparation dénaturante 

conséquente des échantillons observés (déshydratation, inclusion dans une résine dure, coupe 

puis coloration).  L’observation se fait en condition de vide extrême sur du matériel fixé, 

excluant la possibilité d’une visualisation sur le vivant. 
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Parmi les techniques microscopiques, la microscopie photonique exploitant la 

fluorescence présente un fort potentiel de par sa sensibilité de détection De plus cette 

technique, couplée à l’immunologie comme moyen de détection de molécules d’intérêt, 

présente une grande spécificité lors de l’utilisation de marqueurs de structures cellulaires 

(récepteurs membranaires, par exemple). Il existe différents types de fluorophores organiques 

ou non, d’origine naturelle (GFP) ou synthétique. 

 

Associée au phénomène de fluorescence, la microscopie confocale est considérée 

comme une technique de référence dans le domaine de l’imagerie tissulaire (résolution 

d’environ 0,5 µm), mais peut présenter des inconvénients de phototoxicité lorsqu’il s’agit 

d’observer des échantillons vivants. Ces phénomènes limitants sont dus aux effets du 

balayage laser et à la génération de radicaux libres sous l’effet du rayonnement. Une autre 

limite rencontrée avec cette technique concerne la pénétration pour l’observation en 

profondeur des tissus épais et diffusants. En effet, l’une des principales difficultés à imager 

des constructions tissulaires fonctionnalisées (matrices, biomatériaux, vaisseaux…) provient 

de leur épaisseur, densité et opacité. Or, les rayons UV et visibles sont fortement absorbés par 

les composants tissulaires (Figure 3). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 3 : Spectres d’absorption de différents constituants des tissus biologiques (http://www-lsp.ujf-
grenoble.fr/recherche/a2t2/a2t2a2/Pascale_these/Chap1.pdf). 
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L’utilisation d’un rayonnement présentant une longueur d’onde rouge ou proche 

infrarouge (entre 600 et 1 100 nm) permet de diminuer ce phénomène d’absorption, et rend 

ainsi possible une pénétration plus profonde du rayon d’excitation [71,72]. De plus, une 

excitation à ces longueurs d’onde permet de réduire les effets de phototoxicité et reste 

compatible avec la viabilité cellulaire. 

 

La microscopie de fluorescence, en particulier associée à un mode d’excitation 

multiphoton mettant en œuvre une grande longueur d’onde d’excitation, représente un outil 

d’imagerie tissulaire compatible avec notre cahier des charges. La technique présente une 

résolution adaptée à l’échelle cellulaire et un caractère non invasif. Elle devrait permettre 

d’obtenir des informations structurelles sur les matrices extracellulaires de cartilage ou 

d’échantillons vasculaires. Le paragraphe suivant précise les différentes modalités de 

détection de signal utilisées afin d’obtenir ces informations. 

 

I.3. La fluorescence 

I.3.A. Principe 

Une molécule peut être caractérisée par différents niveaux d’énergie qui peuvent être 

représentés par un diagramme de Jablonski-Perrin (1935). On y distingue l’état de repos de la 

molécule (ou état fondamental), puis différents états excités. En effet, les états énergétiques 

sont quantifiables et l’ensemble des différentes transitions d’énergie possibles entre le niveau 

fondamental et les niveaux excités détermine le spectre d’excitation de la molécule (E = hv). 

 

Dans son état excité (on se limite ici à la transition S0 � S1) la molécule va subir des 

changements conformationnels qui vont être très dépendants de son environnement 

biophysique. Il y a très rapidement (10-15s) relaxation vers le niveaux S10 avec pertes 

d'énergie (principalement par diffusion thermique) (10-12 à 10-10 s). Puis depuis S10 les 

électrons vont retomber rapidement (10-10 à 10-6s) vers un des niveaux de base S0 en émettant 

des photons. C'est la fluorescence. 

 

Là aussi, les différentes énergies de transition vont déterminer la longueur d'onde des 

photons et donc le spectre d'émission de la molécule. Du fait des pertes d'énergie lors des 

relaxations internes dans l'état excité, les énergies d'émission sont toujours plus faibles que 
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celles d'excitation et donc, comme E = hc / λ,  il en résulte que la longueur d'onde d'émission 

sera toujours plus longue que celle d'excitation. Ce décalage vers le rouge entre le pic du 

spectre d'excitation et le pic du spectre d'émission est appelé déplacement de Stokes ou Stokes 

shift. 

 

 
 

Figure 4 : Principe du phénomène de fluorescence suivant une excitation monophotonique. 

 

Dans le cas d’une excitation monophotonique, l’énergie permettant de faire passer une 

molécule dans son état S1 est apportée par un photon unique. Ce photon doit donc présenter 

une longueur d’onde compatible avec le spectre d’excitation de la molécule.  

 

I.3.B. Excitation monophoton ou multiphoton  

 
De nombreuses molécules constituant les tissus biologiques présentent des 

caractéristiques d’absorption qui rendent difficiles l’imagerie dans le domaine du visible. En 

revanche, les tissus biologiques absorbent beaucoup moins les rayons d’excitation qui se 

situent à une longueur d’onde rouge - proche infrarouge. Ainsi, l’utilisation et l’optimisation 

d’une technique d’excitation biphotonique permet d’améliorer la pénétration au sein 

d’échantillons [73]. Par ailleurs, le faible volume d’excitation en mode multiphoton, de 

l’ordre du femtolitre [74], réduit les effets phototoxiques et cytotoxiques, puisque ceux-ci sont 
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limités au plan focal. La microscopie multiphoton permet ainsi l’imagerie d’échantillons dans 

les conditions les plus proches du vivant [75-83].   

 

Le phénomène d’absorption multiphoton a été mis en évidence en 1931 par Marie 

Göppert-Mayer [84] et les applications en imagerie biologique sont de plus en plus 

importantes depuis quelques années [85-88].  

 

Dans le cas d’une excitation non linéaire (multiphoton), l’apport d’énergie lumineuse 

nécessaire à une molécule pour passer dans un état excité provient de deux photons absorbés 

quasi simultanément. Ces photons apportent chacun environ la moitié de l’énergie nécessaire, 

et présentent donc une longueur d’onde plus élevée (que dans le cas d’une excitation 

monophoton) puisque l’énergie d’un photon est inversement proportionnelle à sa longueur 

d’onde.   

 
 

 
 

Figure 5 : Principe du phénomène de fluorescence suivant une excitation biphotonique. 

 
 

Pour que le phénomène d’excitation multiphoton se produise, les photons doivent être 

confinés à la fois spatialement et temporellement. Lorsque l’énergie d’un faisceau laser est 

concentrée dans des pulses ultra brefs (~150 fs), puis est focalisée sur l’échantillon, on atteint 
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les conditions de confinement citées précédemment. En pratique, elles sont obtenues par 

l’utilisation de lasers femtosecondes générant des impulsions de l’ordre de 150 fs à très haute 

fréquence (100 MHz). 

 

D’une manière générale, l’émission de fluorescence d’une sonde dépend de sa section 

efficace d’absorption [89] et de l’énergie apportée. En théorie, la probabilité d’absorption     

2-photons est dépendante des paramètres des impulsions laser utilisées, de la largeur 

d’impulsion [90], ainsi que de la puissance moyenne et la fréquence de tir du faisceau 

d’excitation. Elle suit l’équation :  
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avec δ2  la  section efficace d’absorption de la molécule fluorescente (GM,                   

1 GM = 10-58 [m4.s.photons-1]), Pave la puissance moyenne du faisceau laser (W), 

NA l’ouverture numérique de l’objectif, τp la largeur du pulse laser (s), fp la fréquence de tir 

des impulsions laser (Hz), h la constante de Planck (6,626.10-34 J.s.), c la célérité (3.108 m.s-1) 

et λ la longueur d’onde du faisceau d’excitation. La probabilité d’absorption varie de manière 

quadratique avec l’énergie impulsionnelle (E= Pave/fp). 

 

I.3.C. Différents modes de résolution 

 

Une fois amenée dans son état excité, une molécule va retrouver son état fondamental 

en restituant l’excédent d’énergie à l’environnement. Dans le cas de la fluorescence, cette 

restitution se traduit par l’émission d’un rayonnement lumineux. Le signal de fluorescence 

détecté peut être résolu spatialement, spectralement, temporellement ou par anisotropie. 

Chaque mode de résolution met en œuvre une technique spécifique de détection et apporte des 

informations complémentaires à propos de la concentration du fluorophore ou de son 

environnement biochimique.  

 

En microscopie de fluorescence, la sélectivité biologique (chimique) provient entre 

autres du marquage avec des anticorps couplés à des molécules fluorescentes (fluorophores) 

naturelles ou synthétiques, excitables par absorption à un ou deux photons (multiphotonique). 

L’excitation doit être compatible avec le spectre d’absorption des molécules (monophoton) ou 
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avec une section efficace d’absorption suffisante (multiphoton). Des efforts ont été consentis 

afin de synthétiser des molécules présentant de larges sections efficaces d’absorption [91-93] 

afin de faciliter la mise en œuvre d’une excitation biphoton. Pour éviter les procédures de 

marquage et leur invasivité cellulaire, l’expression de protéines fluorescentes (variants GFP) 

[94,95], obtenue par modification du bagage génétique des cellules, est largement utilisée. 

Ainsi de nombreuses protéines similaires aux GFP (Green Fluorescent Protein) sont capables 

de générer un signal de fluorescence  à différentes longueurs d’onde (CFP, YFP…) [96,97]. 

 

En mode de résolution spectrale, dans le cas de multi marquages fluorescents, les 

spectres d’émission se chevauchent souvent, ce qui rend très difficile l’exploitation des 

données (en FRET par exemple). Les industriels s’intéressent fortement à la synthèse de 

marqueurs présentant un spectre d’émission très étroit pour faciliter la mise en œuvre de 

marquages multiples. Les Quantum Dots, qui sont des nanocristaux semi-conducteurs dont la 

taille permet d’ajuster la longueur d’onde d’émission de fluorescence [98], présentent un 

spectre d’émission très étroit tout en conservant un spectre d’excitation très large [99-101]. En 

outre, ils sont très photostables par rapport à d’autres marqueurs comme l’Alexa par exemple 

[102]. Par ailleurs, ces QDots présentent un autre intérêt pour l’imagerie de contraste : ils ont 

une durée de vie de fluorescence plus longue (~10 ns) par rapport aux autres fluorophores 

utilisés classiquement pour les marquages cellulaires (~5 ns).  

 

Le mode de résolution temporelle de la fluorescence (mesure des durées de vie de 

fluorescence) permet d’améliorer la distinction de l’émission de fluorescence de deux 

fluorophores dont les spectres se chevauchent et ainsi de compléter les informations obtenues 

en mode de résolution spectrale [103,104]. Le signal d’autofluorescence des tissus a ainsi pu 

être isolé d’autres fluorophores sur la base des temps de déclin des molécules fluorescentes 

intrinsèques [105]. De plus, il est indépendant de la concentration locale en molécules, et 

permet de refléter le microenvironnement de celles-ci (pH, température, viscosité) [106-108]. 

Le changement d’environnement d’un fluorophore peut faire suite à l’internalisation par une 

cellule et ainsi être quantifié par la mesure des durées de vie de fluorescence de ces molécules 

[109]. La localisation d’un même fluorophore au niveau de structures cellulaires différentes, 

en l’occurrence noyau ou cytoplasme, a également pu être mise en évidence par l’analyse de 

sa durée de vie de fluorescence [110]. Ainsi, cette technique a pu être mise à profit pour 

caractériser les changements du microenvironnement tissulaire provoqués par certaines 

pathologies, l’ischémie par exemple [111]. Les études cliniques s’appuyant sur cette méthode 
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tendent à se développer, dans le domaine cancérologique [112-117] ou encore pour l’étude 

par traçabilité de diffusion de médicaments [118]. 

 

L’association moléculaire de fluorophores de petite taille (nanocristaux QDots) ou de 

grande taille (amplification - immunomarquage) à des structures cellulaires peut perturber les 

métabolismes cellulaires, par exemple un anticorps dirigé contre un récepteur membranaire de 

surface diminue la mobilité de ce récepteur (coefficient de diffusion moindre) et peut changer 

la cinétique réactionnelle au niveau de la cascade des voies de signalisation (internalisation, 

vésiculation…). De plus, les stratégies de détection des fluorophores nécessitent le suivi 

spatio-temporel du signal de fluorescence  et s’appuient sur des méthodes traumatisantes pour 

les cellules, malgré les diverses voies développées (molécules fusogènes, perméabilisation 

chimique membranaire, transfections cellulaires). Les possibles effets de phototoxicité 

(radicaux oxygénés…) et le photoblanchiment (quantification limitée) limitent les 

développements dans le domaine du vivant. C’est la raison pour laquelle les techniques sans 

marquage fluorescent se développent en imagerie tissulaire avec la mise au point de nouvelles 

approches non linéaires comme la seconde, la troisième harmonique (SHG et THG) [119-121] 

et l’imagerie CARS qui utilisent une excitation multiphotonique.  Les applications actuelles 

tendent de plus en plus à combiner les différents modes de détection afin d’obtenir des 

résultats complémentaires au niveau de structures cellulaires ou tissulaires dans les conditions 

les moins invasives [122,123]. 

 

I.4. La mesure du signal SHG (Second Harmonic Generation) 
émanant des fibres de collagène 

 
Les matrices extracellulaires des tissus et en particulier du cartilage et des vaisseaux 

contiennent une part importante de collagène. Ce collagène provient d’une synthèse de 

cellules spécialisées (chondrocytes, cellules musculaires lisses). La détection du signal SHG, 

faisant suite à une excitation biphoton et provenant spécifiquement de ces molécules, permet 

d’obtenir des informations structurelles de manière non invasive, sans marquage exogène. 
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I.4.A. Principe 

 
La génération de Seconde Harmonique intervient suite à une irradiation biphoton. Ce 

rayonnement présente exactement la moitié de la longueur d’onde d’excitation et est propagé 

principalement vers l’avant (cf. Figure 19 du $  II.5).  

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 6 : Principe de génération d’un signal de seconde harmonique suivant une excitation biphotonique. 

 
Une certaine proportion du signal est cependant émise vers l’arrière, et a pu être 

mesurée dans des tissus épais. Ce signal est composé en réalité du signal SHG émis vers 

l’arrière, mais également d’une partie du signal émis vers l’avant qui est rétrodiffusé en 

fonction des propriétés de diffusion du tissu observé [124,125]. Selon l’architecture des tissus 

imagés, les signaux SHG émis vers l’avant ou vers l’arrière peuvent apportés des informations 

structurales complémentaires [126].  

 

Plusieurs hypothèses ont été émises par rapport à la direction des deux lobes de 

diffusion, mais les diagrammes de rayonnement restent souvent très complexes.  La quantité 

de signal émise dépend fortement des molécules imagées, en particulier de leur susceptibilité 

non linéaire et de leur orientation [127].  
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Dans les tissus biologiques, le principal composant générateur de Seconde 

Harmonique est le collagène, surtout lorsque celui est de type fibrillaire (Collagène I, II, V, 

XI). L’imagerie SHG couplée à une excitation multiphoton apparaît comme une technique 

appropriée pour les tissus biologiques, puisqu’elle permet une observation en profondeur des 

réseaux collagéniques de tissus sans marqueur exogène [128,129]. Sa forte résolution en fait 

un outil adapté à l’échelle cellulaire [130].  

 

I.4.B. Le collagène dans les tissus et applications potentielles 

 
L’enroulement en triple hélice des molécules de collagène leur confère une spécificité 

structurale non centrosymétrique nécessaire à la génération d’un signal SHG, et un coefficient 

de susceptibilité non linéaire élevé [131-135]. 

Les molécules de tropocollagène s’assemblent pour former des fibrilles de collagène. 

De même, celles-ci se regroupent en fibres, puis en faisceaux de fibres. Les images acquises 

par collection du signal SHG représentent ces faisceaux de fibres de collagène. Par ailleurs, il 

est intéressant de noter qu’à partir d’une longueur d’onde d’excitation de 800 nm, les fibres de 

collagène n’émettent plus d’autofluorescence [136]. Les signaux de fluorescence mesurés au 

niveau des MECs proviennent donc d’autres composants (protéoglycannes, élastine…). 

 

Il a été démontré que c’est l’aspect macroscopique de l’arrangement des fibres de 

collagène qui confère prioritairement aux tissus la propriété de générer un signal SHG 

détectable. Ainsi, l’adjonction de glycérol sur un échantillon de peau provoque la dissociation 

des fibres de collagène et s’accompagne d’une diminution de signal SHG. Ce signal est 

retrouvé par réhydratation de l’échantillon avec du PBS [137]. Cette propriété de génération 

de signal SHG est ensuite accrue par les caractéristiques chirales mesurables à l’échelle 

moléculaire. Pour résumer, le signal de SHG provient essentiellement du collagène dit de type 

‘fibrillaire’. Lorsque ces fibres sont alignés, le tissu apparaît plus dense, et le signal SHG émis 

est proportionnel au carré de la densité de molécules émettrices. D’autre part, il a été montré 

qu’un signal SHG a pu être mesuré pour des molécules de Collagène I et de Collagène IV, 

mais que l’arrangement macroscopique des molécules de collagène de type IV ne permet pas 

la mesure d’un signal SHG [138]. L’arrangement peu dense et non centrosymétrique de ces 

molécules entraîne des interférences destructrices du signal SHG au niveau du tissu.  
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Le collagène fait partie des constituants majeurs des tissus biologiques [128,139,140]. 

On le retrouve en particulier au niveau du cartilage, des vaisseaux [58,60,141], de tumeurs, de 

muscles [142], de tendons [143], de ligaments, de la peau [144,145].  Le Tableau 1 résume la 

présence dans les tissus des différents types de collagène. 

 

  type  forme polymérisée  représentation 

I  fibrilles 

os, peau, tendon, ligament, 
cornée, organes internes (ca. 
90%), cartilage fibreux (disque 
intervertébral) 

II  fibrilles 
cartilage (élast. et hyalin), corps 
vitré de l'oeil  

III  fibrilles hypoderme, vaisseaux, cheveux  
V fibrilles (avec type I)  voir type I  

formant des fibrilles 

XI fibrilles (avec type II)  voir type II  

IX 
connexion latérale aux 
fibrilles de type II  

cartilage 
associé aux fibrilles 

XII 
connexion latérale aux 
fibrilles de type II  

quelques autres tissus  

IV  réseau lamina basale 
formant un réseau 

VII 
fibrilles d'ancrage de la 
membrane basale  

sous l’épiderme pluristratifié  

 

Tableau 1 : Les différents types de collagène dans les tissus biologiques 
(http://www.unifr.ch/anatomy/elearningfree/francais/bindegewebe/sfa/fasern/f-kollagen.php). 

 

De ce fait les applications envisageables couvrent un vaste domaine. Les études 

mettant en œuvre l’imagerie MP et SHG ne cessent de se développer aussi bien dans le 

domaine de l’ophtalmologie [146-151], que la dermatologie [152,153], la dentisterie [154], le 

cardio-vasculaire [155-157], le domaine articulaire [158,159] ou encore la cancérologie 

[65,67,160]. La technique a notamment pu permettre la caractérisation d’états de fibrose [161-

163].  

 

Le signal SHG émanant d’une molécule est émis ‘vers l’avant’ (cf. Figure 19 du $ 

 II.5), dans le sens du rayon incident d’excitation et peut être collecté au moyen d’un objectif à 

grande ouverture numérique [164] dans le sens de propagation du rayon incident. La quantité 

de signal émis et son angle de propagation dépendent de la molécule ciblée, de la focalisation 

du signal d’excitation et de l’ouverture numérique de l’objectif de collection [165]. 
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L’optimisation du signal est donc en partie possible en variant les paramètres instrumentaux 

mais aussi biochimiques d’observation [166].  

I.4.C. Les biomatériaux collagéniques 

 
L’un des intérêts de l’ingénierie tissulaire est d’aboutir à l’élaboration d’un matériau 

(matrice + cellules) implantable chez l’homme dans le but de suppléer ou de remplacer un 

organe déficient. Les constructions collagéniques peuvent servir de support de culture 

cellulaire et constituer la base de ce matériau. Un des enjeux majeurs consiste à obtenir une 

organisation tridimensionnelle proche de celle des organes à remplacer. L’analyse par SHG 

pourrait permettre la caractérisation structurale du matériau et mettre en évidence un éventuel 

remodelage suite à la mise en culture des cellules et leur interaction avec la matrice. 

 

La microscopie multiphoton donne accès à des profondeurs d’environ 1 mm pour 

imager et caractériser des gels de collagène obtenus pour différentes conditions de synthèse 

(température notamment). En effet, la température influe sur le diamètre des fibres de 

collagène obtenues ainsi que sur la microstructure du gel. Par ailleurs, les mesures optiques de 

signal SHG ont pu être corrélées avec les propriétés des matériaux ainsi constitués [167,168].  

 

Ainsi, la technique SHG pourrait être utilisée à visée diagnostique pour des maladies 

entraînant une perturbation ou dégradation du réseau collagénique (arthrose, états 

précancéreux, vieillissement artériel), mais également pour la validation fonctionnelle de 

biotissus synthétisés (synthèse de collagène) (cf. le cadre de ce travail). 

 

I.5. Objectifs 

 
Les objectifs de cette étude étaient de montrer la potentialité de divers outils 

d’imagerie microscopique associés à une excitation MP pour l’imagerie tissulaire. En 

particulier, nous avons cherché à développer une méthode d’investigation non invasive, 

permettant une imagerie en profondeur et présentant une résolution suffisante pour imager les 

constituants des matrices extracellulaires du cartilage ou au niveau des parois vasculaires. 

 

La caractérisation de l’absorption MP suite à l’implémentation de différents systèmes 

de modulation de la puissance d’excitation a constitué la première partie du projet.  
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Dans un second temps, la détection du signal SHG en fonction de diverses 

configurations instrumentales réalisées  (objectifs d’excitation et de collection de signal) a été 

étudiée.  

 

Nous avons ensuite montré les potentialités de l’excitation multiphoton couplée à la 

SHG pour l’imagerie de divers échantillons biologiques riches en collagène. L’association des 

signaux SHG et de fluorescence recueillis a permis d’imager des structures différentes, le 

collagène émettant spécifiquement un signal SHG tandis que d’autres molécules (élastine, 

protéoglycannes…) se sont révélées fortement autofluorescentes. 

 

L’étude du cartilage a été approfondie en caractérisant les modifications de la matrice 

extracellulaire, contenant essentiellement du collagène de type II, en fonction de contraintes 

chimiques (digestion enzymatique) ou mécaniques (compression). En associant la détection 

du signal SHG à la microscopie confocale de fluorescence, la présence de collagène VI dans 

la matrice péricellulaire a pu être mise en évidence au moyen de l’imagerie par SHG et 

simultanément par un marquage fluorescent (Alexa488). Cette approche présente un intérêt 

pour la discrimination du type de collagène selon sa localisation. 

 

Concernant le domaine vasculaire, nous avons observé différents types d’artères 

(musculaire ou élastique) pour comparer les différentes structures selon différents modes de 

conservation (cryopréservation et fixation) sur les réseaux de collagène de l’adventice des 

vaisseaux. Enfin, nous avons observé le remodelage du réseau matriciel d’artères ombilicales 

ayant subi un traitement de surface puis implantées chez le lapin. 

 

 



MATERIEL ET METHODES 

 42 

II. MATERIEL ET METHODES 

II.1.  Matériel biologique et chimique 

II.1.A. Marquage de structures cellulaires au moyen de sondes 
fluorescentes 

II.1.A.1. Marquage de noyaux cellulaires 
 

Pour le marquage des noyaux cellulaires des échantillons tissulaires (cartilage, 

vaisseaux), nous avons utilisé des molécules de Hoechst (Sigma B-2261 [1 mg/mL], dilution 

2/1000 dans du PBS). 

II.1.A.2. Marquage du cytosquelette 
 

Les Quantum Dots (QDots® Streptavidin Conjugates, Quantum Dot Corporation, 

Hayward) sont constitués d’un cristal semi-conducteur (CdSe) enrobé d’une couche  

constituée d’un second semi-conducteur (ZnS). Un enduit en polymère permet la conjugaison 

avec des molécules biologiques tout en maintenant les propriétés optiques des cristaux 

(spectre de fluorescence intense et étroit). Pour les molécules dont nous disposions, cette 

ceinture en polymère a été couplée directement à des molécules de Streptavidine.  

 

Nous avons utilisé ces QDots en tant que marqueur biologique en nous basant sur la 

forte affinité existant entre Biotine et Streptavidine (marquage primaire de l’actine par de la 

phalloïdine biotinylée).  

 

 

 

 

 

 

Figure 7 : Principe du marquage du cytosquelette au moyen de Phalloïdine biotinylée présentant une forte 
affinité avec le complexe QDot-Streptavidine. 

 

Streptavidine 

QDot 

Phalloïdine 
Biotinylée 

 

Cytosquelette 
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II.1.A.3. Marquage du collagène VI de la matrice péricellulaire des 
chondrocytes du cartilage articulaire 

 

Le marquage du collagène VI contenu dans la matrice péricellulaire des chondrocytes 

(explants de cartilage prélevés selon la méthode décrite au $  II.1.B) a nécessité plusieurs 

étapes. Une digestion préalable de la matrice par la Hyaluronidase (Sigma H3884 2 mg/mL – 

30 minutes) puis la Chondroïtinase (ABC Sigma C 2905 – 2 mg/mL – 30 minutes), à 

température ambiante a permis de faciliter la diffusion des anticorps. 

 

Un anticorps primaire (Type VI Rabbit polyclonal Antibody, Calbiochem® 234191,  

45 minutes à 37°C) a permis de localiser le collagène de type VI au niveau des échantillons. 

Nous avons imagé le signal de fluorescence provenant de l’anticorps secondaire couplé à 

l’Alexa 488. 

 

II.1.A.4. Digestion du collagène de la matrice extracellulaire au 
moyen de la Collagénase 

 

Afin de digérer la matrice de collagène d’explants de cartilage, nous avons utilisé la 

Collagénase B (Roche 1088815, 45mg / 30 mL DMEM sans rouge de phénol). Les 

échantillons ont été recouverts de Collagénase, puis placés dans un incubateur à 37°C pendant 

1, 2 ou 3 heures. 

 

La dégradation du réseau de Collagène de la matrice extracellulaire des artères a 

nécessité l’incubation des échantillons avec de la Collagénase de type I (vWR 234153-100, 

conditionnement 100 ng). La dégradation a été suivie en imageant en continu les échantillons, 

à température ambiante. 
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II.1.B. Cartilage 

Des explants de cartilage articulaire ont été prélevés dans des zones intactes de 

condyles fémoraux de patients ayant subi une arthroplastie (Dr. D. Mainard ; Département de 

Chirurgie Orthopédique, CHU Nancy France et en collaboration avec l’équipe du Professeur 

P. Netter).  

 

Les études sur le cartilage développées par la suite ont été réalisées en collaboration 

avec l’équipe du laboratoire travaillant sur cette thématique. En particulier, les prélèvements 

et les expériences de compression ont été réalisés par le Dr. N. de Isla. 

 

Le cartilage a été séparé de l’os sous chondral en utilisant un scalpel, puis des explants 

cylindriques ont été prélevés puis immergés dans du milieu de culture (DMEM-F12) 

supplémenté avec 10% de sérum de veau fœtal, 1% de solution antibiotique : antimycotique et 

2 mM de Glutamine à 37°C, 5% de CO2. Pour chaque échantillon, un témoin correspondant a 

été prélevé sur une partie adjacente. Toutes les expériences de compression ont été effectuées 

après avoir permis aux explants d’atteindre un équilibre en culture pendant 72 h. 

 

 Un système de compression FX-4000CTM Flexercell® Compression PlusTM (Flexcell 

International, Hillsborough, NC) nous a permis d’appliquer une contrainte dynamique. Les 

échantillons ont été soumis à une compression sinusoïdale de 1 MPa à 1 Hz pendant différents 

temps variables de 1 à 7 h), de manière intermittente (½ h ON, ½ h OFF). Le système est 

maintenu dans un incubateur à 37°C, 5% de CO2. Ce système a pu être validé lors de travaux 

précédents (thèse Dr. Yun Wang, 2007). 

 

 

Figure 8 : Schéma de principe de l’appareil de compression. 

Couvercle  

Puits  

Eponge de 
maintien 

Membrane de 
silicone 

Bouchon  

Echantillon 

Membrane de 
silicone 



MATERIEL ET METHODES 

 45 

 

 Une tranche des cylindres a ensuite été coupée, déposée sur une lame puis observée en 

microscopie. Nous avons distingué trois zones différentes, qui seront nommées par la suite 

‘Surface’, ‘Milieu’, ‘Profondeur’, comme il est montré sur la Figure 9. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 9 : Préparation des explants de cartilage. (a) Les échantillons cylindriques prélevés au niveau de 
condyles fémoraux humains (Ø 5 mm) sont soumis à une contrainte mécanique (1 MPa, 1 Hz, 
intermittente). (b) Une tranche (~1mm) est sectionnée puis placée sur la platine d’un microscope confocal. 
(c) Trois régions distinctes sont repérées (s : surface, m : milieu, p : profondeur).  

 

La dégradation de la matrice extracellulaire a été suivie après digestion enzymatique 

par de la Collagénase B (Roche 1088815; 45 mg/30 mL DMEM sans rouge de phénol). Les 

échantillons ont été recouverts de Collagénase, puis incubé à 37°C pendant 1, 2 ou 3 heures. 

 

Le Collagène VI de la matrice péricellulaire a été marqué au moyen d’un anticorps 

révélé par l’Alexa 488 (Anticorps polyclonal type VI, Lapin associé à l’Alexa 488). Pour ce 

marquage, une digestion préalable de la matrice extracellulaire a été nécessaire afin de 

permettre la diffusion des anticorps. Nous avons utilisé successivement deux enzymes : 

Hyaluronidase (Sigma H3884 2 mg/mL - 30 minutes) et Chondroïtinase (ABC Sigma C2905 

– 2 mg/mL - 30 minutes). 
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II.1.C. Echantillons d’origine vasculaire 

 

Les études menées dans le domaine vasculaire ont été menées en collaboration avec 

l’équipe travaillant dans ce domaine au sein du laboratoire. En particulier, les prélèvements 

d’échantillons ont été effectués par le Dr. H. Kerdjoudj et N. Berthelemy faisant partie de 

l’équipe du Pr. P. Menu. 

 

Différents types de vaisseaux ont été prélevés soit chez le lapin (aorte, carotide, artère 

fémorale), soit chez l’homme (artère ombilicale humaine). La conservation des échantillons 

s’est faite dans du PAF 5% ou par cryoconservation (-180°C).  La congélation est réalisée 

après une incubation pendant 1 min dans l’isopentane (Sigma, France). Les cryotubes sont 

conservés une nuit à -80°C, puis plongés dans de l’azote liquide à -180°C (Air Liquide, 

France) pendant au moins six mois.  

 

Nous avons suivi la dégradation du réseau de Collagène après incubation des 

échantillons (artère fémorale et carotide de lapin) avec de la Collagénase de type I (vWR 

234153-100, conditionnement 100 ng).  

 

Nous avons observé ces échantillons selon deux directions, comme indiqué sur la 

Figure 10. Nous avons observé successivement des sections de vaisseaux permettant sur un 

même plan d’observer la totalité de la paroi artérielle, puis des coupes longitudinales qui nous 

ont permis d’observer en détail les réseaux de collagène de l’adventice. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 10 : Modes d’observation des vaisseaux. (a)  Une section transversale permet l’observation des 
différentes couches concentriques composant la paroi artérielle. (b) Une coupe longitudinale permet 
l’observation des réseaux de collagène de l’adventice. 
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II.1.D. Echantillons d’origine tumorale humaine 

 

Des tumeurs ont été obtenues après injection sous-cutanée de cellules murines de 

carcinomes mammaires EMT6 au niveau des cuisses de souris BALB/c femelles (5*105 

cellules). Les tumeurs ont été prélevées lorsque leur taille était approximativement de 5 mm 

(c'est-à-dire après 10 jours d’implantation).  

 

Un photosensibilisateur de nouvelle génération (Foslip®, Biolitec AG, Jena, 

Germany), dérivé de la m_THPC, présentant un pic d’émission de fluorescence à 650 nm 

(après excitation MP à 800 nm) et utilisable dans le cadre de la PDT a été injecté de manière 

intraveineuse ou intra tumorale (25 µL de solution de Foslip®, [1,5 mg/mL]).  

 

De plus, cinq minutes avant le sacrifice, des microsphères de polystyrène conjuguées à 

un fluorophore orange (ø  0,22 µm, F-8809, λexcitation = 800nm, λémission = 560 nm, Molecular 

Probes, France) ont été injectées de manière intraveineuse (veine de la queue) et ont permis de 

visualiser la vascularisation tumorale. 

 

Toute l’étude concernant les tumeurs a été réalisée en collaboration avec le CAV (Centre 

Alexis Vautrin, 54505 Vandoeuvre lès Nancy  - L. Bolotine, M.A. D’Hallewin, Y. Viry-

Babel) et la Société Biolitec, dans le cadre de l’observation des cinétiques de diffusion de 

photosensibilisateur au sein des masses tumorales. Toute la partie biologique, de l’injection de 

cellules au prélèvement, a été assurée par le personnel du CAV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 11 : Photos représentant : (a) deux souris Nude ayant subi une injection de cellules cancéreuses. 
Une tumeur s’est développée au niveau de chacune des cuisses des souris – 10 jours après l’implantation, 
(b) une tumeur placée sur une lamelle en vue d’une observation microscopique. 

a b 



MATERIEL ET METHODES 

 48 

II.2.  Excitation Multiphoton 

 

La chaîne instrumentale, permettant d’obtenir un faisceau d’excitation de longueur 

d’onde rouge – proche IR (690 – 1100 nm), est composée d’un générateur d’impulsions 

femtoseconde Ti:Sa, et d’un système permettant de moduler la puissance du faisceau obtenu. 

Deux possibilités de modulation de signal ont été testées : 

- au moyen d’un modulateur électro optique (EOM), 

- au moyen d’un Cavity Dumper. 

 

II.2.A. Microscopie Multiphoton 

 

Dans cette étude, les impulsions ultra brèves (~150 fs) sont générées au moyen d’un 

oscillateur femtoseconde (Mira 900F accordable de 600 à 1100nm, Coherent), pompé par un 

laser à solide (Verdi 8 W à 532 nm, Coherent). La puissance moyenne du faisceau 

d’excitation de longueur d’onde λ = 800nm (typiquement 1 W) a été mesurée au moyen d’un 

puissance-mètre (Lasermate, Coherent). Le faisceau en sortie de la cavité laser est polarisé 

horizontalement. 

 

II.2.A.1. Modulation de la puissance d’excitation multiphoton avec 
un EOM 

 
Le principe d’un modulateur électro optique repose sur la modification du chemin 

optique du rayon incident : une tension appliquée au niveau d’un cristal électrique permet de 

faire varier son indice de réfraction (de manière linéaire avec la tension appliquée – effet 

Pockels). La biréfringence du cristal est alors modifiée, entraînant un déphasage entre les 

ondes ordinaires et extraordinaires se propageant dans le cristal. Ce déphasage induit une 

modification de la polarisation en sortie du modulateur.  Le modulateur d’intensité LM 0202P 

(Linos) dispose d’un polarisateur intégré qui joue le rôle d’analyseur et permet de transformer 

cette variation de polarisation en variation d’intensité. 

 

L’intensité du faisceau laser en sortie de la cavité laser peut être modulée soit en 

faisant varier l’angle entre le polarisateur et l’analyseur, soit en réglant les paramètres de gain 
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et d’offset du champ électrique appliqué au modulateur. Pour nos expériences, nous avons 

gardé un angle constant entre les cristaux et modulé les paramètres du champ électrique. Un 

EOM (Electro Optical Modulator LM 0202P 5 W – n°21181, section KD*P, 3x3 mm², 5 W, 

660-1050 nm, transmission 90,1%, ratio 1/254, Linos) a permis de moduler la puissance 

moyenne du faisceau laser de 30 à 193 mW et ainsi de générer des impulsions d’énergie 

comprise entre 188 pJ et 2,5 nJ. La fréquence de tir des impulsions reste constante (76 MHz).  

II.2.A.2. Modulation de la puissance d’excitation multiphoton avec 
un Cavity Dumper 

 

Le Cavity Dumper (Pulse Switch, APE, cristal silice, 710-990 nm pour Mira 8 W) 

permet une concentration temporelle de l’énergie, par diminution de la fréquence de tir des 

impulsions [169].  

 

Son fonctionnement est basé sur un effet acousto-optique. Un signal électrique 

sinusoïdal est appliqué à un transducteur piézo-électrique (lié à un cristal = milieu acousto-

optique). Celui-ci crée au sein du milieu acousto-optique une onde acoustique de même 

fréquence que celle du signal électrique issu du circuit pilote. L’onde acoustique, par les 

surpressions qu’elle crée forme un réseau sinusoïdal d’indices qui diffracte le faisceau laser. 

La fraction du faisceau diffracté est d’autant plus importante que la puissance du signal 

électrique est élevée. Autrement dit, la variation de la puissance du signal électrique appliqué 

engendrera une variation de l’intensité du faisceau diffracté. 

 

Pour rendre la modulation acousto-optique possible il faut que le faisceau incident 

frappe le cristal acousto-optique selon l'angle de Bragg. Cet angle mesuré depuis la normale à 

la surface d'entrée du cristal vaut quelques minutes d'arc. A la sortie du cristal, on observera 

deux faisceaux : le faisceau d’ordre 0 colinéaire au faisceau incident et le faisceau d’ordre 1 

(faisceau diffracté). L'expression suivante montre la relation existant entre l'angle de Bragg et 

les caractéristiques du faisceau optique, de l'onde acoustique et du milieu d'interaction.  
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Figure 12 : Le faisceau laser venant frapper le cristal acousto-optique du Cavity Dumper est défléchi. 
L ’angle de Bragg (de déflection) dépend des propriétés du cristal acousto-optique et de celles du faisceau 
optique. 

 
 

L’utilisation de pulses RF courts permet de sélectionner certaines impulsions et de les 

défléchir en tant que faisceau diffracté du premier ordre. Les impulsions défléchies peuvent 

alors être distinguées du train d’impulsions initial et peuvent être utilisées expérimentalement 

(dirigées vers la sortie de la cavité). L’adjonction de la Cavité dumper à la cavité principale du 

Mira entraîne un allongement du trajet du faisceau optique. La fréquence de tir passe alors de 

76 MHz (oscillateur Mira seul) à 54,3 MHz. Le facteur de division de la fréquence initiale du 

laser (54,3 MHz) est variable de 1/6 à 1/260.000. Autrement dit la plage de fréquence de tir 

que l’on peut atteindre s’étend de 200 Hz à 9 MHz. 

 

Dans cette étude, le Cavity Dumper a été utilisé pour 30<DR<130, c'est-à-dire avec 

une fréquence de tir comprise entre 1,8 MHz et 453 kHz. A partir de la puissance moyenne 

Pmoy mesurée (30  mW < Pmoy < 70 mW), la puissance crête et l’énergie d’une impulsion ont 

été calculées selon la formule : Pcrête = Pmoy*T/ τp =  Energie/τp, avec T la période du signal 

impulsionnel et τp la largeur des impulsions (supposée constante à 150 fs). Ainsi, en utilisant 

un facteur de division DR = 30, soit une fréquence de tir des impulsions de 1,8 MHz, 

l’énergie d’une impulsion est de 39 nJ pour une puissance moyenne de 70 mW. Pour un 

facteur DR = 130, donc une fréquence de 417 kHz, et une puissance moyenne de 30 mW, 

l’énergie impulsionnelle est de 72 nJ. 

 

 

 

 λOP * fac 

SinθB = 
                 2* vac 

θB = angle de Bragg 
λOP = longueur d'onde du faisceau optique dans le vide (514.5 nm) 
fac = fréquence de l'onde acoustique (80 Mhz) 
vac  = vitesse de propagation de l'onde acoustique  
dans le cristal (617 m/s) 
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II.2.A.3. Méthode de caractérisation de la probabilité d’absorption 
 

D’une manière générale, l’émission de fluorescence d’un fluorophore à une longueur 

d’onde donnée dépend de sa section efficace d’absorption [89] et de l’énergie apportée 

(puissance de l’excitation). Pour une longueur d’onde d’irradiation donnée, la quantité de 

fluorescence émise (à rendement quantique constant) reflète l’efficacité de l’excitation et donc 

l’efficacité d’absorption avec une certaine probabilité. Sous l’effet de l’irradiation, plus la 

fluorescence diminue par photoblanchiment, plus l’absorption est considérée comme efficace. 

La cinétique d’extinction de la fluorescence émise reflèterait directement l’efficacité de 

l’excitation [170,171] en lien avec l’absorption. Dans ce travail, pour caractériser l’efficacité 

de l’excitation multiphotonique, nous avons étudié le photoblanchiment du Hoechst qui nous 

a permis de marquer les noyaux cellulaires au sein d’une tumeur (cf. $  II.1.A.1). 

 

La détection du signal de fluorescence, diaphragme confocal complètement ouvert 

(Airy 49,46, soit 600 µm), se fait au moyen d’un microscope confocal à balayage laser (TCS 

SP2-AOBS, Leica Microsystems) équipé d’un objectif x20/0.7 à sec (et du logiciel LCS 

version 15.37). Des séries de 10 images sont réalisées en fonction du temps (mode ‘xzt’, 

zoom x 5,99). Chaque image au format 512*512, avec une taille de pixel (x,z) 0,244*0,244 

µm est composée de deux acquisitions successives, avec un moyennage de ligne de 2. Un 

balayage de l’échantillon à 400 Hz implique un ∆t de 6525 ms entre 2 images.  

 

La projection des amplitudes du signal sur l’axe z pour chaque temps donne une 

fonction I(z) (Figure 13b). Pour chaque série d’images, une courbe K(z) reflète l’efficacité 

d’absorption du fluorophore, avec K le paramètre d’extinction de fluorescence calculé pour 

chaque z. Afin de comparer l’efficacité d’une impulsion, ces courbes (après division par le 

nombre d’impulsions pour une colonne de l’image) ont été normalisées (par impulsion) 

(Figure 13c). 

 

Les fonctions de répartition des courbes K(z) sont calculées par la relation                

F(p) = ∫0p f(z)dz, (Figure 13d), puis normalisées (palier à 100%) (Figure 13e). Ce protocole de 

traitement de données sera détaillé au paragraphe  III.1.B. 
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Figure 13 : Protocole de traitement d’images permettant la caractérisation de la probabilité d’absorption en 
profondeur suivant une excitation multiphoton. Etapes du traitement d'images allant de l'acquisition aux 
fonctions de répartition. (a) Détection en mode ‘xzt’ de la fluorescence du Hoechst (noyaux) au sein d’une 
tumeur. (b) Projections sur l’axe z des profils d’intensité pour chaque temps d’acquisition. (c) Calcul d’une 
constante d’extinction de fluorescence pour chaque valeur de z, K=f(z). Normalisation des constantes par le 
nombre d’impulsions ayant contribué à l’extinction de la fluorescence. (d) Tracé de la fonction de répartition 
obtenue en (c), puis normalisation des courbes pour que le palier soit égal à 100%. 

 

II.3.  Microscopie confocale 

Le microscope confocal à balayage laser (TCS SP2-AOBS, Leica Microsystems) 

permet un balayage de l’échantillon point par point au moyen d’un système de miroirs 

galvanométriques, vibrants en x et en y. Le déplacement en z, obtenu au moyen d’un quartz 

piézo-électrique permet de faire varier le plan de mise au point, c’est-à-dire le plan duquel 

émanent les photons de fluorescence collectés. L’enregistrement d’une série de coupes 

optiques plan par plan permet la reconstitution d’une image 3D. 

 

Le système se compose d’une unité informatique, d’un contrôleur de microscope, de 

trois lasers embarqués et de la tête confocale. Un logiciel a été spécialement développé pour 

l’utilisation de ce système, ainsi que les applications dédiées au SP2 AOBS de la société 

Leica Microsystems. 

 

Le système de détection comporte sept photomultiplicateurs de type R6357 

(Hamamatsu), permettant une réponse pour des longueurs d’onde allant de 185 à 900 nm. 

Quatre canaux de détection de fluorescence réglables en position et en largeur au niveau de la 

bande passante du détecteur sont disponibles. En effet, devant chaque détecteur se trouve une 

fente ajustable via deux moteurs. Pour la représentation du signal détecté, la possibilité 

t = 1 min 

z 

t 

t = 0 s 

a b

c 

d
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d’utiliser diverses LUT (Look Up Table) permet l’association d’une couleur à une amplitude, 

donc un codage et facilite la détection des phénomènes de saturation. 

 

On dispose de trois modes de détection différents : 

� Mode lumière transmise (1 photomultiplicateur). 

� Mode « descanned » (4 photomultiplicateurs) : la fluorescence traverse la tête 

confocale avant d’atteindre les PMs. 

� Mode « non descanned » (2 photomultiplicateurs) : les PMs détectent directement la 

fluorescence. 

 

Au niveau de l’acquisition, il existe différents modes selon les espaces sondés (xyz, 

xyt, xyλ…). Le gain et l’offset des détecteurs ainsi que la vitesse de balayage (400 Hz par 

défaut) sont ajustables. Les images obtenues sont de format 512x512 par défaut, et des séries 

de coupes sont générées en se déplaçant suivant l’axe vertical z, λ ou t.  

 

Pour l’acquisition des images en mode non descanné (NDD), nous avons utilisé un 

miroir dichroïque (515 nm) qui réfléchit les longueurs d’onde inférieures à 515 nm et 

transmet celles qui sont supérieures à cette limite. Afin de collecter le signal SHG réfléchi 

dans le sens inverse au rayon incident d’excitation, nous avons ajouté un filtre passe-bande 

400±25nm. La mesure du signal de fluorescence de l’Alexa 488 en mode NDD a été 

effectuée après passage du signal par un filtre passe-bande 525±25 nm (Figure 14). 
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Figure 14 : Schéma de principe de la détection en mode NDD. Le signal de fluorescence traverse dans un 
premier temps un filtre passe-bas 700 nm qui permet de rejeter le signal d’excitation (800nm). Puis un 
dichroïque à 515 nm permet de réfléchir les rayonnements présentant une longueur d’onde <  515 nm et 
laisse traverser les rayonnements de longueur d’onde > 515 nm. L’ajout de filtres avant les détecteurs  
NDD permet de sélectionner les bandes spectrales correspondant aux signaux d’intérêt. 

 

 

II.4.  FLIM (Fluorescence Lifetime Imaging Microscopy) 

 

La chaîne instrumentale utilisée dans ce travail pour la cartographie des durées de vie 

de fluorescence associe un oscillateur femtoseconde (Mira900-F, Coherent) pompé par un 

laser continu (Verdi 8 W, Coherent), un microscope confocal à balayage laser (TCS SP2 

Leica) et une carte électronique de comptage de photon unique TCSPC (SPC-730 TCSPC 

Imaging module, Becker & Hickl, Berlin). 

La technique de comptage de photon unique est basée sur l’idée que la distribution des 

probabilités de détection d’un seul photon à la suite d’une excitation reproduit la véritable 

distribution en fonction du temps de tous les photons émis. 
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Photomultiplicateur 

La carte électronique présente 4 fonctions principales (Comparaison, Synchronisation, 

Conversion Temps-Amplitude, Conversion analogique-numérique). Ses données d’entrée sont 

les pulses électroniques correspondant à la détection des photons émis par l’échantillon 

(photomultiplicateur), ainsi que les pulses de synchronisation correspondant à la détection 

d’un train d’impulsions laser (photodiode ultrarapide). En sortie de la carte, on dispose d’une 

adresse binaire correspondant au temps ∆t qu’a mis le premier photon à atteindre le PM. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 15 : Schéma de principe d’un système de comptage monophotonique. 

 
La méthodologie appliquée peut être résumée ainsi : 

� On excite l’échantillon à t0 et au même instant, on envoie un signal Start à un 

convertisseur temps-amplitude, qui commence à charger un condensateur. Ce signal est 

obtenu grâce à une photodiode rapide (un miroir semi transparent permet de dévier une partie 

du faisceau principal). L’échantillon excité émet des photons de fluorescence. 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 16 : Principe du convertisseur Temps-Amplitude. 
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� Dès qu’un photon est détecté par un photomultiplicateur, on envoie un signal stop 

sur le convertisseur temps-amplitude. L’impulsion émise alors par le convertisseur a une 

amplitude proportionnelle à la durée qui s’est écoulée entre les signaux Start et Stop. 

� La valeur de l’impulsion générée par ce convertisseur est stockée (mémorisation du 

temps écoulé entre les deux signaux). 

� Cette expérience est répétée un grand nombre de fois de manière à construire la 

distribution des instants d’arrivée de photons de fluorescence après l’impulsion. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 17 : Principe de construction de l’histogramme de distribution des instants d’arrivée de photons. 

 

La fonction de comparaison est assurée par différents éléments. Un comparateur sert à 

trier les impulsions amplifiées selon leur amplitude. Le bruit est éliminé grâce au réglage d’un 

seuil de tension. Un signal Stop est délivré lorsqu’une impulsion électronique est générée par 

le photomultiplicateur.  La détection se fait avec la méthode du « Zero Cross Point » (ZCP), 

ou passage à zéro. Cette technique repose sur un signal composé de la somme de deux 

signaux (le signal issu du photomultiplicateur et son homologue retardé et inversé). 
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Lors de ce passage à zéro (indépendant de l’amplitude du signal), un trigger émet une 

impulsion positive et constitue l’horloge de la bascule. Lors d’un front montant de cette 

bascule (détection d’un ZCP), si le pulse issu du PM a une valeur supérieure à la valeur seuil 

et ne correspond donc pas à du bruit), un signal Stop est généré. 

 

La fonction de synchronisation est assurée par une photodiode permettant de générer 

un signal Start corrélé à la localisation temporelle d’un pulse laser. Ici encore, la technique 

du ZCP est utilisée. Ce signal est dirigé vers le premier comparateur servant à éliminer le 

bruit. Quand l’amplitude des pulses de la photodiode est supérieure à un seuil bas, son signal 

de sortie ne sera pas nul. Le signal de la photodiode atteint également un second comparateur 

qui a pour fonction d’avertir de la présence de pulses d’amplitude trop importante. 

 

La fonction de conversion temps-amplitude est assurée par des composants tels un 

générateur de rampe, deux amplificateurs, quatre comparateurs et un circuit de contrôle. Dès 

l’activation du signal Start, le générateur de rampe génère une tension qui croît linéairement 

en fonction du temps. Deux comparateurs permettent de savoir si la tension est comprise entre 

deux bornes. Si elle l’est, le bloc fonctionnel de conversion analogique numérique est activé. 

Sinon, on remet l’ensemble à 0. Le troisième comparateur permet la remise à zéro de 

l’ensemble s’il n’y a pas eu de détection de photons pendant un temps imparti. Le dernier sert 

à ne pas convertir une valeur trop petite. 

 

 La fonction de conversion permet de transformer le signal issu du convertisseur 

temps-amplitude en données binaires qui sont ensuite stockées dans un registre mémoire. 

 

 Les paramètres de la carte sont ajustables au moyen d’une interface logicielle (SPCM, 

Becker&Hickl). Puis, le logiciel SPCImage permet une cartographie des durées de vie de 

fluorescence. En effet, la carte de comptage monophotonique étant couplée au scanner du 

microscope, chaque photon détecté peut être attribué à un pixel de l’image (128*128 pixels²). 

Par la suite, à chacun des pixels sera associée une courbe de déclin de fluorescence. Ce 

logiciel nous a permis l’ajustement des données expérimentales par des modèles de déclin de 

fluorescence mono ou multi exponentiel (1 à 3 composantes). Différentes options de codage 

couleur permettent d’attribuer aux pixels la valeur de l’une des constantes de déclin, son 

poids… 
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Figure 18 : L’interface du logiciel SPCImage permet d’attribuer à chaque pixel de l’image un déclin de 
fluorescence, puis après ajustement (mono, bi ou triexponentiel) des valeurs de durées de vie de 
fluorescence. L’image codée en couleur peut représenter les différents paramètres des ajustements 
(composantes du déclin, poids des composantes…). L’histogramme permet d’avoir la répartition des 
valeurs codées pour la région délimitée par les curseurs blancs. 

 

II.5.  SHG (Second Harmonic Generation) 

 

Les mesures de signal SHG ont été effectuées suite à une excitation MP à une 

longueur d’onde de 800 nm. Le signal d’excitation a été focalisé au moyen de différents 

objectifs dont les caractéristiques sont résumées dans le Tableau 2. 

 

Nous avons utilisé le photomultiplicateur normalement dédié à la réalisation d’image 

en lumière transmise sur le laser microscope confocal à balayage laser (TCS SP2-AOBS, 

Leica Microsystems) pour collecter la partie du signal SHG émise dans le sens de propagation 

du rayon incident. Les modifications apportées à la configuration de base ont été l’ajout de 

deux filtres ainsi que le remplacement du condenseur par un objectif (Figure 19). Un filtre 

passe-bande (400±25 nm) a permis de recueillir le signal spécifique SHG (400 nm) et un filtre 
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passe-bas (700 nm) a permis de stopper le faisceau d’excitation (800 nm) pouvant 

éventuellement traverser l’échantillon. Les objectifs de collection utilisés ont été les mêmes 

que ceux utilisés pour la focalisation du faisceau (cf.Tableau 2). 

 

   
Résolution 

(nm)     

  
Free Working 
Distance (µm) 

xy z NA 
Alpha 

(°) 

Profondeur 
de champ 

(µm) 

Angle SHG(°) = 
Alpha/racine(2) 

HC PL FLUOTAR 
10X 0,3 DRY 11 000 651 4 768 0,30 17 4,34 12 
HC PL APCS  
20X 0,7 DRY 590 279 768 0,70 44 0,70 31 
HCX APO L  
40X 0,8 W 3 300 244 821 0,80 37 0,75 26 

 

Tableau 2 : Caractéristiques des différents objectifs utilisés pour la focalisation du faisceau d’excitation et 
pour la collection du signal SHG. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 19 : Schéma de principe et optique de détection du signal SHG suite à une excitation multiphoton. 
Après une excitation multiphoton, un signal SHG est généré à exactement la moitié de la longueur d’onde 
d’excitation. Le diagramme de rayonnement SHG présente deux lobes principaux émis dans le sens du 
rayon incident. Le signal ainsi émis peut être collecté au moyen d’un objectif à grande ouverture 
numérique, au travers de filtres optiques adaptés. 

 
 

Photomultiplicateur 

Filtre Passe bande  
(Sélection de λi/2=400nm) 

Filtre passé Bas (700 nm) 
Rejet de λi (800nm) 

Objectif de Collection 

Objectif de 
Focalisation 

Faisceau 
d’excitation 
(λi = 800 nm) 

Echantillon 

Signal SHG 
(λi/2 = 400 nm) 



MATERIEL ET METHODES 

 60 

II.6.  Système de Macrofluorescence 

 

Un macroscope (Leica MacroFluoTM z6 APO A ; EL6000 120 W)) couplé à une 

source d’excitation (lumière blanche déportée) nous a permis l’observation des tumeurs 

entières. Une caméra CCD a permis de recueillir le signal de fluorescence. Les images des 

tumeurs ont été réalisées avec un objectif x1, un facteur de zoom de 0,57 et un temps 

d’exposition de 630 ms, puis stockées dans des matrices de (1392*1040 pixels). 

 

 Un dichroïque à 595 nm et deux filtres passe-bande (BP 560/40 nm et BP 645/75 nm) 

ont permis de sélectionner la longueur d’excitation et la plage spectrale de collection du signal 

correspondant au photosensibilisant (Foslip). 

 

II.7.  Méthodes d’analyse d’images SHG 

 

II.7.A. Méthode d’analyse d’images SHG – Analyse texturale 

 

Nous avons réalisé des mesures de signal SHG, donc provenant du collagène, au 

niveau de la MEC du cartilage, pour différents échantillons soumis à diverses contraintes 

environnementales (mécanique, biochimique). Des images de taille (87*87µm²) ont été 

enregistrées dans des matrices (512*512 pixels).  

 

Afin de mettre en évidence des différences de structures au niveau du réseau de 

collagène de la MEC, nous avons appliqué une méthode d’analyse de texture originale. Les 

méthodes d’analyse de texture ont déjà prouvé leur utilité en biologie, aussi bien sur des 

acquisitions IRM [172,173], que sur des images de microscopie confocale [174,175]. 

 

Notre choix s’est porté sur une analyse de texture par méthode statistique du 2nd ordre 

basée sur la dépendance spatiale et la probabilité de transition entre niveaux de gris de 2 

pixels (matrice de cooccurrence, paramètres de Haralick). La méthode que nous avons 

appliquée s’appuie sur différents paramètres qualitatifs et quantitatifs : neuf des paramètres 

proposés par Haralick ont été exploités [176]. Ils nous permettent d’obtenir des informations 
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concernant l’homogénéité des images (‘ASM’), leur contraste, la présence de structures 

linéaires (‘Correlation’) et la taille des éléments texturaux (‘IDM’) entre autres. Les images 

ont été normalisées de manière à ce que deux motifs texturaux identiques (mis à part 

l’intensité) présentent les mêmes paramètres. Nous avons également été vigilants par rapport 

à l’effet de saturation du signal SHG qui entraîne de grandes différences pour le calcul des 

paramètres texturaux, puisque les motifs peuvent apparaître élargis (cf. $  III.3).   
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Tableau 3 : Méthode de calcul des paramètres texturaux de Haralick, basée sur l’analyse des matrices de 
cooccurrence. 
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II.7.B. Méthode d’analyse d’images SHG – classification ACP 

 

Le nombre de paramètres que nous avons calculés à partir des images étant élevé, nous 

avons procédé à une Analyse en Composantes Principales (ACP) de nos données. L’objectif 

de cette méthode statistique est de pouvoir redimensionner l’espace des données pour en faire 

une représentation 2D. L’analyse ACP permet de déterminer l’espace bidimensionnel qui 

permettra de séparer au mieux les populations, en gardant le maximum d’informations par 

rapport aux données initiales. 

 

Tous les données ont été centrées et normalisées (soustraction de la moyenne puis 

division par l’écart type). En effet, les valeurs obtenues pour différents paramètres étant très 

différentes, et pour tenir compte de l’influence de chacun, il convient de procéder à cette 

étape. Dans le cas contraire, uniquement le paramètre présentant l’ordre de grandeur le plus 

important serait représenté. 

II.7.C. Logiciels utilisés pour le traitement d’images et les 
reconstructions 3D 

L’exploitation des données acquises a nécessité l’utilisation de différents logiciels : 

- LCS (Leica Confocal Software) : pour le tracé et l’exportation de spectres de 

fluorescence de ROIs sélectionnées manuellement. 

- SPC Image : pour les ajustements principalement en mode biexponentiel des courbes 

de déclin de fluorescence et le codage couleur des images en durée de vie. 

- Excel : pour l’ajustement linéaire des courbes de photoblanchiment lors de l’étude du 

Cavity Dumper. 

- Microcal Origin : pour la superposition des courbes et les représentations graphiques. 

- Edit3D : pour les reconstructions 3D et l’amélioration de la qualité des images au 

moyen de filtres et d’ajustement de brillance ou de contraste. 

- ImageJ : pour le tracé de profils au travers de fibres de collagène, ou des parois 

artérielles, pour la superposition des images. 

- Matlab : pour le calcul des paramètres texturaux d’images SHG, les analyses ACP, les 

colocalisations, les simulations de probabilité d’absorption et de rayonnement optique. 

- Autocad : pour les représentations schématiques des zones de collection des différents 

objectifs. 
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III. RESULTATS et DISCUSSION 

III.1.  Conditions d’excitation Multiphoton – Cavity Dumper 

 
L’excitation MP dépend fortement des propriétés des impulsions femtosecondes 

utilisées, en particulier du confinement spatial de l’énergie impulsionnelle pour laquelle on 

détermine la puissance crête. Dans cette expérience, deux systèmes nous ont permis de 

moduler cette énergie et d’étudier l’efficacité d’absorption dans un processus linéaire 

d’absorption MP. 

 

Le premier (Cavity Dumper) nous a permis de confiner temporellement l’énergie par 

réduction de la fréquence de tir initiale sur une plage comprise entre 1,8 MHz (DR30) et    

417 kHz (DR130), et ainsi de moduler l’énergie impulsionnelle (35 à 75 nJ). Nous avons pu 

constater que l’énergie d’une impulsion augmente avec la diminution de la fréquence de tir, 

alors que la puissance moyenne du faisceau laser diminue, conformément aux données du 

fabricant. 

 

Le second système de modulation est un modulateur électrooptique (EOM ). Avec ce 

système, la fréquence de tir reste constante (76 MHz) et l’augmentation de l’énergie 

impulsionnelle est proportionnelle à l’augmentation de la puissance moyenne. 

 

Le phénomène de fluorescence est un processus qui nécessite l’absorption de photons : 

le spectre d’excitation doit être compatible avec le spectre d’absorption des molécules. La 

quantité de fluorescence émise dépend fortement de la section efficace d’absorption des 

molécules et des paramètres d’excitation. La probabilité d’absorption MP est reliée de 

manière quadratique avec l’énergie impulsionnelle [86] : 

 na ≈ δ2 Pave² *[2∏(NA²)/(2hc λ)]²/ τp fp² ; 
2

2

2

2 ( )²
( )²

2
avea

p p

P NA
n

hcf

δ π
λτ

≈  

avec δ2  la  section efficace d’absorption de la molécule fluorescente (GM,                   

1 GM = 10-58 [m4.s.photons-1]), Pave la puissance moyenne du faisceau laser (W), 

NA l’ouverture numérique de l’objectif, τp la largeur du pulse laser (s), fp la fréquence de tir 

des impulsions laser (Hz), h la constante de Planck (6,626.10-34 J.s), c la célérité (3.108 m.s-1) 

et λ la longueur d’onde du faisceau d’excitation. 
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La restitution de l’excédent d’énergie des états excités à l’environnement sous forme 

d’une émission de fluorescence est affectée par de nombreux paramètres environnementaux, 

et peut être caractérisée par des constantes de désactivation des états excités, dont la constante 

de photoblanchiment. Puisque la probabilité d’absorption n’a pu être mesurée directement par 

le spectre d’excitation, nous avons étudié le photoblanchiment en supposant que ce 

phénomène reflète l’efficacité d’excitation.  

 

Pour ces expériences, des noyaux de tumeurs de souris ont été marqués avec du 

Hoechst, dont la section efficace d’absorption est de δ2 ≈ 10-2 GM ≈  10-60 [m4.s.photons-1] 

[89]. Des séries d’images en mode ‘xzt’, avec une excitation MP à 800 nm, un objectif x20 

(NA=0,7) ont été acquises pour différentes énergies impulsionnelles. Etant donné qu’après 

chaque acquisition la fluorescence du marqueur a diminué par processus de 

photoblanchiment, une seconde mesure n’a pu être effectuée au niveau de la même zone et 

nous avons supposé une distribution homogène des noyaux au sein de la tumeur. La 

procédure d’acquisition et de traitement des images a été explicitée dans la partie ‘Matériel et 

Méthodes’ au paragraphe  II.2.A.3 page 51 

 

III.1.A.  Caractérisation de l’énergie impulsionnelle – Cavity Dumper et 
EOM 

III.1.A.1.  Cavity Dumper 
 

Dans un premier temps, nous avons caractérisé les impulsions obtenues en sortie de 

Cavity Dumper (Système prêté par l’IBL, Lille, L. Héliot). Le paramètre réglable par ce 

module, le DR (Divison Ratio) permet de diviser la fréquence initiale du faisceau laser F 

(54,3 MHz) par sa valeur. Nous avons pu vérifier cela en utilisant la carte de comptage en 

mode ‘oscilloscope’ et ‘single’, en mesurant le temps entre deux pulses lasers. La 

comparaison des mesures de la période avec les données attendues nous a permis de valider 

les données du constructeur pour une plage de DR s’étendant de 20 à 70. Pour des DR 

supérieurs, nous n’avons pu effectuer ces mesures, puisque la plage accessible au moyen du 

logiciel SPCM ne permettait plus d’observer deux pulses successifs (temporellement trop 

éloignés). 
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Figure 20 : Mesure de la fréquence de tir des impulsions laser en sortie de Cavity Dumper. (a) La période 
entre deux pulses est de 368 ns, correspondant à une fréquence de 2,7 MHz (DR20) soit (54,6 MHz/20).  
(b) La comparaison de la période mesurée à la valeur attendue nous a permis de valider les données du 
constructeur.  

 

La fréquence de tir des impulsions laser est de F=54,3 MHz/DR, avec une période du 

signal d’excitation T=1/F. On peut approximer l’énergie impulsionnelle par E = Pmoy * T = 

PCrête * τ, avec Pmoy, la puissance moyenne du faisceau laser, PCrête la puissance crête d’une 

impulsion, et τ la largeur d’une impulsion, supposée ici constante à 150 fs. 

 

Conformément aux indications du constructeur, plus la fréquence de tir diminue, plus 

la puissance crête ainsi que l’énergie des impulsions augmentent (Figure 21 et Figure 22). Il 

en résulte que pour la gamme de fréquence utilisée, les impulsions générées présentent une 

énergie comprise entre 35 et 75 nJ (Figure 22). 
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Figure 21 : Représentation de la puissance Moyenne et de la puissance Crête du faisceau laser en fonction 
de la fréquence de tir (réduite au moyen du Cavity Dumper). Conformément aux données du 
constructeur, la diminution de la fréquence de tir des impulsions s’accompagne d’une diminution de la 
puissance moyenne du faisceau et d’une augmentation de la puissance Crête des impulsions. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 22 : Représentation de l’énergie d’une impulsion en fonction de la fréquence de tir des impulsions 
(réduite au moyen du Cavity Dumper). Plus la fréquence diminue, plus l’énergie impulsionnelle croît. 
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III.1.A.2.  EOM 
 
Pour l’EOM, la Puissance Crête des impulsions est proportionnelle à la puissance 

moyenne du faisceau laser, puisque la largeur d’une impulsion et la cadence de tir sont 

constantes. Ainsi, 

E = Pmoy * T = Pmoy /F = Pmoy / 76e6 =  PCrête * τ et  

PCrête = Pmoy * T/ τ  = 87,7e3 * Pmoy 

Le réglage de l’EOM s’effectue en réglant les paramètres de Gain et d’Offset après 

calibration. Pour un Offset donné, la puissance varie sinusoïdalement en fonction du Gain. 

Pour nos mesures, nous avons modulé la puissance moyenne du faisceau de 30 à 193 mW 

avec ce module, pour obtenir des impulsions d’énergie comprise entre 395 pJ et 2,5 nJ et de 

Puissance Crête de 20 kW au maximum (Figure 23). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 23 : Représentation de la puissance Moyenne, de la puissance Crête et de l’énergie impulsionnelle 
du faisceau d’excitation modulé au moyen de l’EOM, en fonction des paramètres de Gain et d’Offset de 
l’EOM.  
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A puissance moyenne égale (de 30 à 70 mW), un facteur d’environ 40 est noté entre 

l’énergie d’une impulsion obtenue par modulation du faisceau au moyen de l’EOM (395 pJ à 

1 nJ) et diminution de la fréquence par Cavity Dumper (40 à 70 nJ) (Figure 24). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 24 : Représentation des énergies impulsionnelles obtenues avec l'EOM et le Cavity Dumper en 
fonction de la puissance Moyenne du faisceau d’excitation. A puissance moyenne équivalente, l’énergie 
atteinte lors d’une modulation avec le Cavity Dumper est environ 40 fois plus élevée qu’avec l’EOM. 

 

III.1.B.  Photoblanchiment - Méthode d’analyse (Exemple pour une 
condition expérimentale) 

 
Ce paragraphe va permettre de détailler la méthode d’analyse d’image appliquée à une 

série, c'est-à-dire pour une condition d’énergie impulsionnelle donnée (Cavity Dumper, 

DR30, F = 1,8 MHz, Energie d’une impulsion : 39 nJ). 

 

III.1.B.1.  Profils d’intensité de fluorescence 
 
Chaque série temporelle est constituée de 10 images ‘xz’. Une projection sur l’axe z 

est effectuée pour chaque image, c'est-à-dire que nous obtenons au total 10 profils par série 

(chacun correspondant à un temps).  
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Figure 25 : Images de noyaux tumoraux marqués au Hoechst, en profondeur (mode ‘xz’) (a) à t=0s et (b) 
t=1 min. Les profils d’intensité de fluorescence (c) sont tracés en projetant l’intensité du signal suivant 
l’axe z pour t=0 s, 26 s et 52 s.  

 
L’observation des profils projetés suivant l’axe z montre la diminution de fluorescence 

au cours du temps (Figure 25). Cette baisse semble plus marquée au niveau des zones proches 

de la surface de l’échantillon. Si le photoblanchiment est plus important près de la surface, 

l’efficacité d’excitation est donc plus importante à cet endroit, dans la mesure où il n’y a pas 

de contribution des interfaces. 

III.1.B.2.  Détermination du paramètre cinétique – Constante de 
Photoblanchiment 

 
Pour chaque profondeur donnée, le paramètre cinétique d’extinction de fluorescence. 

est mesuré sur 10 points (1 point par temps). L’évolution d’intensité peut être ajustée de 

manière linéaire décroissante. La pente de l’ajustement linéaire ainsi calculée est un paramètre 

cinétique (d’unité 1/s), caractérisant la vitesse de l’extinction de fluorescence à la profondeur 

donnée. 

 

Ce paramètre ne dépend pas de l’intensité initiale de fluorescence, et pour une 

meilleure visualisation, nous avons normalisé les courbes (Maximum = 1). 
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Figure 26 : Les courbes de déclin de fluorescence suite au photoblanchiment sont ajustées linéairement et 
le graphique représente ces courbes d’ajustement pour des déclins mesurés à une profondeur z= 34µm et 
z= 54µm. 

 

 
La Figure 26 représente les déclins de l’intensité de fluorescence mesurés à deux 

profondeurs différentes (z=34 µm et z=54 µm). Les données expérimentales sont ajustées par 

des droites de pentes respectives -2,04e-3 s-1 (z=34 µm) et -1,10e-3 s-1  (z=54 µm). L’écart entre 

les données expérimentales et la courbe d’ajustement caractérisée par E = ∑(|résidus|) / 

∑(photons exp) est < 1% dans les 2 cas. Plus la valeur de la pente est élevée en valeur 

absolue, plus l’effet du photoblanchiment est marqué. 

 

L’étape suivante consiste à calculer les ajustements linéaires pour chaque valeur de z 

(profondeur). Les courbes représentatives des constantes de photoblanchiment en fonction de 

la profondeur sont lissées. Le principe du lissage consiste à calculer des moyennes mobiles 

sur 50 Pixels (soit 12 µm).  

 

La partie de la courbe la plus intéressante est celle présentant des pentes d’ajustement 

négatives. Pour la série étudiée dans ce paragraphe, on obtient le graphe présenté sur la Figure 

27 qui reflète bien la distribution des cinétiques de photoblanchiment en fonction de la 

profondeur. 
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Figure 27 : Une constante de photoblanchiment est calculée pour chaque profondeur. 

 

III.1.B.3.  Normalisation par impulsion 
 
Puisque la fréquence de tir des impulsions est un paramètre variable dans cette 

expérience, pour comparer l’effet de l’énergie d’une impulsion, il convient de normaliser les 

données. En effet, les cinétiques sont mesurées pour X impulsions (nombre d’impulsions pour 

une colonne de l’image, soit 512 pixels), autrement dit, X impulsions ont contribué à éteindre 

la fluorescence. L’effet d’une impulsion unique est obtenu en divisant la constante de 

photoblanchiment par X. 

 

Pour calculer les paramètres de normalisation, nous avons tenu compte de la vitesse de 

balayage d’une ligne (400 Hz), d’où le temps de balayage de 2,5 ms et le temps pour un pixel 

de 4,9 µs. Le nombre d’impulsion pour une colonne de l’image pour chaque condition 

expérimentale est présenté dans le Tableau 4. 
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  DR Cavity Dumper 
  

EOM 
30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 

Nombre d’impulsions 
pour 512 pixels  

(1 colonne) 
190 669 4 541 3 406 2 725 2 270 1 946 1 703 1 514 1 362 1 238 1 135 1 048 

Fréquence de tir des 
impulsions (Hz) 76,0E+6 1,8E+6 1,4E+6 1,1E+6 905,0E+3 775,7E+3 678,8E+3 603,3E+3 543,0E+3 493,6E+3 452,5E+3 417,7E+3 

  

Tableau 4 : Calcul des paramètres de normalisation des cinétiques de photoblanchiment.  

 

 

 

  DR30-1 DR40-1 DR50-1 DR60-1 DR70-1 DR80-1 DR90-1 DR100-1 DR110-1 DR120-1 DR130-3 

P lue (W) 21,0E-3 19,0E-3 15,0E-3 13,0E-3 12,0E-3 12,0E-3 12,0E-3 10,0E-3 10,0E-3 9,0E-3 9,0E-3 

Puissance Moyenne Effective (W) 70,0E-3 63,3E-3 50,0E-3 43,3E-3 40,0E-3 40,0E-3 40,0E-3 33,3E-3 33,3E-3 30,0E-3 30,0E-3 

Puissance Crête (calculée) (W) 257,8E+3 311,0E+3 306,9E+3 319,2E+3 343,8E+3 392,9E+3 442,0E+3 409,2E+3 450,2E+3 442,0E+3 478,8E+3 
Energie d’une Impulsion  
(calculée) (J) 38,7E-9 46,7E-9 46,0E-9 47,9E-9 51,6E-9 58,9E-9 66,3E-9 61,4E-9 67,5E-9 66,3E-9 71,8E-9 

Fréquence de Tir (Hz) 1,8E+6 1,4E+6 1,1E+6 905,0E+3 775,7E+3 678,8E+3 603,3E+3 543,0E+3 493,6E+3 452,5E+3 417,7E+3 

Période (s) 552,5E-9 736,6E-9 920,8E-9 1,1E-6 1,3E-6 1,5E-6 1,7E-6 1,8E-6 2,0E-6 2,2E-6 2,4E-6 

 

Tableau 5 : Caractérisation en Puissance et Energie du faisceau d’excitation en fonction de la fréquence de tir en sortie du Cavity Dumper. Puissance moyenne 
(mesurée), Puissance Crête (calculée), Energie impulsionnelle (calculée). 
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III.1.B.4.  Intérêt des fonctions de répartition pour la comparaison 
des courbes 

 
Soit Φ(z) la fonction représentant la constante cinétique de Photoblanchiment en 

fonction de la profondeur (z). La fonction de répartition de Φ(z) est calculée par la relation : 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 28 : Représentation des fonctions de répartition de différentes gaussiennes et intérêt pour la 
comparaison des courbes. Le taux d’accroissement des fonctions de répartition reflète la largeur à mi-
hauteur des gaussiennes. La valeur finale des fonctions de répartition reflète l’intégrale sous les courbes 
gaussiennes. Le pic gaussien se retrouve à la position pour laquelle la fonction de répartition n vaut 50%. 

 
Les fonctions de répartition de la Figure 28 ont été tracées pour des courbes 

gaussiennes (intégrale = 1). Trois courbes centrées sur la même valeur, mais présentant des 

largeurs à mi-hauteur différentes seront discriminables par leurs fonctions de répartition. Plus 

la largeur à mi-hauteur est faible, plus la fonction de répartition est « raide ». Le décalage de 

la valeur sur laquelle le pic est centré entraîne un décalage de la fonction de répartition. Dans 

le cas d’une gaussienne (normalisée), la position du pic correspond à l’abscisse pour laquelle 

F(p) = 0,5.  

 

L’application de la notion de Fonction de répartition se révèle intéressante pour l’étude 

des constantes de photoblanchiment en fonction de la profondeur. En effet F(p) permet de 

comparer à la fois :  

- L’intégrale sous la courbe représentative de Φ(z), reflétant l’efficacité d’excitation de 

l’échantillon  et qui correspond à la valeur finale de F(p). 

    p 

F(p) = ∫0 Φ(z)dz 
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- La cinétique de photoblanchiment la plus rapide, reflétant l’efficacité maximum 

d’excitation et sa profondeur : plus la pente de la fonction de répartition est élevée, plus la 

cinétique sera rapide. 

- La profondeur de confinement si on regarde à quelle profondeur F(p) a atteint 95% 

de sa valeur finale. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 29 : Fonctions de répartition des courbes représentant la cinétique de photoblanchiment 
(normalisée par impulsion) en fonction de la profondeur pour deux séries différentes. Série 1 : DR30, 1,8 
MHz, Energie d’une impulsion : 39 nJ. Série 2 : DR80, 679 kHz, Energie d’une impulsion : 59 nJ. La 
valeur finale de la fonction de répartition est beaucoup plus importante lorsque l’énergie impulsionnelle 
est plus élevée, suggérant un photoblanchiment plus intense. 

 
La Figure 29 permet de comparer deux fonctions de répartition obtenues pour deux 

séries temporelles correspondant à des énergies impulsionnelles différentes : une série 

mesurée avec un DR de 80 (soit une énergie par impulsion de 59 nJ) et une série mesurée 

avec un DR de 30 (soit une énergie par impulsion de 39 nJ). 

 

Soient F30(x) et F80(x) les fonctions de répartition des séries acquises avec 

respectivement un DR de 30 et un DR de 80. A une profondeur de 100µm, F30(x=100e-6) < 

F80(x=100e-6). Pour une impulsion, l’efficacité d’excitation est environ 4 fois plus importante 

pour DR80. Par ailleurs, la pente de F80 est plus élevée en valeur absolue que celle de F30 ce 

qui signifie que  l’efficacité d’excitation dans la zone de confinement est meilleure dans le cas 

où le DR est le plus élevé (fréquence de tir des impulsions plus faible) et l’énergie d’une 

impulsion plus élevée. 
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 Pour bien visualiser les profondeurs de confinement, il faut normaliser les fonctions 

de répartition (valeur de F(∞) = 1 = 100%). F30(x) atteint 95% de sa valeur finale à une 

profondeur de 37 µm alors que F80(x) atteint 95% de sa valeur finale à une profondeur de 31,5 

µm (Figure 30).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 30 : Fonctions de répartition normalisées à F(∞) = 1 des courbes représentant la cinétique de 
photoblanchiment (normalisée par impulsion) en fonction de la profondeur pour deux séries différentes. 
Série 1 : DR30, 1,8MHz, Energie d’une impulsion : 39 nJ. Série 2 : DR80, 679 kHz, Energie d’une 
impulsion : 59 nJ. 

 

 

En combinant les informations obtenues à partir des fonctions de répartition des 

constantes de photoblanchiment en fonction de la profondeur, il résulte que pour une 

impulsion d’énergie plus élevée (DR80), l’excitation est plus confinée et de meilleure 

efficacité dans la zone de confinement. 

 

Cette étape de traitement d’images a ensuite été appliquée pour toutes les acquisitions 

obtenues en modulant l’énergie impulsionnelle de  35 à 75 nJ au moyen du Cavity Dumper et 

de 395 pJ à 1 nJ avec l’EOM. La comparaison des résultats obtenus fait l’objet du paragraphe 

suivant. 
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III.1.C.  Cinétique de photoblanchiment et profondeur d’analyse sur des 
noyaux 

 
Ces expériences visent à relier les constantes d’extinction de fluorescence du Hoechst 

(marquage de noyaux de tumeur), la probabilité d’absorption MP et la profondeur d’analyse 

atteinte, pour des impulsions ayant des énergies différentes (EOM – Cavity Dumper).  

 

Avant la normalisation des courbes de photoblanchiment en profondeur, l’efficacité 

des impulsions obtenues avec l’EOM paraît 2 fois plus élevée ( 

Figure 31a), sachant qu’à 76 MHz, 40 fois plus d’impulsions sont générées qu’à 1,8 

MHz (DR30). Pour les deux systèmes, la constante de photoblanchiment est directement 

reliée à l’énergie délivrée par une impulsion, ce qui en rend nécessaire la normalisation par 

impulsion ( 

Figure 31). Il en ressort que plus l’énergie par impulsion augmente, plus la probabilité 

maximale d’absorption dans le volume de confinement est élevée avec un risque éventuel de 

saturation. 

 

 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

 

Figure 31 : Cinétiques de photoblanchiment pour des puissances variables de 188pJ à 2,5nJ (EOM) puis 
de 35 à 75 nJ  (Cavity Dumper) – (a) Courbes non normalisées (b) Courbes normalisées par impulsion 

 

III.1.C.1.  Fonctions de répartition 
 

Nos résultats montrent que pour les mesures avec l’EOM, plus l’énergie d’une 

impulsion est élevée, plus la valeur finale de la fonction de répartition augmente en 

conséquence du photoblanchiment observé sur les noyaux. La tendance est identique lorsque 
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l’énergie est concentrée temporellement au moyen du Cavity Dumper, avec des valeurs 

finales des fonctions de répartition 30 fois plus élevées (Figure 32). 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 32 : Fonctions de répartition pour les différentes séries de mesures réalisées avec (a) l’EOM et (b) 
le Cavity Dumper. Dans les deux cas, plus l’énergie impulsionnelle augmente, plus la valeur finale de la 
fonction de répartition augmente, suggérant un photoblanchiment total plus intense. Les valeurs atteintes 
avec le Cavity Dumper (b) sont environ 40 fois plus importantes qu’avec l’EOM (a). 
 

III.1.C.2.  Fonctions de Répartition normalisées par impulsion  
 

Les deux systèmes de modulation de l’énergie d’une impulsion laser donnent lieu à 

des fonctions de répartition (i.e. de la constante de photoblanchiment) d’allures différentes 

pour des profondeurs allant de 0 à 100 µm (Figure 33).  

 

Avec l’EOM, plus l’énergie mise en œuvre augmente, moins la vitesse initiale de la 

fonction de répartition est importante, le photoblanchiment étant bien réparti sur toute la 

profondeur de manière progressive.  

 

Avec le Cavity Dumper, plus l’énergie impulsionnelle augmente (DR faibles), plus la 

pente de la fonction de répartition est élevée, en particulier pour une profondeur inférieure à 

40 µm. Cela signifie que le photoblanchiment serait plus important dans les zones les plus 

proches de la surface de l’échantillon.  

 

Ainsi pour une profondeur de 40 µm, selon la Figure 33, le cumul des constantes de 

photoblanchiment vaut 0,62 pour une énergie E de 395 pJ (EOM 30 mW), 0,34 pour E=2,5 nJ 

(EOM 193 mW), 0,75 pour  E=46 nJ (CD-DR40-63 mW), 0.99 pour E=61 nJ (CD-DR100-33 

Augmentation de 
l’énergie - EOM 

Augmentation de l’énergie – 
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mW). La profondeur d’illumination pour laquelle 95% du photoblanchiment est mesuré vaut 

86 µm pour E=395 pJ (EOM 30 mW), 112 µm pour E=2,5 nJ (EOM 193 mW), 77 µm pour  

E=46 nJ (CD-DR40-63 mW), 23 µm pour E=61 nJ (CD-DR100-33 mW). 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 33 : Fonctions de répartition (normalisées telles que la valeur maximale soit égale à 1) des 
constantes de photoblanchiment en fonction de la profondeur. Le taux d’accroissement obtenu pour les 
mesures réalisées avec le Cavity Dumper est plus élevé, suggérant un fort photoblanchiment en surface de 
l’échantillon. Avec l’EOM, le photoblanchiment est plus homogène en profondeur au sein de l’échantillon. 

 

III.1.D.  Probabilité d’absorption multiphoton 

III.1.D.1.  Simulation de la probabilité d’absorption  
 

Pour le calcul des probabilités d’absorption MP 
2

2

2

2 ( )²
( )²

2
avea

p p

P NA
n

hcf

δ π
λτ

≈
 
 [86], des 

paramètres peuvent être considérés constants pour la simulation : δ2=10-2 GM≈10-60 

[m4.s.photons-1], section efficace d’absorption du Hoechst, τp=150 fs la largeur d’une 

impulsion,  NA=0.7 l’ouverture numérique de l’objectif, h=6,626.10-34 J.s, c=3.108 m.s-1 et 

Profondeur (µm) 
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λ=800 nm la longueur d’onde du faisceau d’irradiation. Pour les mesures avec l’EOM, fp est 

constant à 76 MHz, et Pave compris entre 30 et 193 mW. fp varie de 418 kHz à 1,8 MHz et Pave 

de 30 à 70 mW lors des mesures avec le Cavity Dumper. 

 

Une simulation numérique à l’aide du logiciel Matlab (Figure 34) montre que la 

probabilité d’absorption du fluorophore reste (en théorie) inférieure à 1 pour les mesures 

EOM pour nos conditions expérimentales (fréquence constante à 76 MHz).  

 

En revanche, pour les conditions du Cavity Dumper la probabilité d’absorption sera 

très supérieure à 1 quel que soit le DR, donc la fréquence de tir des impulsions. Les mesures 

avec le Cavity Dumper ont été réalisées pour des Puissances moyennes de 30 à 70 MW et des 

fréquences < 2 MHz. On atteint donc un effet de saturation de l’absorption multiphoton 

(probabilité >> 1), comme le montre la Figure 34. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 

 
 
 
 
 

Figure 34 : Probabilité d’absorption multiphoton en fonction de la puissance moyenne et de la fréquence 
de tir des impulsions. En modulant le faisceau d’excitation au moyen de l’EOM (a) la probabilité 
d’absorption théorique reste très inférieure à 1. La modulation au moyen du Cavity Dumper (Pmoy 
variable de 30 à 70 mW, fréquence de tir < 2 MHz) entraîne une probabilité théorique toujours supérieure 
à 1 pour nos conditions d’acquisition. 

 

III.1.D.2.  Seuils de saturation 
 

Le phénomène de saturation apparaît lorsque la probabilité d’absorption est supérieure 

à 1, ce qui correspond à une énergie par impulsion supérieure à 10 nJ. Donc, pour une 

Cavity Dumper 

EOM 

a b 
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fréquence fixée, on peut calculer la puissance moyenne à partir de laquelle la saturation 

apparaîtra (Figure 35). De même, pour une puissance moyenne donnée, la saturation sera 

atteinte à une fréquence limite. Ainsi, pour les mesures réalisées avec l’EOM, à fréquence 

constante de 76 MHz, le phénomène de saturation commencerait à apparaître pour une 

puissance moyenne de 800 mW (>> puissances expérimentales). Si l’on souhaite travailler 

avec une puissance moyenne de 20 mW, la fréquence des impulsions doit être supérieure à 2 

MHz.  

 

Avec le Cavity Dumper, soit une fréquence de tir < 2 MHz, pour ne pas arriver à 

saturation, la puissance moyenne aurait due être inférieure à 25 mW. Or les mesures ont été 

réalisées avec des Pmoy variables de 30 à 70 mW. 

 

Dans nos conditions expérimentales avec la modulation par EOM, le seuil de 

saturation n’est jamais atteint. Avec le Cavity Dumper, les conditions d’absorption 

apparaissent fortement saturées. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 35 : Seuils de saturation (probabilité d’absorption=1) en fonction de la fréquence de tir des 
impulsions laser et de la puissance moyenne du faisceau. (a) La modulation avec l’EOM (fréquence de tir 
constante à 76MHz et Puissance moyenne < 200 mW) n’entraîne pas de conditions de saturation. (b) Avec 
nos conditions expérimentales lors de l’utilisation du Cavity Dumper (30 mW < Puissance moyenne < 70 
mW), le phénomène de saturation est effectif. (c) Avec le Cavity Dumper (fréquence <2 MHz), il aurait fallu 
travailler avec une Puissance moyenne inférieure à 25 mW pour ne pas arriver à saturation. 
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III.1.D.3.  Confrontation des résultats expérimentaux et théoriques 
 
Comme nous avons mesuré la puissance moyenne du faisceau d’excitation MP pour 

chacune des conditions expérimentales, nous pouvons comparer l’efficacité maximale 

d’absorption nexp avec la probabilité d’absorption théorique nth, en traçant n en fonction de 

Pmoy ou Pcrête (Figure 36). Pour obtenir nexp en fonction de nos données, nous avons divisé la 

valeur de la pente d’ajustement la plus élevée en valeur absolue par deux, puisque les images 

sont réalisées à partir de deux acquisitions accumulées, puis par la taille d’un pixel (2,44 

µm²). Ainsi, nexp = (-Pente Min / (2*2,44e-6)). Nous avons supposé que le phénomène de 

photoblanchiment était identique lors des deux balayages successifs de l’image. 

 

Avec l’EOM, la probabilité d’absorption 2-Photons mesurée sur les données 

expérimentales varie de 0.001 à 0.1 et demeure proche de la théorie, en particulier pour les 

faibles puissances moyennes. L’utilisation du Cavity Dumper met en œuvre des puissances 

crête beaucoup plus importantes, avec des probabilités d’absorption supérieures à 1 quelle que 

soit la fréquence de tir (1,8 à 1,4 MHz, 3,7 à 452 kHz) mais très inférieures aux valeurs 

théoriques attendues (217 à 1,4MHz, 440 à 452 kHz). Un possible effet de saturation permet 

peut-être d’expliquer ce facteur 100 entre les données théoriques et expérimentales pour le 

Cavity Dumper, et l’écart pour les puissances élevées de l’EOM. 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 36 : Probabilité d'absorption multiphoton (théorie – expérience) en fonction de (a) (Puissance 
Moyenne)² puis (b) (Puissance Crête)². Les mesures expérimentales restent proches des attentes théoriques 

a b 
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à puissance crête faible, pour la modulation avec l’EOM. En revanche, lors de l’utilisation du Cavity 
Dumper, les mesures sont inférieures aux données attendues. 

 
Un ajustement linéaire des données expérimentales en fonction de (Pcrête )² permet de 

déterminer une valeur plus exacte de δ2 ≈ 0,8.10-2 GM ≈  0,8.10-60 [m4.s.photons-1]). 

 

III.1.E.  Profondeur d’irradiation 

 
Les résultats montrent que la concentration temporelle de l’énergie, par réduction de la 

fréquence de tir des impulsions, ne nous a pas permis d’imager avec une profondeur d’analyse 

supérieure qu’avec des impulsions moins énergétiques (Figure 37). Cependant, à puissance 

moyenne égale, l’ordre de grandeur de la distance atteinte est identique (Données obtenues 

après normalisation par le nombre d’impulsions). Cela implique qu’avec un nombre réduit 

d’impulsions, le Cavity Dumper est aussi efficace que l’EOM en terme de profondeur 

d’illumination.  

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

a b 

c 
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Figure 37 : Profondeur d'analyse en fonction de (a-b) la Puissance moyenne d’excitation, puis (c) de 
l'énergie d'une impulsion. Les profondeurs atteintes sont équivalentes quel que soit le système de 
modulation utilisé (EOM ou Cavity Dumper).  
 

En théorie,  la fluorescence générée décroît exponentiellement avec la profondeur 

suivant la loi : F α [Pav*exp(-z/ls
(ex) )]², avec Pav la puissance moyenne à la surface de 

l’échantillon, z la profondeur et ls
(ex) la longueur de diffusion à la longueur d’onde 

d’excitation. En conséquence, la profondeur maximale atteinte varie de la manière suivante : 

zmax ≈ ls
(ex) *ln[α * Pmoy * √(Φ(zmax)*T/τ)], avec Φ la fraction de photons de fluorescence 

détectée, T la période du signal d’excitation, τ la largeur d’une impulsion et α un paramètre 

dépendant des propriétés intrinsèques du fluorophore et du système de détection  [73]. 

 

Pour nos mesures avec l’EOM ou le Cavity Dumper, puisque nous avons utilisé le 

même système de détection, le même échantillon et le même fluorophore, nous pouvons en 

première approximation considérer  α,  Φ(zmax) et ls
(ex) (ls

(800 nm)) comme des constantes. De 

même la largeur d’une impulsion τ est considérée invariable et égale à 150 fs.  Pour les 

mesures avec l’EOM, la période du signal impulsionnel d’excitation est T = (1/76e6) ≈ 13 ns, 

et le seul paramètre variant est Pmoy. Pour les mesures réalisées au moyen du Cavity Dumper, 

nous avons modulé à la fois Pmoy et T. 

 

Pour nos simulations, nous avons dans un premier temps fixé arbitrairement les 

paramètres supposés constants, soit ls
(800 nm) = 50 µm, Φ(zmax)  = 1 et  α = 1. 

 

Nous pouvons constater que lorsque le faisceau d’excitation est modulé avec l’EOM, 

zmax croît avec l’augmentation de la puissance moyenne du laser. Avec le Cavity Dumper, la 

puissance moyenne du faisceau diminue lorsque la période du signal augmente. Comme ces 

paramètres évoluent en sens inverse, nous nous sommes basés sur nos mesures 

expérimentales de puissance moyenne en fonction de la période pour calculer zmax. Nous 

pouvons constater que malgré la diminution de la puissance moyenne du faisceau 

d’excitation, la profondeur d’irradiation reste constante (compensée par l’augmentation de la 

période du signal impulsionnel). A puissance moyenne équivalente de 50 mW, l’utilisation du 

Cavity Dumper devrait permettre une irradiation deux fois plus profonde que la modulation 

par l’EOM (Figure 38). 
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Figure 38 : Evolution de la profondeur maximale d’irradiation (valeurs théoriques calculées) atteinte 
lorsque le faisceau d’excitation est modulé avec l’EOM ou le Cavity Dumper.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 39 : Evolution de la profondeur maximale d’irradiation (valeurs théoriques calculées et valeurs 
expérimentales) atteinte lorsque le faisceau d’excitation est modulé avec l’EOM ou le Cavity Dumper. 
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En représentant les valeurs obtenues expérimentalement et les valeurs théoriques que 

l’on devrait obtenir pour nos conditions d’excitation sur le même graphique (2 axes des 

ordonnées différents), la même évolution est notée (Figure 39). Autrement dit, la profondeur 

d’irradiation augmente avec la Puissance moyenne d’excitation dans le cas d’une modulation 

avec l’EOM et reste relativement constante avec l’utilisation du Cavity Dumper. En revanche, 

le facteur 2 que nous aurions dû mesurer à Puissance moyenne équivalente n’est pas effectif. 

Le gain en profondeur obtenu avec le Cavity Dumper est plus faible que celui attendu. 

 

En outre, ce système (Cavity Dumper) présente l’avantage d’avoir accès à des durées 

de vie de fluorescence plus longues (55 ns pour un DR30-1,8 MHz, 2,2 µs pour un DR120-

455 kHz contre 13 ns seulement avec l’EOM-76MHz), tout en préservant son aptitude à 

mesurer des durées de vie courtes. 

III.1.F.  Influence de la puissance d’excitation sur la mesure des durées 
de vie de fluorescence 

 

Il a déjà été montré que le phénomène de photoblanchiment entraîne des variations 

lors de la mesure de courbes de déclin de fluorescence [177]. 

 

Etant donné que les fluorophores sont plus soumis au phénomène de 

photoblanchiment lorsque l’énergie d’excitation est élevée, nous avons observé l’influence de 

la modulation de puissance au moyen du Cavity Dumper sur ces courbes de déclin.  

 

 Nous avons marqué le cytosquelette d’une artère fémorale de lapin au moyen de 

phalloïdine couplée aux QDots, et les noyaux cellulaires avec du Hoechst. Nous avons 

procédé à des acquisitions au moyen du logiciel SPCImage pour différentes conditions 

d’excitation.  

 

Après un ajustement des courbes de déclin (biexponentiel), les valeurs moyennes des 

constantes de déclin diffèrent peu en fonction des conditions d’excitation. Pour le Hoechst, on 

obtient une valeur τmoyen proche de 5 ns avec un écart type de 10%. Pour le QDot, on trouve 

un τ2 de 14,5 ns avec un écart type de 4%. La Figure 40 représente les courbes de déclin de 
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fluorescence pour les QDot et le Hoechst en fonction de différents paramètres d’excitation, 

c'est-à-dire en fonction de la modulation de l’énergie impulsionnelle. 
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Figure 40 : Courbes de déclin de fluorescence pour deux fluorophores (QDot et Hoechst) en fonction des 
paramètres d’excitation modulés au moyen du Cavity Dumper. Normalisation des courbes – max = 1. 
Puissances moyennes du faisceau laser : 102 mW (DR20) ; 69 mW (DR30) ; 45 mW (DR50) ; 36 mW 
(DR70) ; 30 mW (DR90). 

 
Pour nos mesures, nous avions choisi de fixer la durée d’acquisition. La diminution de 

la fréquence de tir du faisceau laser au moyen du Cavity Dumper s’accompagne d’une 

augmentation de la puissance moyenne. Ainsi, pour un même temps d’acquisition, lorsque 

l’on diminue la fréquence de tir, moins de pulses laser d’excitation sont générés, mais ils sont 

plus efficaces. Ces deux paramètres (efficacité et nombre) variant en sens inverse, nous 

n’avons pas observé des phénomènes de photoblanchiment plus importants lors de 

l’utilisation du Cavity Dumper (pour un DR modulé de 20 à 90). 

 

Ces résultats sont intéressants pour l’imagerie d’échantillons biologiques. En effet, 

réaliser une mesure plus longue, mais à puissance moyenne réduite permettra de préserver ces 

échantillons, sans pour autant modifier de manière significative les résultats d’ajustement.  
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III.1.G.  Conclusion 

 

Dans cette étude, nous avons étudié le photoblanchiment de sondes fluorescentes de 

noyaux cellulaires, relié à l’efficacité d’absorption du fluorophore utilisé (Hoechst), afin de 

caractériser l’efficacité multiphonique pour différentes énergies impulsionnelles d’excitation. 

 

Pour des impulsions d’énergie comprise entre 188 pJ et 2,5 nJ, obtenues avec un 

EOM, la probabilité d’absorption reste inférieure à 1, proche des données théoriques.  

 

La concentration temporelle de l’énergie, au moyen du Cavity Dumper, permet 

d’atteindre des énergies comprises entre 30 et 75 nJ (pour des puissances moyennes du 

faisceau laser équivalentes à l’EOM), et de multiplier la probabilité d’absorption par un 

facteur 30. Cependant, pour cette gamme d’énergie, les probabilités d’absorption sur les 

données expérimentales restent nettement inférieures aux valeurs théoriques. 

 

L’augmentation de la puissance crête des impulsions entraîne très probablement un 

effet de saturation. A ce niveau d’énergie très élevée, l’éparpillement dans l’espace serait plus 

important : si l’on suppose la distribution spatiale d’une impulsion gaussienne, plus l’énergie 

sera élevée, plus la largeur à mi-hauteur de la gaussienne sera importante, d’où une zone 

d’irradiation élargie. 

 

Concernant la profondeur d’analyse, les deux systèmes présentent la même efficacité à 

puissance moyenne équivalente, bien que le signal d’extinction de fluorescence engendré par 

une impulsion d’excitation soit beaucoup plus élevé en surface avec le Cavity Dumper. 

Cependant, la profondeur d’analyse ne représente pas forcément la profondeur d’irradiation, 

car elle suppose que l’échantillon soit marqué sur toute la profondeur. Par ailleurs, la 

profondeur d’analyse varie en fonction de (Pmoy*T). Lors de la modulation du faisceau avec 

l’EOM, il est aisé de comprendre que la profondeur d’irradiation augmente avec la puissance 

moyenne d’excitation, puisque la période du signal est constante. En revanche, l’utilisation du 

Cavity Dumper entraîne des variations inverses de ces deux valeurs (Pmoy*T), ce qui rend plus 

difficile cette analyse. 

 

Pour compléter cette étude, il serait intéressant de tester un système générant un train 

d’impulsions à fréquence comprise entre celles obtenues avec l’EOM et celles du Cavity 
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Dumper. Par exemple, les lasers femtosecondes de la série t-Pulse (Amplitude Systemes) 

délivrent des impulsions de longueur d’onde 1 030 nm à une fréquence de 50 MHz et 

pourraient présenter un intérêt en biologie par un compromis acceptable entre la puissance 

crête (saturation) et la cadence de tir (temps de déclin accessible). 
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III.2.  Optimisation des Conditions de mesure du signal SHG 

 
Le signal SHG (Génération de Seconde Harmonique) apparaît suite à l’excitation 2-

photons de molécules présentant des caractéristiques structurales particulières (pas de centro-

symétrie). Ce signal est émis principalement vers l’avant (Figure 41) et la collection du signal 

se fait de manière générale au moyen d’un objectif présentant une ouverture numérique 

élevée. La diffusion des lobes de SHG est souvent comparée au rayonnement émis par une 

antenne et la quantité de signal émise dépend de la susceptibilité non linéaire des molécules 

imagées. 

 

Dans un premier temps, nous nous sommes intéressés à la partie du rayonnement SHG 

dans le sens du rayon incident d’excitation (signal ‘forward’). Pour une molécule susceptible, 

la quantité de signal SHG généré dépend des conditions d’excitation et de focalisation du 

faisceau excitateur (notamment ouverture numérique de l’objectif de focalisation et aire de 

focalisation). Les conditions d’émission jouent un rôle important également (zone de 

collection des objectifs, NA et profondeur de champ). Pour optimiser la mesure du signal 

SHG, il convient de bien choisir les objectifs d’excitation et de collection. Nous avons 

comparé le signal SHG mesurable en fonction de différentes associations d’objectifs. 

 

Dans un second temps, nous nous sommes intéressés à la proportion de signal SHG 

émise dans le sens inverse (signal ‘backward’) au rayon incident d’excitation (Figure 41). 

Pour cela, nous avons utilisé les détecteurs NDD équipant le système du laboratoire. Nous 

avons étudié l’influence de ce signal sur les ajustements des courbes de déclin de 

fluorescence. Cependant, il est à noter que le signal ainsi collecté est composé d’une part du 

signal SHG directement émis vers l’arrière qui peu révéler des structures différentes s’il est 

comparé au signal ‘forward’. D’autre part, en fonction des tissus imagés, la contribution du 

signal ‘forward’ qui est rétrodiffusé contribue fortement au signal total collectable avec ce 

mode de détection. 
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Figure 41 : Représentation des différentes zones de collection du signal SHG (‘Forward’ et ‘Backward’). 
Le signal ‘FORWARD’ correspond au signal SHG diffusé dans le sens du rayon incident d’excitation. Le 
signal ‘BACKWARD’ correspond au signal émis dans le sens inverse. 

 

III.2.A.  Mesures expérimentales 

 
Pour ces expériences, nous avons travaillé avec un échantillon de peau de souris Nude 

que nous avons excité en mode multiphoton à 800 nm. La puissance moyenne du faisceau 

était de 270 mW, correspondant à une énergie de 3,55 nJ par impulsion (F=76 MHz). Nous 

avons réalisé des séries d’images en z, 20 coupes avec un pas variable.  

 

Concernant l’optique, le faisceau a été focalisé au moyen de deux objectifs différents 

(x10 et x20) dont nous disposions et dont les caractéristiques sont résumées dans le Tableau 6. 

L’objectif x40 a été utilisé pour la collection du signal SHG au travers d’un filtre passe-bande 

à 400 nm.  

 

La quantité de signal SHG collecté dépend fortement de la position (hauteur) de 

l’objectif de collection. Pour ces expériences, nous avons choisi de garder une position 

constante de l’objectif d’excitation par rapport à l’échantillon, et de faire varier la hauteur de 

Signal SHG 
‘FORWARD’ 

Signal SHG 
‘BACKWARD’ 

Rayon 
Incident 

d’excitation 
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l’objectif de collection. Nous avons pris comme référence pour nos mesures la hauteur du 

plateau sur lequel est fixé l’objectif (Figure 42).  

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 42 : Schéma du système optique utilisé. Le faisceau d’excitation à 800 nm est focalisé au moyen 
d’un objectif sur un échantillon de peau, la distance d2 entre l’objectif d’excitation et l’échantillon est 
maintenue constante. L’objectif de collection du signal SHG a été déplacé (variation de la distance H et 
donc de d1). 

 
 

   
Résolution 

(nm)     

  
Free Working 
Distance (µm) 

xy z NA 
Alpha 

(°) 

Profondeur 
de champ 

(µm) 

Angle SHG(°) = 
Alpha/racine(2) 

HC PL FLUOTAR 
10X 0,3 DRY 11 000 651 4 768 0,30 17 4,34 12 
HC PL APCS  
20X 0,7 DRY 590 279 768 0,70 44 0,70 31 
HCX APO L  
40X 0,8 W 3 300 244 821 0,80 37 0,75 26 

 

Tableau 6 : Caractéristiques des différents objectifs utilisés pour la focalisation du faisceau d’excitation et 
pour la collection du signal SHG. 

Collecte du 
signal SHG 

Focalisation du faisceau 
d’excitation 800 nm 

Position de l’Echantillon 
d1 

d2 

H 

Filtre Passe-Bande 
400 ±25 nm 
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III.2.A.1.  Collection du signal SHG au travers de l’objectif x40 – 
Focalisation du faisceau d’excitation Objectif x10 

 

III.2.A.1.1. Expérience a 

 
Pour notre première série de mesures, l’acquisition des images est faite entre les plans 

-4390 et -3085 µm correspond à 20 sections et un pas de 65 µm. Nous avons tout d’abord 

observé le plan correspondant à -3803 µm et tracé la projection sur l’axe des abscisses de 

l’image. Nous avons répété ce procédé pour 4 distances différentes de l’objectif de collection 

(Figure 43). En parallèle, nous avons mesuré l’intensité totale de l’image en fonction de la 

distance de l’objectif de collection. Nous pouvons constater qu’avec cette configuration 

optique (Excitation Objectif x20, NA=0,7 et Collection Objectif x40, NA=0,8), le maximum 

de signal SHG est collecté lorsque le plateau se situe à une distance de 4,9cm par rapport à 

l’échantillon. Lorsque l’on s’éloigne de part et d’autre (rapprochement ou éloignement de 

l’échantillon) de cette position optimale, le signal collecté décroît fortement. 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 43 : Profils des images SHG pour le plan -3803 µm en fonction de la position de l’objectif de 
collection. Objectif d’excitation x10 (NA=0,3). Objectif de collection x40 (NA=0,8). Intensité totale du 
signal de l’image. Expérience a. 

III.2.A.1.2. Expérience b 

 
 

Nous avons renouvelé cette expérience sur une zone différente de l’échantillon et 

procédé à une acquisition d’images entre les plans -4186 et -4313 µm (soit 20 sections avec 

un pas de 6 µm). L’observation du plan à -4243 µm entraîne les mêmes constatations que 
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précédemment avec cette configuration d’objectifs, soit une collection maximale pour une 

distance du plateau de 4,9 cm (Figure 44). 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 44 : Profils des images SHG pour le plan -4243 µm en fonction de la position de l’objectif de 
collection. Objectif d’excitation x10 (NA=0,3). Objectif de collection x40 (NA=0,8). Intensité totale du 
signal de l’image. Expérience b. 

 

III.2.A.1.3. Expérience c 

 
Enfin, nous avons réalisé une troisième série de mesures avec la combinaison de 

l’objectif x40 (Collection) et l’objectif x10 (Excitation). La série en z a été bornée par les 

plans -4295 et -4336 µm (20 sections, pas de 10 µm). Nous avons observé plus précisément le 

plan -4336 µm. Le maximum de collection est toujours effectif lorsque le plateau se situe à 

une distance de 4,9 cm, avec une décroissance de part et d’autre de cette position optimale 

(Figure 45). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 45 : Profils des images SHG pour le plan -4336 µm en fonction de la position de l’objectif de 
collection. Objectif d’excitation x10 (NA=0,3). Objectif de collection x40 (NA=0,8). Intensité totale du 
signal de l’image. Expérience c. 
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III.2.A.1.4. Comparaison des 3 expériences 

En traçant les profils en profondeur pour ces trois expériences, on peut constater que le 

signal le plus important est toujours mesuré pour une distance du plateau de 4,9 cm, quelle 

que soit la profondeur dans l’échantillon à laquelle on se situe (Figure 46). 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 46 : Profils en profondeur pour des régions d’intérêt sélectionnées sur trois zones différentes de 
l’échantillon de peau en fonction de la position de l’objectif de collection. Bleu : d1=4,8 cm ; Rouge : d1=4,9 
cm ; Jaune : d1=5,0 cm ; Cyan : d1=5,1 cm. Objectif d’excitation x10 (NA=0,3). Objectif de collection x40 
(NA=0,8).  

 

III.2.A.2.  Collection du signal SHG au travers de l’objectif x40 – 
Focalisation du faisceau d’excitation Objectif x20 

 

III.2.A.2.1. Expérience a 

 
 

Pour la première série de mesures, l’acquisition des images est faite entre les plans      

-4135 et -4435 µm, correspondant à 20 sections avec un pas de 15 µm. On remarque que dans 

un premier temps le signal SHG augmente lorsque l’on éloigne l’objectif de collection pour 

passer par un maximum et redevenir nul. Avec l’objectif x40, la position de collection 

maximale de signal correspond à une distance du plateau de 5 cm. 
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Figure 47 : Profils des images SHG pour le plan -4225 µm en fonction de la position de l’objectif de 
collection. Objectif d’excitation x20 (NA=0,7). Objectif de collection x40 (NA=0,8). Intensité totale du 
signal de l’image. Expérience a. 

III.2.A.2.2. Expérience b 

 

Pour une seconde zone de l’échantillon, nous avons acquis des images entre les plans -

4045 et -4182 µm (soit 20 sections avec un pas de 6,8 µm). De la même manière, nous avons 

observé le plan à -4120 µm et collecté un maximum de signal lorsque le plateau se situe à une 

distance de 5 cm (Figure 48). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

 

Figure 48 : Profils des images SHG pour le plan -4120 µm en fonction de la position de l’objectif de 
collection. Objectif d’excitation x20 (NA=0,7). Objectif de collection x40 (NA=0,8). Intensité totale du 
signal de l’image. Expérience b. 
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III.2.A.2.3. Expérience c 

 
Pour notre troisième série de mesures, l’acquisition des images est faite entre les 

plans -4045 et -4182 µm ( 20sections avec un pas de 6,85 µm). Comme précédemment, la 

quantité de signal collecté croît dans un premier temps avec l’éloignement de l’objectif de 

collection, passe par son maximum (distance du plateau = 5 cm), puis retend à diminuer 

(Figure 49). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Figure 49 : Profils des images SHG pour le plan -4120 µm en fonction de la position de l’objectif de 
collection. Objectif d’excitation x20 (NA=0,7). Objectif de collection x40 (NA=0,8). Intensité totale du 
signal de l’image. Expérience c. 

III.2.A.2.4. Comparaison des 3 expériences 

Comme dans le cas d’une excitation avec l’objectif x10, quelle que soit la profondeur 

à laquelle on se situe dans l’échantillon, le maximum de signal est mesuré pour une position 

donnée de l’objectif de collection : 5 cm pour une excitation avec l’objectif x20 (Figure 50).  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 50 : Profils en profondeur pour des régions d’intérêt sélectionnées sur deux zones différentes de 
l’échantillon de peau en fonction de la position de l’objectif de collection. Objectif d’excitation x20 
(NA=0,7). Objectif de collection x40 (NA=0,8).  
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Pour la suite, nous avons supposé que la position pour laquelle la collection du signal 

est maximale correspond au plan focal de l’objectif de collection. 

III.2.A.3.  Collection du signal SHG au travers de l’objectif x40. 
Comparaison des résultats obtenus selon l’objectif 
d’excitation 

 
Nous avons mesuré pour chaque configuration de mesure du signal SHG (combinaison 

d’objectifs), et pour chaque distance de l’objectif de collection le rapport du signal mesuré par 

rapport au signal maximal (H=5,0 cm pour une excitation objectif x10 ; H=4,9 cm pour une 

excitation objectif x20) sur des Régions d’Intérêt de 25*25 pixels. L’éloignement de la 

position maximale de collection a beaucoup plus d’influence dans le cas d’une excitation avec 

l’objectif x20, NA=0,7, puisqu’un déplacement de 1 mm du plateau fait perdre jusqu’à 75% 

du signal. En revanche pour une excitation avec l’objectif x10, un déplacement de 1 mm de la 

position optimale permet de collecter encore aux alentours de 70% du signal. Etant donné que 

la même optique de détection du signal SHG a été utilisée, nous avons supposé que cette 

différence dans la perte de signal provenait d’une propagation différente du signal. 

 
Distance Plateau (cm) 4,8 4,9 5 5,1 
Collection objectif x40 (NA=0,8)     
Excitation objectif x10 (NA=0,3)     
Moyenne du rapport (%) 67,7 100 71,3 17,1 
Ecart Type (%) 22  12 23 
      
Excitation objectif x20 (NA=0,7)     
Moyenne du rapport (%) 20,9 44,7 100 24,5 
Ecart Type (%) 33 45  11 
 
 

Tableau 7 : Rapport de l’intensité du signal par rapport au signal maximal mesuré en fonction de la 
distance de l’objectif de collection. Excitation MP 800 nm, objectif x40, NA=0,8. Objectif de Collection 
x20, NA=0,7 ou x10, NA=0,3. 

 

III.2.B.  Théorie – Propagation du signal SHG en fonction des objectifs 
d’excitation et de collection du signal 

 
Une des théories par rapport à la diffusion du signal SHG est que l’angle des lobes par 

rapport à la direction d’excitation dépend fortement de l’ouverture numérique de l’objectif de 

focalisation du faisceau d’excitation [178]. Cet angle serait égal à θ/√2 avec θ le demi-angle 
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d’ouverture (θ = sin-1(NA)/n), soit 31°, 12° et 26° respectivement pour nos objectifs x20, x10 

et x40. Par ailleurs la zone de collection de signal dépend de la distance de travail des 

objectifs ainsi que de leur ouverture numérique. La Figure 51 permet de représenter 

schématiquement la direction du signal SHG en fonction de l’objectif d’excitation et les zones 

de collection des différents objectifs. 

 

 
Figure 51 : Représentation des directions de propagation du signal SHG en fonction de l’objectif 
d’excitation et représentation des zones de collection des différents objectifs utilisés (x10, NA=0,3 ; x20, 
NA=0,7 ; x40, NA=0,8). 

 
Pour chaque configuration, le fait de déplacer l’objectif de collection permet de 

décaler la zone de collection (Figure 52 et Figure 53). Nous pouvons constater lorsqu’on 

déplace l’objectif de collection (x40) vers le haut, l’axe de propagation du signal SHG après 

excitation au moyen de l’objectif x10 reste dans la zone de collection. En revanche, l’écart par 

rapport à l’axe de propagation SHG suivant une focalisation de l’excitation avec l’objectif x20 

est beaucoup plus important. 

 

 
 

Figure 52 : Représentation de la direction de propagation du signal SHG après une focalisation du 
faisceau d’excitation au moyen d’un objectif x10, NA=0,3. Représentation des zones de collection de 
l’objectif  x40, NA=0,8 en fonction de sa position en z. 
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Figure 53 : Représentation de la direction de propagation du signal SHG après une focalisation du 
faisceau d’excitation au moyen d’un objectif x20, NA=0,7. Représentation des zones de collection de 
l’objectif x40, NA=0,8 en fonction de sa position en z. 

 
Si dans un premier temps, on suppose que l’intensité du signal SHG suit une loi 

décroissante suivant l’axe de propagation, on peut intégrer le signal sur la portion de l’axe 

comprise dans la zone de collection. Puis on calcule le rapport du signal obtenu à 1 mm du 

plan focal sur le signal obtenu au niveau du plan focal. De cette manière, nous pouvons 

comparer les valeurs théoriques avec les valeurs mesurées. En observant le schéma obtenu 

pour une excitation avec l’objectif x20 et une collection au travers de l’objectif x40, à 1 mm 

du plan focal le signal mesuré serait nul si le signal SHG ne diffuserait que sur l’axe de 

propagation (Figure 53).  

 

Or, le rayonnement SHG est souvent comparé au diagramme de rayonnement d’une 

antenne, variant suivant une loi sinus cardinal. En optant pour une représentation en 

coordonnées polaires dans l’espace 3D, cette loi est :  

Energie(r,θ,φ)=(L*l*sinc(π *L*(sin φ)*(cosθ)/ λ)*sinc(π *l*(sin θ)/λ))/(λ *r), loi 

comparable à la théorie de la diffraction avec r=√(x²+y²+z²) ; φ=atan(y/x)+ π *(-x)*sign(y) et 

θ=acos(z/r). 

 

La théorie de la diffraction n’est valable que dans les conditions où l’approximation de 

Fraunhofer est vérifiée (NF= ρ² / λz  << 1 avec ρ = √(x²+y²)). Ici, pour x=y=1 µm, λ=800 nm 

et z=3000 µm NF= 7,5e-4. Nous avons redéfini un nouveau système de coordonnées, x suivant 

l’axe de propagation du signal SHG, y perpendiculaire à x dans le plan représenté, et z la 

troisième coordonnée orthonormale (Figure 54). La plus grande partie du signal est 

concentrée sur l’axe de propagation et peut être mesurée de part et d’autre de cet axe sur 
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plusieurs centaines de µm, ce qui explique pourquoi, même si l’axe de propagation ne se situe 

pas directement dans la zone de collection une partie du signal a pu être mesurée. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 54 : Représentation des lobes de diffusion du signal de SHG suivant l’axe de propagation. L’unité 
pour la matrice correspond à 100 µm. Un nouveau système de coordonnées a été utilisé de manière à ce 
que la direction principale d’un lobe du rayonnement suive l’axe des x et varie en sinus cardinal suivant 
cet axe. 

 
 

Pour achever la modélisation, nous devons tenir compte de la dépendance de la 

quantité de signal SHG généré avec l’aire de focalisation. En effet, le signal SHG est 

proportionnel à la quantité  [p/aτ]²*τ(χ²)²a, avec p : énergie du pulse ; a : aire du point focal ; 

χ² : facteur de susceptibilité non linéaire des molécules excitées et τ : largeur du pulse laser. 

Le seul paramètre variable dans cette expérience est l’aire de focalisation que nous avons 

déterminée (Tableau 8) en nous basant sur la formule décrite dans la Figure 55. 
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Figure 55 : Détermination de l’aire de focalisation du faisceau d’excitation en fonction de la longueur 
d’onde et de l’ouverture numérique de l’objectif d’excitation. 

 
 
 

  λ (nm) NA n wr (µm) wz (µm) Aire de 
focalisation (µm²) 

HC PL FLUOTAR 10X 0,3 DRY 800 0,3 1 1,3 11,5 47,0 

HC PL APCS 20X 0,7 DRY 800 0,7 1 0,57 2,12 3,8 

HCX APO L 40X 0,8 W 800 0,8 1,33 0,5 2,16 3,39 

 

Tableau 8 : Détermination de l’aire de focalisation pour une longueur d’onde de 800 nm. 

 
 

Le signal SHG généré étant inversement proportionnel à l’aire de focalisation, et en 

prenant comme référence SSHG40, le signal obtenu en excitant l’échantillon avec l’objectif x40, 

on obtiendra un signal SSHG20, = 0,89* SSHG40, en excitant avec l’objectif x20 (NA=0,7) et un 

signal SSHG10 =0,0722* SSHG40, en excitant avec l’objectif x10 (NA=0,3). 

III.2.C.  Confrontation des mesures expérimentales avec la théorie 

 
La quantité de signal perdu lorsque l’on s’éloigne de la position optimale de collection 

du signal SHG dépend de l’angle que fait l’axe de propagation du signal SHG avec la 

verticale, mais aussi de la loi de propagation du signal SHG. Pour confronter cette simulation 

avec les mesures expérimentales, nous avons intégré le signal sur les lobes pour z = 0 µm de 

la manière suivante :  
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� Icollectée = Somme des valeurs matricielles situées au niveau de la zone de 

collection de l’objectif 

� I totale = Somme des intensités sur la totalité de la matrice 

� Rapport Icollectée / Itotale 

En supposant que le maximum de signal est mesuré au niveau du plan focal, nous 

avons obtenu les résultats transcrits dans le Tableau 9.  

 

  Objectif d'Excitation 
HC PL 

FLUOTAR 
10X 0,3 DRY 

HC PL 
APCS    

20X 0,7 
DRY 

HCX APO L      
40X 0,8 W 

   Objectif de 
Collection 

Position de l'objectif de Collection 
   

Plan Focal - 1 mm  0% 12% 
Plan Focal  100% 100% 

HC PL FLUOTAR 
10X 0,3 DRY 

Plan Focal +1 mm  0% 0% 
Plan Focal - 1 mm 0%  0% 
Plan Focal 100%  100% 

HC PL APCS  
20X 0,7 DRY 

Plan Focal +1 mm 40%  5% 
Plan Focal - 1 mm 99% 86%  
Plan Focal 100% 100%  

HCX APO L  
40X 0,8 W 

Plan Focal +1 mm 43% 37%  
 

Tableau 9 : Quantité de signal SHG collecté en fonction de la position de l’objectif de collection en 
supposant une propagation du signal SHG similaire au rayonnement d’une antenne (lobe de diffraction 
suivant une loi sinus cardinal). 

 
 
 

Nos mesures n’ont concerné que la collection avec l’objectif x40 et dans tous les cas, 

la proportion de signal mesuré suite au déplacement de l’objectif de collection est plus faible 

que celle attendue (Tableau 10). Mais puisque la baisse de la fraction de signal mesuré en 

fonction de l’éloignement de la position optimale de collection n’est pas la même lorsque l’on 

excite l’échantillon au moyen de deux objectifs différents, elle confirme la dépendance de 

l’axe de propagation du signal SHG avec l’ouverture numérique de l’objectif d’excitation. 
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  Objectif d'Excitation 
HC PL 

FLUOTAR 
10X 0,3 DRY 

HC PL APCS    
20X 0,7 DRY 

  
Objectif de Collection Position de l'objectif de Collection 

  
Plan Focal - 1 mm 99% 86% 
Plan Focal 100% 100% 

HCX APO L  
40X 0,8 W 
Théorie Plan Focal +1 mm 43% 37% 

Plan Focal - 1 mm 68% 45% 
Plan Focal 100% 100% 

HCX APO L  
40X 0,8 W 
Mesures Expérimentales Plan Focal +1 mm 71% 25% 

 

Tableau 10 : Quantité de signal SHG collecté en fonction de la position de l’objectif de collection en 
supposant une propagation du signal SHG similaire au rayonnement d’une antenne (lobe de diffraction 
suivant une loi sinus cardinal). Confrontation des résultats théoriques et des mesures expérimentales pour 
une collection avec l’objectif x40. 

 

Si à présent on tient compte de l’aire de focalisation de l’excitation, les quantités 

maximales de signal que l’on peut collecter en combinant différemment les objectifs sont très 

contraignantes (Tableau 11).  

 

Objectif d'Excitation HC PL FLUOTAR 
10X 0,3 DRY 

HC PL APCS 
20X 0,7 DRY 

HCX APO L 
40X 0,8 W 

Objectif de Collection    

HC PL FLUOTAR 10X 0,3 DRY  <1% <1% 

HC PL APCS 20X 0,7 DRY <1%  ~10% 

HCX APO L 40X 0,8 W ~4% ~49%  
 

Tableau 11 : Quantité maximale de signal SHG pouvant être mesuré en combinant les différents objectifs, 
en supposant l’aire de focalisation optimale pour une excitation avec l’objectif x40. 

 
Lorsque le signal généré est très intense (comme dans le cas du collagène de la peau), 

la faible quantité collectée nous a suffi pour réaliser une image en excitant l’échantillon avec 

l’objectif x10. Mais dans le cas d’un faible signal, l’optimisation passerait par l’utilisation de 

l’objectif x20 pour l’excitation de l’échantillon et de l’objectif x40 pour la collection du signal 

SHG. De plus l’objectif x40 présentant une distance de travail importante, et comme le signal 

SHG est collecté dans le sens du rayon incident (objectif au dessus de l’échantillon), son 

utilisation permet l’imagerie d’échantillons plus épais.  

 

Il est a noté cependant que l’approximation du diagramme de rayonnement, 

représentant la répartition énergétique dans l’espace, que nous avons faite est très simple. En 
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effet, lors de mesures de rayonnement SHG au moyen d’autres méthodes, notamment 

l’utilisation de rayonnements polarisés, les diagrammes de rayonnements apparaissent 

beaucoup plus complexes [129]. 

 

III.2.D.  Collection du signal SHG dans le sens inverse au rayon 
incident 

 

Une partie du rayonnement SHG faisant suite à une excitation bi-photon est réfléchie 

vers l’arrière. Dans la plupart des travaux publiés, le rayonnement SHG est collecté dans le 

sens inverse au rayon incident. La proportion du signal collectable dans le sens inverse au 

rayon incident dépend fortement des tissus observés [124,125]. De plus, les caractéristiques 

optiques des tissus vont entraîner une rétro diffusion plus ou moins importante du signal émis 

vers l’avant. Cette partie de signal réfléchie vient s’ajouter au signal SHG directement émis 

vers l’arrière et qui permet souvent d’obtenir des informations structurales complémentaires à 

propos de l’architecture tissulaire. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 56 : Représentation des différentes zones de collection du signal SHG (‘Forward’ et ‘Backward’). 
Le signal ‘FORWARD’ correspond au signal SHG diffusé dans le sens du rayon incident d’excitation. Le 
signal ‘BACKWARD’ correspond au signal émis dans le sens inverse. 
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Avec les détecteurs classiques implémentés sur le système (passage dans la tête 

confocale), nous n’avons pas réussi à mesurer cette faible proportion de signal. Nous avons 

cherché à la caractériser en utilisant le mode de détection de lumière transmise non descanné 

disponible sur le système, en utilisant un filtre passe-bande 400±25 nm. En parallèle, nous 

avons mesuré le signal FLIM correspondant en sortie de la tête confocale. Le processus de 

génération de seconde harmonique est en réalité très court et présente une durée de vie de 

l’ordre de quelques centaines de picosecondes. Afin de valider ces deux modes de détection 

(NDD et FLIM), nous avons utilisé un échantillon d’acide urique, puis un échantillon de 

carotide de lapin. 

 

Pour chaque échantillon, nous avons sélectionné trois zones différentes sur lesquelles 

nous avons mesuré le signal SHG diffusé dans le sens du rayon incident, le signal SHG 

diffusé en sens inverse (mode NDD). De plus, nous avons mesuré une image en durée de vie 

de fluorescence en utilisant différents filtres. Dans tous les cas, le signal collecté est filtré par 

un filtre passe-bas 700 nm, permettant de rejeter les éventuelles fuites provenant du faisceau 

d’excitation (800 nm). A ce filtre, nous avons ajouté dans un premier temps un filtre passe-

bande 400±25 nm, permettant de sélectionner la bande spectrale du signal SHG. Puis nous 

avons mis en place un filtre passe-bande 525±50 nm qui permettrait de sélectionner une partie 

de l’autofluorescence des échantillons et surtout de rejeter la partie du signal correspondant à 

la bande SHG. 

 

 

III.2.D.1.  Mesure du signal SHG ‘backward’ pour un échantillon 
d’acide urique 

 

 

La Figure 57 présente les résultats obtenus sur un échantillon d’acide urique, soit 

l’image correspondant au signal SHG mesuré en mode NDD, en mode ‘Lumière transmise’, la 

superposition de ces deux signaux et leur colocalisation. Cette dernière a été calculée en 

binarisant les deux premières images (avec un seuil t=20), puis en appliquant une fonction 

‘AND’.  
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Figure 57 : Cristaux d’acide urique. Excitation MP 800 nm, objectif x40, NA=0,8. Détection du signal 
SHG émis (a) signal ‘BACKWARD’ dans le sens inverse au rayon incident (détection NDD) ; (b) signal 
‘FORWARD’ dans le sens du rayon incident (détection en mode ‘Lumière transmise’). (c) Superposition 
des signaux ‘forward’ et ‘backward’. (d) Colocalisation des signaux. 

 

La mesure des durées de vie de fluorescence permet d’isoler des déclins très courts, de 

l’ordre de 200 ps (Figure 58) qui pourraient correspondre à l’émission d’un signal SHG 

(phénomène quasi instantané). Par ailleurs, on remarque que l’ajout du filtre 400±25 nm 

entraîne une diminution de la quantité de signal recueilli (Figure 59). Lors de l’utilisation du 

filtre 525±50 nm, la quantité de photons collectés est très faible. Ces résultats justifieraient 

donc qu’une partie du signal SHG est émis dans le sens inverse au rayon incident d’excitation 

et peut être caractérisé en mode d’imagerie FLIM. Les ajustements ont été effectués en mode 

biexponentiel, les codages couleur représentent les valeurs de la première composante (τ1 en 

ps) et une valeur  (q1 en %) calculée à partir de la relation :  
1 1*

1
m

a
q

τ
τ

= .  

 

a 

b 

c 
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Figure 58 : Imagerie des durées de vie de fluorescence pour un échantillon d’acide urique. Excitation MP 
800 nm, objectif x40, NA=0,8. Codage couleur et histogrammes de répartition de q1 (%) et de τ1 (ps) 
Détection du signal FLIM au travers de différents filtres : (a) Passe-bas 700 nm ; (b) Passe-bas 700 nm + 
Passe-bande 400±25 nm ; (c) Passe-bas 700nm + Passe-bande 525±50 nm   

a) Filtre Passe-
Bas 

b) Filtre Passe-Bas 
700 nm 

Filtre Passe-Bande 
400 ±25 nm 

c) Filtre Passe-Bas 
700 nm 

Filtre Passe-Bande 
525 ±50 nm 

τ1 
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q1 
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Figure 59 : Histogramme de répartition des durées de vie de fluorescence pour différents filtres d’arrêt à 
l’émission. 

 

III.2.D.2.  Mesure du signal SHG ‘backward’ émis par les 
faisceaux de collagène de l’adventice d’une carotide prélevée 
chez le lapin 

 

Une étude analogue a été menée pour un échantillon de carotide. Nous avons imagé le 

signal SHG émis par des faisceaux de collagène de l’adventice. De la même manière, on note 

une forte colocalisation des signaux SHG mesurés pour le lobe rétro diffusé (détecté en mode 

NDD) et les lobes de diffusion dans le sens de propagation du rayon incident (détectés en 

mode ‘Lumière transmise’). Malgré l’épaisseur importante de la carotide (de l’ordre de 350 à 

400 µm), les signaux SHG ‘forward’ et ‘backward’ sont similaires, provenant des mêmes 

fibres de collagène. 
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Figure 60 : Faisceaux de Collagène d’une carotide de lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x40, NA=0,8. 
Détection du signal SHG émis (a) signal ‘BACKWARD’ dans le sens inverse au rayon incident (détection 
NDD) ; (b) signal ‘FORWARD’ dans le sens du rayon incident (détection en mode Lumière Transmise).  
(c) Superposition des signaux ‘forward’ et ‘backward’. (d) Colocalisation des signaux. 

 

 
Les résultats d’études concernant la fluorescence du collagène restent assez mitigés. 

Dans certains travaux, la fluorescence de cette molécule serait nulle pour une excitation 

inférieure à 800 nm [136], tandis que d’autres équipes parviennent à mesurer un signal, mais 

très faible. 

 

Pour confirmer nos images mesurées en mode NDD, nous avons réalisé des 

acquisitions FLIM. Le calcul des constantes de déclin de fluorescence montre l’apparition 

d’une composante très courte, de l’ordre de 200 ps en collectant le signal après le filtre passe-

bande 400±25 nm. Sur cet échantillon, l’utilisation du filtre 525±50 nm ne permettait plus de 

a 

b 

c 

d 
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recueillir un nombre de photons acceptables pour un ajustement des courbes de déclin, 

suggérant que la quasi-totalité du signal collecté est du signal SHG, arrêté par l’utilisation de 

ce filtre. 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 61 : Imagerie des durées de vie de fluorescence pour les faisceaux de collagène d’une carotide de 
lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x40, NA=0,8. Codage couleur et histogrammes de répartition de q1 
(%) et de τ1 (ps) Détection du signal FLIM au travers de différents filtres : (a) Passe-bas 700 nm ; (b) 
Passe-bas 700 nm + Passe-bande 400±25 nm . 
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Figure 62 : Histogramme de répartition des durées de vie de fluorescence. 

 

III.2.D.3.  Limites de détection du signal FLIM 
 

Nous avons utilisé les expériences ci-dessus afin de déterminer les limites de détection 

de la carte de comptage monophotonique telle qu’elle est actuellement implémentée sur le 

système du laboratoire. En effet, le processus de génération d’un signal SHG est quasi 

instantané, et le calcul de la FWHM permet d’avoir une indication des limites du système de 

comptage de photons. 

 

En comparant les résultats obtenus sur les deux échantillons (acide urique et carotide), 

nous avons pu mesurer une FWHM proche de 300 ps.  
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Figure 63 : Courbes de déclins de fluorescence (mesures et ajustement) pour un échantillon d’acide urique 
et de collagène d’une adventice de carotide de lapin. Calcul de la FWHM. 
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III.2.E.  Mesure du signal SHG sur différents tissus 

III.2.E.1.  Le Collagène dans les tissus biologiques 
 

Le collagène est un constituant majeur de la plupart des tissus biologiques. Ces 

molécules présentent la particularité d’être non centrosymétriques et de générer un intense 

signal SHG lorsqu’elles s’assemblent de manière fibrillaire comme c’est le cas pour les types 

I, II ou III par exemple. 

 

Les molécules de base (‘tropocollagène’) s’assemblent en fibrilles (∅ ~ 100 nm) qui 

elles-mêmes se regroupent en fibres (∅ ~ 1 µm) puis en faisceaux (∅ ~ 5-10 µm). La 

résolution apportée par l’imagerie SHG permet de distinguer les fibres au sein d’un même 

faisceau.  

 

La Figure 64 représente les faisceaux de collagène présents au sein de l’adventice 

d’une carotide +-de lapin (a-b) et montre qu’il nous a été possible de distinguer les fibres de 

collagène d’un même faisceau (c). La microscopie électronique nous a permis de confirmer 

que ces fibres sont en réalité composées d’un assemblage d’éléments plus petits, les fibrilles 

que l’on ne distingue pas en microscopie SHG. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 64 : Collagène de l’adventice d’une carotide de lapin. Observation par Imagerie SHG (Excitation 
MP 800 nm) : (a-b) Faisceau de fibres et (c) fibres ;  (d) Observation par microscopie électronique de 
fibrilles constituant une fibre. 

 
La quantité de signal SHG mesuré dépend de la concentration des molécules de 

collagène dans les tissus, mais aussi de leur arrangement. L’observation d’une coupe de 

languette sternale de lapin permet d’illustrer ce point. En réalité, la languette sternale est 

composée de cartilage hyalin entouré d’un périchondre, mais n’est pas sollicité 

mécaniquement comme le cartilage articulaire. Dans le cartilage hyalin, les fibres de 

a b c d
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collagène sont réparties de manière pseudo-aléatoire et génèrent un faible signal SHG. Au 

contraire, le périchondre émet un signal très intense dû à l’arrangement fibrillaire et aligné des 

molécules (Figure 65). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 65 : Languette sternale de lapin. (a) Microscopie électronique. (b) Image en ‘Lumière transmise’ 
(488 nm). (c) Image SHG. 

 
L’arrangement des réseaux de collagène au sein des tissus biologiques peut prendre 

des formes très variées. Ainsi, pour le tendon les fibres apparaissent ondulées, dans le muscle 

elles sont beaucoup plus droites (Figure 66), dans les vaisseaux elles s’enroulent de manière 

hélicoïdale, dans le cartilage hyalin elles affichent une organisation pseudo-aléatoire.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 66 : Signal SHG provenant du réseau de Collagène. (a) Tendon de lapin. (b) Muscle de souris. (c) 
Eponge de collagène de type I. 

 

III.2.E.2.  L’ association de la détection du signal SHG et du signal 
de fluorescence 

 

L’imagerie par SHG peut être couplée à des méthodes de fluorescence plus classiques 

afin d’apporter des informations structurales complémentaires. Le signal SHG collecté sur 

une bande spectrale très étroite (400±20 nm) est caractéristique du réseau de collagène des 

a b c 

a b c 
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tissus et est obtenu sans marquage fluorescent. Il est donc facilement discriminable du signal 

de fluorescence intrinsèque ou de marqueurs provenant d’autres structures cellulaires. 

L’utilisation de marqueurs excitables de manière efficace en mode multiphoton permet alors 

de visualiser lors du même balayage de l’échantillon le réseau de collagène (non marqué) par 

SHG et des structures cellulaires ou tissulaires spécifiques (marquées). On peut ainsi 

s’affranchir du phénomène de chevauchement spectral que l’on aurait sans doute observé si le 

réseau de collagène avait été marqué avec un fluorophore classique. 

 

Par exemple, la Figure 67 représente un échantillon de peau d’une souris ayant subi 

une injection intraveineuse de photosensibilisateur. Le signal SHG, représenté en niveaux de 

gris émane des fibres de collagène tandis que le signal codé en rouge provient du 

photosensibilisateur intégré par les cellules. Spectralement, nous avons vérifié que le signal de 

fluorescence présente un pic aux environs de 650 nm et caractérise le photosensibilisateur. 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 67 : Peau de souris ayant subi une injection intraveineuse de photosensibilisateur. Excitation MP 
800 nm (obj x40, NA=0,8).  (a) Projection sur 70 µm. (b) Projection sur 30 µm. (c) 1 plan avec (d) le 
spectre correspondant à l’image complète. Signal codé en niveau de gris : SHG ; Signal codé en rouge : 
bande spectrale 650-700 nm. 

 
De la même manière, si on marque le noyau des cellules, on peut visualiser leur 

organisation par rapport aux réseaux de collagène.  
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Figure 68 : (a) Mésentère intestin de souris, noyaux marqués au Hoechst.  (b) Cartilage hyalin, Noyaux 
marqués à l’iodure de propidium. 

III.2.F.  Conclusion 

 

Dans cette partie, dans un premier temps, nous avons étudié différentes combinaisons 

d’objectifs afin de mesurer un signal SHG émanant de molécules de collagène. Bien que le 

diagramme de rayonnement SHG soit très complexe à modéliser, nous avons supposé que les 

lobes de diffusion vers l’avant étaient comparables à un rayonnement d’antenne (variant 

suivant une loi sinus cardinal). La plupart des mesures de signal SHG présentées par la suite a 

été réalisée en focalisant le rayon d’excitation au moyen de l’objectif x20. Le signal a été 

collecté dans le sens du rayon incident avec l’objectif x40. 

 

Dans un second temps, nous nous sommes intéressés au signal SHG émis dans le sens 

inverse au rayon d’excitation. Celui-ci n’a pas pu être mesuré au moyen des détecteurs 

classiques équipant le microscope confocal du laboratoire. Cependant, il a pu être mesuré au 

moyen des détecteurs NDD. Par ailleurs, nous avons constaté que lors d’une mesure FLIM, 

une composante courte intervient pour l’ajustement des courbes de déclin de fluorescence 

lorsque les molécules imagées génèrent un signal SHG.  

 

En termes d’applications, nous avons observé différents types de tissus, afin de mettre 

en évidence les potentialités de cette méthode d’imagerie (SHG). Les axes de recherche 

développés au laboratoire concernent principalement le domaine vasculaire et le cartilage et il 

apparaît nécessaire de développer une approche macroscopique de cette modalité SHG afin de 

garder le côté non invasif de cette méthode.  

 

a b 
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III.3.  Validation du modèle d’analyse de texture 

III.3.A.  Influence de l’intensité d’une image 

 

La méthode d’analyse de texture que nous avons appliquée est basée sur les 

paramètres de Haralick, calculés à partir de la matrice de cooccurrence d’une image. Ces 

paramètres dépendent de l’intensité du signal obtenu. Afin de comparer les résultats, il 

convient de s’affranchir des variations d’intensité c’est-à-dire de brillance. 

 

Pour s’affranchir des variations de brillance visibles sur les régions d’intérêt, les 

images sont normalisées par rapport à la moyenne d’intensité. Pour chaque région d’intérêt, la 

valeur moyenne est calculée. Puis chaque valeur de pixel est divisée par cette moyenne. Pour 

calculer les matrices de cooccurrence, les valeurs d’un pixel doivent être des entiers, d’où la 

nécessité d’arrondir les valeurs (à l’entier le plus proche). 

 

Pour valider ce modèle, les paramètres texturaux ont été calculés pour des images 

identiques d’intensités différentes (fibres d’une éponge de collagène de type I). Les valeurs de 

l’image de référence ont été multipliées de manière logicielle respectivement par k = {4; 2; 

1,25 ; 0,75 ; 0,5 et 0,25}. 
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Dans le cas d’une normalisation par rapport à l’intensité moyenne de l’image, en 

théorie, on retrouve la même image, d’où des paramètres texturaux identiques. On s’est alors 

affranchi des variations d’intensité. Pour nos conditions expérimentales, en multipliant les 

images par 2 et 4, on atteint des conditions de saturation (15% de pixels saturés – valeur =255 

–  pour l’image 2*Iref ; 25% pour l’image 4*Iref). Nous avons choisi pour la suite de notre 

étude de normaliser les images par rapport à la moyenne (afin d’avoir plus d’informations au 

niveau des structures), et de considérer cette moyenne comme un paramètre supplémentaire 

d’analyse. 

 

Le calcul des paramètres de Haralick sans normalisation par rapport à la moyenne  

montre des variations fortement dépendantes de l’intensité. En revanche, après normalisation 

les variations sont inférieures à 2,5% (sauf pour l’entropie) lorsque les images ne sont pas en 

condition de saturation (k = {4; 2; 1,25 ; 0,75 ; 0,5 et 0,25}). Cette erreur est certainement due 

aux erreurs d’arrondis. Lorsque les images sont saturées, les paramètres sont erronés. 

L’observation des images montre une modification des structures (élargissement) qui 

confirme l’obtention de paramètres différents. 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 69 : Multiplication logicielle d’une image de référence Iref par différentes valeurs k = {4; 2;1,25; 
0,75; 0,5; 0,25]. Représentation des conditions de saturation. 

4Iref 2Iref 1.25Iref Iref 0.75Iref 0.5Iref 0.25Iref 
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Angular 
Second 
Moment 

Contrast Correlation Variance 
Inverse 
Difference 
Moment 

Sum Average Sum Variance Sum Entropy Entropy Mean 

4Iref/Iref 1,13 3,57 0,85 0,90 1,33 1,88 3,55 1,11 1,29 1,90 
2Iref/Iref 1,03 2,13 0,94 0,94 1,18 1,51 2,29 1,04 1,16 1,52 

1,25Iref/Iref 1,01 1,36 0,98 0,98 1,05 1,19 1,41 1,01 1,05 1,19 

Iref 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 

0,75Iref/Iref 1,00 0,56 1,00 1,03 1,01 0,75 0,57 1,02 1,03 0,75 

0,5Iref/Iref 1,02 0,25 0,99 1,06 1,03 0,51 0,26 1,04 1,07 0,50 

0,25Iref/Iref 1,08 0,06 0,95 1,09 1,10 0,26 0,07 1,08 1,15 0,25 
 

Tableau 12 : Paramètres avant normalisation par la moyenne de l’image (Orange : variations de ± 15% ; bleu : variations < 2%). 

 

  
Angular 
Second 
Moment 

Contrast Correlation Variance 
Inverse 
Difference 
Moment 

Sum Average Sum Variance Sum Entropy Entropy Mean 

4Iref/Iref 1,16 0,99 0,87 0,97 1,36 1,00 1,00 1,14 1,29 1,00 

2Iref/Iref 1,05 0,92 0,95 0,98 1,20 1,00 1,00 1,07 1,16 1,00 

1,25Iref/Iref 1,01 0,96 0,99 0,99 1,06 1,00 1,00 1,02 1,05 1,00 

Iref 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 

0,75Iref/Iref 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,02 1,03 1,00 

0,5Iref/Iref 1,00 0,99 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,04 1,06 1,00 

0,25Iref/Iref 1,02 0,99 0,98 1,00 1,02 1,00 1,00 1,07 1,14 1,00 
 

Tableau 13 : Paramètres après normalisation par la moyenne de l’image (Orange : variations de ± 15% ; bleu : variations < 2%). 
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III.3.B.  Comparaison de différents types d’échantillons avec le modèle 
d’analyse de texture + classification ACP 

 
Afin de comprendre l’évolution des paramètres en fonction des structures imagées, 

nous avons appliqué l’algorithme de calcul basé sur les matrices de cooccurrence à différents 

types d’échantillons. Les images acquises représentent des tailles natives variables au niveau 

des échantillons mais sont toutes codées dans des matrices de 100*100 pixels². En effet, 

lorsque les différences sont visibles au niveau des images, il est plus aisé d’interpréter 

l’évolution des paramètres. Cette approche sera par la suite transposée à l’étude du cartilage, 

les différences au niveau des images SHG de la matrice extracellulaire étant dans ce cas 

beaucoup plus faibles, et difficilement quantifiables en réalisant une simple observation. 
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Figure 70 : Evolution des paramètres ‘Moyenne’ et ‘Correlation’ en fonction de l’ ‘ASM’. Paramètres de 
texture calculés pour des échantillons présentant des structures diverses : languette sternale (lapin) ; 
tendon (lapin) ; artères carotide et fémorale (lapin) ; cartilage (humain) ; éponge de collagène I. Images 
SHG de taille 100*100 pixels². 
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Figure 71 : Diagramme ACP représentant les paramètres texturaux calculés à partir d’images SHG 
d’échantillons présentant des structures diverses : languette sternale (lapin) ; tendon (lapin) ; artères 
carotide et fémorale (lapin) ; cartilage (humain) ; éponge de collagène I. Le tableau indique la 
contribution de chaque paramètre pour la détermination des axes factoriels. 

 
 
 
 
 
 

 
1er Axe 

Factoriel 
2nd Axe 
Factoriel 

Angular Second Moment 0,20 -0,32 
Contrast -0,20 -0,28 

Correlation -0,34 0,29 
Variance 0,42 0,31 

Inverse Difference Moment 0,50 -0,30 
Sum Average 0,14 0,34 
Sum Variance 0,12 0,34 
Sum Entropy -0,14 0,33 

Entropy -0,20 0,34 
Mean 0,53 0,30 
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Analyse de texture sur différents 
échantillons Ecart Type (%)  100*(max-

min)/max 

Angular Second Moment  137 99 
Contrast 86 95 

Correlation 102 99 
Variance 23 53 

Inverse Difference Moment 27 46 
Sum Average 35 66 
Sum Variance 58 90 
Sum Entropy 9 24 

Entropy 46 194 
Moyenne 47 84 

 

Tableau 14 : Ecarts mesurés pour les paramètres texturaux calculés à partir d’images SHG d’échantillons 
présentant des structures diverses : languette sternale (lapin) ; tendon (lapin) ; artères carotide et 
fémorale (lapin) ; cartilage (humain) ; éponge de collagène I. 

 
 

III.3.C.  Conclusion 

 
Cette partie nous a permis de valider la méthode d’analyse de texture basée sur les 

paramètres de Haralick. Les résultats obtenus montrent l’importance de normaliser les images 

par la moyenne pour confiner l’analyse aux tailles et organisations d’éléments de la texture. 

Par ailleurs, cette analyse nous a indiqué les erreurs lors du calcul des paramètres pour des 

images saturées, et nous incite donc à rester très vigilants par rapport aux conditions 

d’acquisition des images. De plus, l’intensité du signal étant un élément important, nous 

avons choisi de considérer la moyenne de signal sur l’image comme un paramètre 

supplémentaire. 

 

Cette méthode d’analyse a été par la suite appliquée au niveau de la MEC du cartilage 

et du réseau de collagène de l’adventice de vaisseaux sanguins, dans le but de mettre en 

évidence des réorganisations ou dégradations matricielles. 
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III.4.  Etude du cartilage 

 

Le cartilage hyalin que l’on trouve au niveau des articulations est un tissu biologique 

non vascularisé et dépend pour sa nutrition du liquide dans lequel il baigne (liquide synovial). 

Pour qu’il puisse absorber les nutriments nécessaires à son maintien, il doit être soumis à un 

flux provoqué par des cycles de compression/décompression. Cependant, ce flux entrant et 

sortant provoque des modifications de la matrice cartilagineuse. 

 

Dans cette étude, nous avons proposé d’étudier certaines modifications apparaissant au 

sein de la MEC du cartilage en mesurant le signal SHG provenant du réseau de collagène. 

Pour cela, nous avons utilisé une méthode d’analyse d’image SHG basée sur différents 

paramètres texturaux (Haralick) dans l’objectif de mettre en évidence des différences de 

motifs détectés pour des échantillons soumis ou non à contrainte enzymatique (collagénase) 

ou mécanique (compression). 

 

En premier lieu, nous avons mis en évidence le contenu en fluorophores endogènes 

(autofluorescence) et en collagène (SHG) de la MEC du cartilage et de la matrice 

péricellulaire des chondrocytes. Nous avons distingué plusieurs zones en fonction de la 

profondeur qui présentent des arrangements moléculaires et cellulaires différents. Puis nous 

avons étudié l’influence de l’application de contraintes sur la MEC sur le réseau de collagène.  

 

En second lieu, nous nous sommes intéressés au collagène VI présent au niveau de la 

matrice péricellulaire des chondrocytes. Cette molécule se révèle intéressante puisqu’elle peut 

témoigner d’une part de l’altération du cartilage : son expression est beaucoup plus élevée 

dans les cartilages arthrosiques que dans les échantillons sains et d’autre part, sa synthèse 

accompagne le phénomène de mécanotransduction, et peut permettre de valider la viabilité 

d’une construction tissulaire. 
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III.4.A.  Structure du cartilage articulaire 

III.4.A.1.  Mise en évidence du contenu en PG et Collagène de la 
MEC du cartilage 

 

La MEC du cartilage présente une forte autofluorescence {Martini, 2005 #334; Talbot, 

2005 #335} sous excitation multiphoton et de récentes études ont cherché à déterminer la 

source de ce signal [179].  

La combinaison de divers outils de détection microscopique nous a permis d’imager le 

contenu en PGs de la MEC, puisque ces protéines présentent une autofluorescence sous 

excitation MP. Le signal de fluorescence provient de la matrice péricellulaire des 

chondrocytes et de la matrice extracellulaire. Les spectres d’autofluorescence sont similaires 

dans ces deux zones. Ils s’étendent de 450 à 600 nm, avec un pic aux environs de 490 nm 

(Figure 72).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 72 : Spectres d'autofluorescence mesurés sur un explant de cartilage. Excitation MP 800 nm, 
objectif x20, NA 0,7. Taille de l’image : 220*220µm². Régions d’intérêt sélectionnées dans la matrice 
péricellulaire et la matrice extracellulaire. 

 

Le réseau de collagène a pu être observé au moyen de l’imagerie par Génération de 

Seconde Harmonique (SHG). La Figure 73 représente une image obtenue par mesure du 

signal SHG au niveau d’une loge de chondrocytes. Les lacunes occupées par les cellules se 

distinguent nettement de la MEC, puisqu’elles ne génèrent pas de signal SHG. Ces images 

confirment le bon ratio Signal/Bruit que nous avons pu obtenir. 
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Figure 73 : Chondron dans le cartilage articulaire. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Canal 
gris : Signal SHG - Fibres de collagène (Collection objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence – 
Protéoglycannes (500-600 nm). 

 
 

III.4.A.1.1. Distinction des signaux d’autofluorescence et SHG 

 

Avec une excitation MP à 800 nm, nous avons recueilli deux types de signaux. Le 

premier, celui de l’autofluorescence a été récupéré entre 500 et 600 nm dans le sens inverse au 

rayon incident (le signal repasse par la tête confocale). Le signal SHG a été mesuré dans le 

sens du rayon incident. Pour être certains que la mesure du signal ‘vers l’avant’ au moyen du 

filtre BP 400 nm, n’est pas influencé par l’autofluorescence, les signaux d’autofluorescence et 

SHG ont été mesurés simultanément au cours du temps. La fluorescence est soumise au 

phénomène de photoblanchiment qui entraîne une diminution de signal lorsque l’échantillon 

est scanné de manière continu. Au contraire, le signal SHG ne nécessite pas d’absorption de 

photons et n’est pas sensible à ce même phénomène. Il en résulte une stabilité sur 700 

secondes de ce signal au cours du temps, comme le montre le graphique de la Figure 74. 
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Figure 74 : Echantillon de cartilage scanné en continu à 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Perte du signal 
d’autofluorescence (500-600 nm) au cours du temps (photoblanchiment). Conservation du niveau de 
signal SHG (Collection objectif x40, NA=0,8). 

 

III.4.A.1.2. Effet de la Collagénase 

 

Pour avoir la certitude que le signal SHG émanant du cartilage provienne bien du 

collagène, des explants de cartilage ont été incubés avec de la Collagénase B. Cette enzyme 

mime l’action des Métalloprotéases et entraîne une dégradation du réseau de collagène qui 

constitue la MEC. Il en résulte une décroissance au cours du temps du signal SHG, comme il 

est visible sur la Figure 75, quelle que soit la zone de la MEC imagée (Surface, Milieu ou 

Profondeur -  Figure 9 du $  II.1.B).  Nous pouvons en conclure que le signal mesuré est 

généré par le collagène.  
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Figure 75 : Perte du signal SHG pour des échantillons traités avec de la Collagénase. Excitation MP 800 
nm, objectif x20, NA=0,7. Objectif de collection du signal SHG x40, NA=0,8. 

 

 

Afin de compléter ce résultat, nous avons calculé les valeurs des paramètres texturaux 

de Haralick pour les échantillons soumis à l’action de la Collagénase au cours du temps. Suite 

à l’action enzymatique, le signal SHG diminue et s’homogénéise (‘ASM’ élevé). Les facteurs 

de ‘Moyenne’, ‘Contraste’ et ‘Correlation’ diminuent. Les écarts mesurés au niveau des 

paramètres de texture sont résumés dans le Tableau 15. 

 

La combinaison de toutes ces mesures suggère une disparition homogène des fibres de 

collagène, puisque plus le temps d’incubation de l’explant de cartilage avec la Collagénase est 

long, plus le signal mesuré s’apparente à un bruit de fond.  
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Analyse Collagénase Ecart Type (%)  100*(max-
min)/max 

Angular Second Moment  35 68 
Contrast 57 88 

Correlation 17 100 
Variance 1 39 

Inverse Difference Moment 4 11 
Sum Average 4 14 
Sum Variance 9 26 
Sum Entropy 4 12 

Entropy 6 22 
Moyenne 35 65 

 

 

Tableau 15 : Ecarts mesurés pour les paramètres texturaux calculés à partir d’images acquises pour un 
même échantillon soumis à l’action de la Collagénase. Mesures en surface pour un temps d’incubation de 
0, 1, 2 puis 3 h. 

 

L’évolution de ces paramètres sera par la suite comparée à l’évolution observée 

lorsque l’on mesure le signal  pour des échantillons soumis à compression.  

 

III.4.A.2.  Arrangement des fibres de Collagène en fonction de la 
zone (profondeur) imagée 

 

Dans le cartilage articulaire, différentes zones se distinguent par l’arrangement des 

différents composants [180]. Par mesure du signal SHG (Figure 76), nous avons pu observer 

des lacunes (chondrons) allongées et orientées parallèlement à la surface. En général, ces 

chondrons contiennent deux chondrocytes. Plus en profondeur (environ 300 µm sous la 

surface), les lacunes semblent plus larges, mais ne présentent plus d’orientation spécifique. 

Finalement, pour la couche la plus profonde que nous avons pu distinguer (environ 600 µm 

sous la surface), les lacunes sont allongées et s’orientent perpendiculairement à la surface. 

Souvent, elles se regroupent, et nous pouvons voir 4 chondrocytes dans la même lacune. 
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Figure 76 : Explants de cartilage (femme 68 ans). Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Images 
acquises (a) à la surface de l’échantillon, (b) 300 µm sous la surface, (c) 600 µm sous la surface. Canal 
Vert : Autofluorescence – Protéoglycannes (500-600 nm). Canal Gris : Signal SHG - Collagène (Collection 
objectif x40, NA=0,8).  

 

Cette étape de distinction de différentes zones a été importante pour la suite de l’étude. 

En effet, l’arrangement différent du réseau collagénique en fonction de la profondeur entraîne 

de grandes variations pour nos résultats d’analyse de texture. En effet, en profondeur, le signal 

SHG est plus homogène (‘ASM’ élevé) et moins intense. Les zones de l’image présentant le 

même motif textural sont grandes (‘IDM’ élevé), témoignant de la répartition pseudo aléatoire 

des fibres de collagène. Parallèlement, le nombre de frontières (‘Variance’ et ‘Contraste’) 

tend à diminuer en surface et s’associe à la présence de petits éléments texturaux linéaires 

(faible ‘IDM’, ‘Correlation’ élevée).  

 

Les paramètres évoluent de la même manière lorsqu’on se déplace en profondeur dans 

l’échantillon que lorsque celui-ci est soumis à l’action enzymatique de la Collagénase : plus 

on s’éloigne de la surface, plus la répartition des fibres semble pseudo-aléatoire, générant un 

signal qui ressemble à un ‘bruit de fond’. 

 

 

a b c 
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Le Tableau 16 résume les différences observées au niveau du calcul des différents 

paramètres texturaux de Haralick à partir d’images acquises à différentes profondeurs au sein 

d’un même échantillon.  

 

 

Analyse en Profondeur Ecart Type (%)  100*(max-
min)/max 

Angular Second Moment  96 98 

Contrast 58 97 

Correlation 71 720 

Variance 41 80 

Inverse Difference Moment 50 83 

Sum Average 1 4 

Sum Variance 1 9 

Sum Entropy 10 46 

Entropy 34 206 

Moyenne 53 82 

 

Tableau 16 : Ecarts mesurés pour les paramètres texturaux calculés à partir d’images acquises dans 5 
différentes zones d’un même échantillon à raison de 5 images par zone. 

 

Afin de comparer correctement les données obtenues en compression ou non, il 

convient d’acquérir des images au niveau des mêmes zones. Nous avons choisi d’en 

distinguer trois, qui seront par la suite appelées ‘Surface’, ‘Milieu’ (~300 µm sous la surface) 

et ‘Profondeur’ (~600 µm sous la surface). 

 

III.4.B.  Modification de la structure de la matrice extracellulaire lors de 
l’application d’une contrainte mécanique 

 

La modification de la structure de la MEC du cartilage soumis à contrainte mécanique 

est comparable à celle observée lors de certaines pathologies (comme l’arthrose par exemple). 

Le but de cette étude est de caractériser la modification du réseau de collagène, au moyen 

d’une méthode d’analyse d’image basée sur différents paramètres texturaux.  
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III.4.B.1.  Analyse de texture appliquée à l’étude de la MEC 
d’explants de cartilage comprimés ou non – Exemples 
détaillés  

 
La Figure 77 représente le signal SHG mesuré pour un échantillon comprimé durant 7 

h et le témoin correspondant. Les zones codées en rouge représentent les zones les plus riches 

en collagène émettant un très fort signal. Il est à noter ici, que nous parvenons à la limite de 

résolution du système optique. Le diamètre des fibres est sans doute surestimé, puisqu’il est 

en réalité inférieur à la taille du volume focal : les fibres de collagène de type II présente un 

diamètre de l’ordre de 50 nm, alors que l’aire du volume focal présente un rayon se 

rapprochant de 0,5 µm (cf $  III.2.B). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 77 : Images SHG (Collection objectif x40, NA=0,8) pour des échantillons de cartilage non soumis à 
compression ou ayant supporté une contrainte mécanique de 1 MPa sinusoïdale (1/2 h ON, ½ h OFF) 
pendant 7 h. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Images acquises pour différentes régions de 
l’échantillon. Chaque image représente une zone de 87*87 µm². 

 
 

La Figure 78 illustre l’évolution de l’ ‘ASM’ en fonction de la ‘Correlation’ pour deux 

échantillons (comprimés respectivement pendant 1 et 7 h) ainsi que pour leurs deux témoins 

correspondant. La comparaison doit s’effectuer pour des images acquises pour des zones 

identiques (c'est-à-dire à la surface de l’échantillon, au milieu ou en profondeur). 

Non Comprimé 

Comprimé 7h 

Surface Milieu Profondeur 
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Le graphique montre clairement l’effet de la compression sur les deux paramètres de 

texture, à savoir l’augmentation de la valeur du paramètre de ‘Correlation’ accompagnée de la 

diminution du facteur d’homogénéité (‘ASM’), et ce quelle que soit la région dans laquelle les 

images ont été acquises (‘Surface’, ‘Milieu’ ou ‘Profondeur’).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 78 : Représentation de la ‘Correlation’ en fonction de l’ ‘ASM’ calculée à partir d’images 
d’échantillons de cartilage non soumis à compression ou ayant supporté une contrainte mécanique de 
1MPa sinusoïdale (1/2 h ON, ½ h OFF) pendant 1 ou 7 h. Images acquises pour différentes régions de 
l’échantillon. Chaque image représente une zone de 87*87 µm². Données centrées réduites. 

 

III.4.B.2.  Effet d’une contrainte mécanique sur le réseau de 
collagène 

 

Les images acquises pour des explants non comprimés présentent une texture qui 

diffère de celle d’images d’échantillons comprimés. En particulier, la valeur d’ ‘ASM’ 

diminue accompagnée d’un facteur ‘Correlation’ plus élevé. Ces résultats tendent à prouver la 

présence de structures linéaires plus longues. Lorsque les fibrilles de collagène sont orientées 

pseudo aléatoirement, le signal SHG mesuré est faible et homogène. Au niveau des images, 

cela se traduit par peu de nombreuses et faibles variations locales de niveaux de gris. 
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Au contraire, lorsque les échantillons ont été soumis à compression, la densité de 

fibrilles augmente, conduisant à un signal SHG plus intense après excitation multiphoton. 

L’évolution de ces deux paramètres (diminution de l’ ‘ASM’ + augmentation de la 

‘Correlation’) suggère que les éléments générateurs de signal SHG sont plus proches les uns 

des autres, formant soit des agrégats de fibrilles, soit des nœuds. La faible valeur d’ ‘ASM’ se 

traduit par un faible nombre de transitions de niveaux de gris.  

  

La diminution du paramètre ‘Contrast’ suggérant une diminution du nombre de 

variations locales ainsi que l’augmentation du ‘Sum Variance’ appuient cette idée 

d’agrégation : les transitions entre niveaux de gris sont moins nombreuses, mais plus 

importantes.  En effet, les nœuds ou agrégats de collagène émettent un signal très intense et se 

distinguent de zones où le collagène est moins dense ou  est réparti de manière plus aléatoire. 

Cette interprétation confirmerait l’hypothèse émise par Broom sur la modification du réseau 

de Collagène [16,28].   

  

Pour confirmer ces résultats, des images de microscopie électronique ont été acquises 

pour des échantillons soumis ou non à compression. La Figure 79 suggère un réseau 

collagénique plus dense lorsqu’une contrainte mécanique a été appliquée, ce qui tend à 

appuyer l’hypothèse émise suite à l’étude SHG..  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 79 : Images MET d’explants de cartilage soumis ou non à contrainte mécanique.  
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Nous en avons déduit que le choix des paramètres d’homogénéité (‘ASM’) et de 

‘Correlation’ est correct afin de caractériser les modifications de la MEC du cartilage 

(réorganisation du réseau collagénique). 

 

III.4.B.3.  Effet d’une contrainte mécanique de durée variable sur 
le réseau de collagène 

 

Afin de compléter cette étude, nous avons mesuré l’évolution du signal SHG lorsque 

les échantillons étaient comprimés pendant des temps différents, croissants de 1 à 7 h (avec un 

pas de 2 heures). Comme les résultats précédents, les mêmes tendances sur l’évolution des 

paramètres ont pu être observées. En outre, une gradation se met en place : plus le temps de 

compression est long, plus les paramètres de texture d’image sont augmentés (‘Correlation’) 

ou diminués (‘ASM’). Une seconde indication provient de l’intensité du signal SHG mesuré. 

Pour cette expérience, pour chaque durée, deux échantillons ont été prélevés dans la même 

zone : le premier n’a pas été comprimé et peut être considéré comme le témoin, le second a 

été soumis à une contrainte mécanique sinusoïdale de 1 MPa pendant des durées variables (1, 

3, 5 et 7 h). De cette manière, on peut limiter les artefacts dus à une éventuelle inhomogénéité 

au sein de l’explant de cartilage complet. 

 

La Figure 80 représente les rapports (Moyenne Echantillon témoin)/(Moyenne 

Echantillon Comprimé). Lors d’une compression pendant 1 h, le signal SHG apparaît environ 

30% plus élevé que pour le témoin correspondant. Plus la durée d’application est longue, plus 

le signal mesuré croît pour atteindre une augmentation de 60% par rapport au témoin à 7 h de 

compression (Figure 80 a).  

 

De même le paramètre ‘ASM’, témoin de l’homogénéité au sein de l’échantillon 

baisse lors de la compression. Plus la durée d’application de la contrainte est élevée, plus la 

diminution est marquée (Figure 80 b). 

 

Pour résumer, lorsque les échantillons sont comprimés, le signal de SHG augmente en 

intensité (échantillon plus compact). Les images semblent moins homogènes, et présentent 

plus de différences de niveaux de gris, mais moins de transitions (moins de variations 

locales). La taille des éléments texturaux diminue, mais les structures linéaires semblent plus 

longues. Une explication possible est que les fibres s’agrègent, donnant naissance par endroits 
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Analyse Compression en 
fonction du temps - 'Surface' Ecart Type (%)  100*(max-

min)/max 

Angular Second Moment  150 97 
Contrast 45 81 

Correlation 40 211 
Variance 1 3 

Inverse Difference Moment 11 33 
Sum Average 4 13 
Sum Variance 8 24 
Sum Entropy 3 13 

Entropy 8 34 
Moyenne 34 64 

   
Analyse Compression en 

fonction du temps - 'Milieu' Ecart Type (%)  100*(max-
min)/max 

Angular Second Moment  145 97 
Contrast 72 87 

Correlation 48 340 
Variance 2 7 

Inverse Difference Moment 8 23 
Sum Average 9 28 
Sum Variance 17 49 
Sum Entropy 2 6 

Entropy 10 37 
Moyenne 40 76 

   
Analyse Compression en 

fonction du temps - 'Profondeur'  Ecart Type (%)  100*(max-
min)/max 

Angular Second Moment  112 96 
Contrast 55 83 

Correlation 45 238 
Variance 2 7 

Inverse Difference Moment 6 21 
Sum Average 9 27 
Sum Variance 16 45 
Sum Entropy 2 8 

Entropy 9 35 
Moyenne 38 71 

 

Tableau 17 : Ecarts mesurés pour les paramètres texturaux calculés à partir d’images acquises pour des 
durées de compression variables (1, 3, 5 et 7 h) (a) ‘Surface’ (b) ‘Milieu’ (~300 µm sous la surface) et (c) 
‘Profondeur’ (~600 µm sous la surface)  à raison de 5 images par  zone. 

 
 
 
 
 
 



  RESULTATS et DISCUSSION 

 140 

III.4.C.  Comparaison des effets d’une contrainte enzymatique ou 
mécanique sur le réseau de collagène – Classification ACP 

 

Nous avons ensuite comparé l’influence de la Collagénase (action enzymatique) et de 

la compression (action mécanique). Le Tableau 18 résume l’évolution des paramètres de 

texture que nous avons mesurés sur différents explants de cartilage. Lorsque l’on se déplace 

en profondeur, ou lorsque les échantillons ont été incubés avec de la Collagénase, on observe 

une diminution des paramètres ‘IDM’, ‘Correlation’, ‘Sum Average’, ‘Sum Variance’ et 

‘Moyenne’ du signal. Cependant, l’ ‘ASM’, le ‘Contraste’, et la ‘Variance’ augmentent avec 

une tendance inverse d’évolution lorsque les échantillons sont soumis à compression. 

 

 La Figure 81 représente l’évolution de la ‘Correlation’ et de la moyenne du signal 

SHG en fonction de l’ ‘ASM’ pour des images de cartilage ayant supporté différentes 

contraintes : soit une incubation avec de la Collagénase pendant 1, 2 ou 3 h ; soit une 

contrainte mécanique de compression (1 MPA, 1 Hz) pendant 1, 3, 5 ou 7 h. 

 

Les valeurs représentées correspondent au ratio r du paramètre textural calculé sur un 

échantillon soumis à contrainte sur le paramètre calculé à partir du témoin correspondant 

(explant prélevé dans la même zone). Cette manière de procéder nous a permis de limiter les 

effets qui auraient pu résulter d’une inhomogénéité au sein de l’échantillon complet (condyle 

d’une tête fémorale de patient). 

 

La première indication visible sur les graphiques de la Figure 81 est l’augmentation de 

la moyenne du signal SHG lorsque les échantillons sont soumis à compression (r>1) et une 

diminution suite à l’action de la Collagénase (r<1). L’intensité du signal croît 

progressivement lorsque l’échantillon a subi une contrainte mécanique, jusqu’à être doublé 

lorsque la durée de compression atteint 7 h. Lors d’une incubation avec la Collagénase, la 

quantité de signal SHG mesurée diminue au cours du temps et se trouve divisée par 3 après    

3 h d’incubation. 

 

De la même manière, le paramètre d’homogénéité, l’ ‘ASM’ diminue dans le cas de la 

compression (r<1) et augmente jusqu’à se trouver doublé lors de l’action enzymatique (r>1). 

La ‘Correlation’ est multipliée par 3 dans le cas d’une compression de 7 h et divisée par 2 

suite à l’incubation de 3 h avec la Collagénase. 
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Cette comparaison nous permet de supposer un effet différent entraîné par l’application 

des différentes contraintes. Dans le cas d’une incubation avec la Collagénase, le signal SHG 

disparaît progressivement, suggérant une action enzymatique au niveau moléculaire du 

Collagène. L’action enzymatique permet de ‘couper’(‘cleavage’) la molécule de collagène      

( [181] ). La molécule ainsi dénaturée génère moins de signal SHG et le signal restant 

s’apparente à un fond homogène, avec une répartition aléatoire des fibres restantes. Les 

transitions entre niveaux de gris sont nombreuses mais peu marquées. L’évolution des 

paramètres est identique lorsqu’on mesure le signal au niveau de zones plus profondes du 

cartilage. 

 

 Au contraire, l’application d’une contrainte compressive entraîne une perte 

d’homogénéité au niveau de l’image. Des éléments texturaux plus longs s’isolent mieux du 

fond. Les transitions entre niveaux de gris sont moins importantes, mais plus marquées. En 

parallèle, on observe une augmentation du signal de ‘fond’. Le réseau de collagène paraît 

globalement plus dense, plus compact avec par endroits une apparition d’agrégats de fibres 

émettant un signal très intense. Le réseau de Collagène ne serait dans ce cas pas dénaturé, 

mais remodelé. 
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Figure 81 : Evolution des paramètres ‘Correlation’ (a) et ‘Moyenne’ (b) en fonction de l’’ASM’. 
Paramètres de texture calculés pour des échantillons incubés avec de la Collagénase (1h, 2h et 3h), ou 
soumis à compression (1 MPa, 1 Hz, 1, 3, 5 ou 7 h). Chaque valeur correspond au ratio (Echantillon 
traité)/(Echantillon non traité). 
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  Compression Interprétation Profondeur Collagénase Interprétation 

Angular Second 
Moment  

↓ 
- de transitions entre 

niveaux de gris 
↑ ↑ 

nombreuses 
transitions entre 
niveaux de gris 

Contrast ↓ - de variations locales ↑ ↑ 
beaucoup de 

variations locales 

Correlation ↑ en valeur absolue Structures linéaires ↓ en valeur absolue ↓ en |abs| 
peu de structures 

linéaires 

Variance ↓ - de variations locales ↑ ↑ 
beaucoup de 

variations locales 

Inverse Difference 
Moment 

↓ 
Plus petits éléments 

texturaux 
↑ ↓ 

larges éléments 
texturaux 

Sum Average ↑ 
Intensité du signal 

plus élevée 
↓ ↓ 

intensité du signal 
plus faible 

Sum Variance ↑ 
Variations locales plus 

marquées 
↓ ↓ 

variations locales - 
marquées 

Sum Entropy ↓ -∞   ↓ -∞     

Entropy ↑ 0 Organisation  ↓ -∞ ↓ -∞ 
répartition pseudo-

aléatoire 

Moyenne ↑ 
Intensité du signal 

plus élevée 
↓ ↓ 

perte de l'intensité du 
signal  

Tableau 18 : Evolution des paramètres texturaux (Haralick) lorsque les échantillons sont soumis à compression mécanique (1 MPa, sinusoïdale, intermittente ½ ON, 
½ h OFF) ; en profondeur ; après incubation avec de la Collagénase. Les zones grisées représentent les paramètres qui varient très peu (Ecart type <7%). 
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Comme le nombre de paramètres étudiés est important, nous avons utilisé une 

méthode statistique d’Analyse en Composantes Principales (ACP) afin de mieux discriminer 

les différentes populations (soumises ou non à contrainte enzymatique ou mécanique). 

L’objectif de cette méthode statistique est de projeter les données sur un espace 2D tout en 

tenant compte de tous les paramètres étudiés et en obtenant une dispersion optimale du nuage 

de points. Chaque axe du diagramme ACP représente une combinaison linaire de tous les 

paramètres. 

 

Ainsi, pour le diagramme de la Figure 82, l’axe des abscisses est principalement 

affecté par la valeur de l’ ‘ASM’, la ‘Correlation’ et la ‘Moyenne’. Les contributions des 

paramètres sont quasiment équivalentes pour la détermination de l’axe des ordonnées, avec 

une légère prépondérance pour la ‘Correlation’ et la ‘Moyenne’. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 82 : Diagramme ACP représentant les paramètres texturaux calculés à partir d’images SHG. 
Echantillons soumis à l’action de la Collagénase (1, 2 ou 3 h) ou à contrainte de compression dynamique (1 
MPa, 1 Hz, pendant 1, 3, 5 ou 7 h). Le tableau à droite indique la contribution de chaque paramètre pour 
la détermination des axes factoriels. 

 
1er Axe 

Factoriel 
2nd Axe 
Factoriel 

Angular Second Moment -0,85 0,37 
Contrast -0,04 0,20 

Correlation 0,46 0,41 
Variance 0,03 0,28 

Inverse Difference Moment 0,00 0,29 
Sum Average 0,05 0,29 
Sum Variance 0,06 0,30 
Sum Entropy 0,03 0,29 

Entropy 0,00 0,28 
Mean 0,21 0,39 

Remodelage 
 Dénaturation 

 

ACP Collagénase et Compression 
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Les axes ainsi déterminés nécessitent une interprétation biologique basée sur 

l’évolution des paramètres de texture et leurs contributions respectives sur les deux axes 

factoriels. 

 

L’augmentation de la durée de la compression entraîne un décalage du nuage de points 

vers le haut et la droite. Selon l’interprétation que nous avons proposée (Figure 83), cette zone 

du graphique correspond à des paramètres de ‘Moyenne’ et ‘Correlation’ les plus élevés 

(parmi nos mesures) et des valeurs d’’ASM’ faibles. Biologiquement, nous avons interprété 

ces constations comme une compaction de l’échantillon accompagnée d’une agrégation de 

fibres de collagène dans certaines zones. 

 

L’incubation des échantillons avec la Collagénase entraîne un décalage du nuage de 

points vers la partie supérieure gauche du diagramme ACP caractérisée par une forte 

homogénéité (‘ASM’ élevé), un faible signal (Moyenne faible), et peu de structures linéaires. 

Le signal SHG tend à disparaître et à être réparti plus aléatoirement au niveau de la MEC. 
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Figure 83 : Interprétation des axes du diagramme ACP de la Figure 82. (a) Evolution des différents 
paramètres de texture sur l’espace 2D engendré par la méthode ACP. (b) Interprétation biologique des 
axes du diagramme ACP.  
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Pour conclure, les deux paramètres choisis au départ (‘ASM’ et ‘Correlation’) 

expriment bien les variations de structure (remodelage ou dénaturation) des réseaux de 

collagène de la MEC du cartilage suite à l’application de contraintes environnementales 

enzymatiques (Collagénase) ou mécaniques (compression). La classification ACP permet de 

mieux encore discriminer les échantillons bien que les deux principaux axes factoriels 

s’appuient beaucoup sur ces deux paramètres. 

III.4.D.  Etude du Collagène VI de la matrice péricellulaire 

 

Dans certaines loges de chondrocytes, nous avons pu observer un signal SHG intense.  

Or, différentes techniques de marquage ont déjà montré la présence de collagène VI au niveau 

de la matrice péricellulaire de chondrocytes.  

 

Nous avons donc procédé à un marquage immunologique du Collagène VI par 

anticorps fluorescent et combiné l’imagerie de fluorescence avec l’imagerie SHG pour 

montrer que le signal mesuré provient effectivement du Collagène VI. Cette molécule 

représente un marqueur de dégradation du cartilage, puisqu’on le retrouverait en quantité plus 

importante dans les cartilages arthrosiques. Mais le collagène VI témoignerait également du 

phénomène de mécanotransduction et pourrait alors représenter un marqueur de validation de 

constructions tissulaires. L’imagerie par SHG est plus rapide et simple à mettre en œuvre que 

la technique de marquage par Anticorps invasive qui nécessite au préalable une digestion 

enzymatique de la MEC.  

 

Nous avons suivi spectralement et par imagerie des durées de vie de fluorescence les 

différentes étapes du marquage du collagène VI de la matrice péricellulaire : t0 : avant 

traitement ; t1 : Incubation de 30 minutes avec la Hyaluronidase ; t2 : Incubation de 30 minutes 

avec la Chondroitinase ; t3 : Marquage Anticorps Anti-Collagène VI ; t4 : Marquage Anticorps 

II Alexa 488.  Les spectres d’autofluorescence et de l’Alexa 488 sont très proches et 

présentant un chevauchement important, le premier présentant un pic à 490 nm, le second à 

525 nm. Au niveau de la matrice péricellulaire, on observe un décalage du spectre lors du 

marquage avec l’Alexa 488 au niveau de la matrice péricellulaire, mais non au niveau de la 

matrice extracellulaire (Figure 84). Cela prouve la présence de collagène VI dans la première 

zone. 
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Figure 84 : Spectre de fluorescence mesuré pour une ROI1 (a,b) située au niveau de la matrice 
péricellulaire d’un chondrocyte et pour une ROI2 (a,c) sélectionnée dans la matrice extracellulaire pour 
les différentes étapes du marquage du Collagène VI par l’Alexa 488. 
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En reprenant plus en détail la première région d’intérêt après le marquage à l’Alexa 

488, nous avons obtenu les résultats présentés sur la Figure 85. Le spectre du signal de 

fluorescence mesuré au niveau des loges est décalé vers 525 nm, que celles-ci émettent ou 

non un signal SHG détectable, attestant la présence de Collagène VI révélé par l’Alexa 488. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 85 : Spectres de fluorescence mesurés pour différentes régions d’intérêt. ROI1 : Loge émettant un 
signal SHG ; ROI2 : Loge n’émettant pas de signal SHG ; ROI3 : MEC. 

 
Afin de quantifier la corrélation existant entre les signaux SHG et de fluorescence 

mesurés au niveau d’une loge, nous avons réalisé des projections sur l’axe des abscisses d’une 

zone de taille 41x38µm² (112*112 pixels²). 

 

Pour chacun des signaux (SHG et fluorescence), nous avons tracé cinq profils (Figure 

86 et Figure 87), correspondant chacun à une des étapes du marquage du Collagène VI avec 

l’Alexa 488 (avant le marquage, après 30 minutes d’incubation avec la Hyaluronidase, après 

30 minutes d’incubation avec la Chondroitinase, après l’adjonction du premier Anticorps et 

après le marquage Alexa 488).  

 

Nous pouvons constater que le signal de fluorescence est quasiment nul jusqu’à la 

dernière étape du marquage (ajout de l’Alexa 488). En revanche, nous pouvons observer un 

pic correspondant à la partie gauche de la loge dès l’ajout du fluorophore (Figure 86). 
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Le profil correspondant au signal SHG présente toujours la même allure, et le même 

ordre de grandeur d’intensité. Comme pour le signal de fluorescence, le pic observé 

correspondant au signal intense mesuré dans la partie gauche de la loge du chondrocyte 

(Figure 87). 

 

En comparant ensuite les profils obtenus par projection des signaux acquis 

respectivement à partir des images SHG et de fluorescence après le marquage, nous 

constatons que l’allure des signaux est identique, avec les pics correspondants à la loge 

(Figure 88). 

 

Nous avons mesuré les coefficients de corrélation entre les profils pris deux à deux. Le 

Tableau 19 regroupe l’ensemble des résultats et il montre bien que les signaux SHG sont 

fortement corrélés entre eux (r>0,89 dans tous les cas). Les enzymes n’ont pas d’action par 

rapport à l’émission de ce signal : il reste constant au cours du temps.  

 

Les profils correspondant aux signaux de fluorescence des différentes conditions 

(hyaluronidase, chondroitinase, fluorescence Alexa 488) ne sont pas corrélés entre eux : dans 

la matrice extracellulaire, le signal d’autofluorescence est très faible. Il s’apparente à un ‘bruit 

de fond’ homogène,  mais correspond bien à un signal émis par la matrice puisque dans la 

lacune son niveau est nul. Par ailleurs, le tracé des spectres montre que ce signal ne 

correspond pas à une fuite de signal SHG dans le canal de collection de la fluorescence. Après 

la détection du Collagène VI avec l’Alexa 488, le profil du signal de fluorescence est 

fortement corrélé avec le profil SHG (r~0,7), attestant d’une colocalisation de ces deux 

signaux.    

 

Pour résumer ces résultats, le signal d’autofluorescence du cartilage est faible sous 

excitation MP à 800 nm. La détection du Collagène VI par l’Alexa 488 met en évidence la 

présence de cette molécule au niveau de la matrice péricellulaire. Le signal SHG émanant de 

la loge est présent avant le marquage et se superpose au signal de fluorescence suite au 

marquage. Cela prouve la présence de collagène VI révélée par le marquage spécifique 

Anticorps-Alexa 488, et la possibilité de détecter en SHG ce collagène VI. 
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Figure 86 : Projections sur l’axe des abscisses des images correspondant au signal de fluorescence mesuré 
après les différentes étapes du marquage du Collagène VI par l’Alexa 488. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 87 : Projections sur l’axe des abscisses des images correspondant au signal SHG mesuré après les 
différentes étapes du marquage du Collagène VI par l’Alexa 488. 
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Figure 88 : Projections sur l’axe des abscisses des images correspondant aux signaux SHG et de 
fluorescence mesurés pour chaque étape du marquage du Collagène VI par l’Alexa 488. 
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t0 
Fluo 

t0 
SHG 

t1  
Hyaluronidase 

Fluo 

t1 
Hyaluronidase 

SHG 

t2 
Chondroitinase 

Fluo 

t2 
Chondroitinase 

SHG 

t3 
AnticorpsI 

Fluo 

t3 
AnticorpsI 

SHG 

t4 
Alexa488 
Fluo 

t4 
Alexa488 

SHG 
t0 - fluo 1,00 0,03 0,24 0,05 0,12 -0,03 0,04 0,05 0,09 -0,05 
t0 - SHG 0,03 1,00 -0,08 0,97 0,17 0,95 0,23 0,97 0,71 0,92 
t1 Hyaluronidase - fluo 0,24 -0,08 1,00 -0,12 0,03 -0,17 -0,05 -0,05 0,06 -0,13 
t1 Hyaluronidase - SHG 0,05 0,97 -0,12 1,00 0,17 0,96 0,22 0,94 0,68 0,92 
t2 Chondroitinase - fluo 0,12 0,17 0,03 0,17 1,00 0,12 0,15 0,23 0,26 0,10 
t2 Chondroitinase - SHG -0,03 0,95 -0,17 0,96 0,12 1,00 0,21 0,89 0,68 0,94 
t3 AnticorpsI - fluo 0,04 0,23 -0,05 0,22 0,15 0,21 1,00 0,24 0,31 0,20 
t3 AnticorpsI - SHG 0,05 0,97 -0,05 0,94 0,23 0,89 0,24 1,00 0,74 0,89 
t4 Alexa488 - fluo 0,09 0,71 0,06 0,68 0,26 0,68 0,31 0,74 1,00 0,68 
t4 Alexa488 - SHG -0,05 0,92 -0,13 0,92 0,10 0,94 0,20 0,89 0,68 1,00 
 
 

Tableau 19 : Coefficients de corrélation entre les profils obtenus à partir des projections sur l’axe des abscisses des images correspondant aux signaux SHG et de 
fluorescence mesurés pour chaque étape du marquage du Collagène VI par l’Alexa 488. 
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La  Figure 89 représente le cytogramme de corrélation entre les profils SHG mesurés 

pour la même loge de chondrocytes après les différents traitements enzymatiques qu’a subi 

l’échantillon pour la détection du collagène VI avec l’Alexa 488.   

 

Tous les profils ont été tracés en fonction du profil témoin (sans traitement). On 

constate que les données s’ajustent bien avec la droite f(x)=x, autrement dit, les signaux 

mesurés sont quasiment identiques. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 89 : Représentation de la corrélation pour des profils de projection d’images SHG mesurés après 
les différentes étapes du marquage avec l’Alexa 488 avec le profil tracé avant le marquage. L’ajustement 
avec la droite f(x)=x montre que le signal SHG émanant de la loge des chondrocytes n’est pas affecté par 
l’action de la hyaluronidase et de la chondroitinase. 
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Pour constater la colocalisation des signaux de SHG et de fluorescence de l’Alexa 488 

(révélation du Collagène VI) sur les images complètes, nous avons utilisé le logiciel Matlab. 

Pour chaque image (SHG et fluorescence, à chaque étape du marquage), l’application d’un 

filtre médian, puis d’une fonction de binarisation a permis d’obtenir une matrice de 512*512 

pixels constituée de valeurs logiques (0 ou 1). Le seuil de binarisation appliqué (0,25), 

correspond au quart du signal maximal et permet d’éliminer le ‘bruit de fond’ ou la faible 

autofluorescence de la MEC. L’opérateur ‘AND’ nous a permis par la suite de repérer les 

zones où l’on pouvait mesurer à la fois un signal SHG et un signal de fluorescence (Figure 

90). Après l’action des enzymes (Hyaluronidase et Chondroitinase) et le marquage avec 

l’Anticorps primaire, quelques pixels seulement correspondent à une présence simultanée de 

signaux SHG et de fluorescence. Après le marquage avec l’Alexa 488, il apparaît une forte 

colocalisation de ces deux signaux.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Figure 90 : Colocalisation des signaux de fluorescence et SHG aux différentes étapes du marquage du 
Collagène VI par l’Alexa 488. Binarisation des images de SHG et de Fluorescence, puis application de 
l’opérateur ‘AND’. 

 
 

t initial t1 - Hyaluronidase  t2 - Chondroitinase  
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De plus, nous avons comparé les temps de vie de fluorescence collectée au niveau de 

ces trois différentes zones (loge avec ou sans SHG et MEC) pour les différentes étapes du 

marquage. 

- la première correspondant à une loge de chondrocyte dans laquelle un signal SHG 

est mesurable ;  

- la seconde où l’on ne mesure pas de signal SHG ;  

- la troisième sélectionnée dans la MEC.  

 

Les courbes de déclin ont été ajustées via le logiciel SPCImage selon un modèle 

biexponentiel (F(t) = a1*exp(-t/τ1)+a2*exp(-t/τ2)). 

 

Nous avons constaté que lorsqu’un signal SHG et un signal de fluorescence sont 

simultanément présents dans la matrice péricellulaire, la constante de déclin moyenne (τm = 

a1*τ1 + a2*τ2) est beaucoup plus faible que dans les zones où l’on n’a pas pu mesurer de signal 

SHG. Ce résultat est en partie expliqué par l’apparition d’une composante τ1 faible (<200 ps) 

en proportion importante (valeur a1 atteignant 80%) et nous laisse supposer qu’une faible 

partie du signal SHG est émise ‘vers l’arrière’ et détectée par le PM utilisé dans le cadre 

d’acquisition FLIM. En revanche, cette partie du signal est trop faible pour être mesurée avec 

les détecteurs classiquement utilisés en mode confocal.  

 

Pour la zone péricellulaire n’émettant pas de signal SHG, l’ajustement biexponentiel 

des courbes de déclin présente également une composante courte (τ1<400 ps), mais d’une 

influence plus modérée (a1 < 40%). La superposition des courbes de déclin provenant des 3 

ROIs différentes montre clairement l’influence de la première composante d’ajustement 

(Figure 91).  
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Figure 91 : Courbes de déclin de fluorescence provenant de 3 ROIs différente : Zone péricellulaire 
émettant simultanément un signal de fluorescence et un signal SHG ; Zone péricellulaire émettant un 
signal de fluorescence ; MEC. (a) Déclins non normalisés. (b) Déclins normalisés tels que le maximum soit 
égal à 1. 

 
 

Ainsi la représentation de la durée de vie moyenne de fluorescence montre clairement 

3 populations différentes. Les différents codages couleur représentés sur la Figure 92 

confirment le poids important de la première composante d’ajustement dans le cas d’une 

mesure simultanée de signaux de fluorescence et SHG. 

0 2 4 6 8 10
-200

0

200

400

600

800

1000

1200

1400

In
te

ns
ité

 R
el

at
iv

e 
(u

a
)

Temps (ns)

 Loge SHG
 Loge sans SHG
 MEC

a 

0 2 4 6 8 10

0,0

0,2

0,4

0,6

0,8

1,0

In
te

n
si

té
 R

e
la

tiv
e

 (u
a)

Temps (ns)

 Loge SHG
 Loge sans SHG
 MEC

b 



  RESULTATS et DISCUSSION 

  158 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 92 : Explant de cartilage. Excitation MP 800 nm (objectif x20, NA=0,7). FLIM : Images codées 
selon les différentes variables de l’ajustement biexponentiel des courbes de déclin de fluorescence (τm (ps) ; 
τ1 (ps) ; τ2 (ps) ; a1 (%)). Histogrammes représentant la distribution de ces paramètres sur l’image 
complète. 

 

 
Nous avons suivi l’évolution des constantes de déclin de fluorescence suivant les 

différentes étapes du marquage avec l’Alexa 488, qui a nécessité l’incubation avec la 

Hyaluronidase, puis la Chondroitinase, le marquage avec un anticorps primaire, puis enfin le 

couplage de cet anticorps avec l’Alexa 488.  

 

Après le marquage du collagène VI avec l’Alexa 488, un pic apparaît sur 

l’histogramme de répartition des durées de vie de fluorescence sur l’image complète. Ce pic 

permet d’isoler une population correspondant à des molécules émettant une fluorescence plus 

longue (τm~1,8 ns), en l’occurrence l’Alexa 488. 

 

τm (ps) τ1 (ps) 

τ2 (ps) a1 (%) 
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Nous avons comparé les histogrammes de répartition des τm mesurés pour différentes 

ROIs aux différentes étapes du marquage. Afin de mieux comparer les résultats, et puisque les 

ROIs n’ont pas la même aire, les histogrammes ont été normalisés (division par rapport à la 

somme des valeurs). Pour cette analyse, nous avons déterminé 5 ROIs différentes : ROI1 : 

Image complète ; ROI2 : 1 Loge avec SHG + 1 loge sans SHG ; ROI3 : 1 loge avec SHG ; 

ROI4 : 1 loge sans SHG ; ROI5 : MEC. 

 

Après le marquage avec l’Alexa 488, le pic correspondant au temps de vie moyen le 

plus élevé  (~1,8 ns) apparaît dans les 5 ROIs, suggérant la présence d’Alexa 488, révélant le 

Collagène VI, dans l’ensemble de la matrice cartilagineuse (péricellulaire ou extracellulaire). 

Cependant, la proportion est beaucoup plus importante pour la ROI4 (loge sans SHG).  
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Figure 93 : Explant de cartilage. Excitation MP 800 nm (objectif x20, NA=0,7). FLIM : Images codées 
selon τm (ps). Histogrammes représentant la distribution de τm  sur l’image complète. 
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Afin d’améliorer la détection en mode spectral du signal provenant de l’Alexa 488 qui 

nous a servi à localiser le collagène VI de la matrice péricellulaire, nous avons utilisé une 

détection dite ‘non descannée’. Le signal de fluorescence mesuré est plus intense, puisque le 

trajet optique est plus direct sans perte suite au retour par la tête confocale du microscope. 

 

La mise en œuvre de ce type de détection nécessite l’utilisation de filtres. Pour les 

acquisitions d’images représentées sur la Figure 94, nous avons utilisé un dichroïque et un 

filtre qui nous a permis de recueillir le signal émis à une longueur d’onde de 400±15 nm. 

Autrement dit, ces images permettent de comparer les signaux SHG émis dans le sens du 

rayon incident d’excitation, et dans le sens inverse. Pour ces images, nous n’avons pas pu 

mesurer de signal émis pour une bande spectrale supérieure à 515 nm. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 94 : Signal SHG émanant de la loge de chondrocytes. Excitation MP 800 nm (objectif x20, NA=0,7). 
Collection du signal SHG dans le sens du rayon incident : objectif x40, NA=0,8, codage en niveaux de gris. 
Collection du signal SHG en mode NDD dans le sens inverse au rayon incident, codage vert.   
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En mode détection NDD, nous avons pu mesurer la partie du signal SHG provenant de 

la matrice péricellulaire des chondrocytes. Ce résultat confirme qu’une partie du signal SHG 

est émis dans le sens inverse de propagation du rayon incident d’excitation. Etant donné qu’en 

mode d’imagerie FLIM, le signal mesuré est celui émis vers l’arrière, ce signal pourrait 

interférer sur la mesure des déclins de fluorescence, incitant à l’utilisation de filtres appropriés 

pour rejeter ce signal, ou au contraire le mettre en évidence. 

III.4.E.  Conclusion 

 

La MEC cartilagineuse est constituée principalement de Collagène et de 

protéoglycannes. Nous avons montré la faisabilité de préciser la distribution en imagerie, sans 

marquage fluorescent spécifique du collagène, les fibres de collagène en associant une 

excitation de type multiphoton avec la détection de signal SHG. Cette approche pourrait être 

mise à profit en bioingénierie pour suivre la synthèse de collagène matriciel dans des 

constructions tissulaires et ainsi valider leur biofonctionnalité. 

 

Une récente étude a montré l’intérêt de la microscopie par SHG afin de quantifier les 

dégradations intervenant au niveau de la MEC du cartilage [182]. La méthode employée pour 

ce travail est basée principalement sur l’intensité du signal recueilli en fonction de différentes 

conditions de préservation des échantillons. 

 

Une méthode d’analyse d’images basée sur des paramètres de texture (Haralick) a été 

mise en œuvre afin d’analyser les modifications de la MEC intervenant suite à l’application 

de contraintes mécaniques (compression) ou biochimiques (Collagénase B). Cette approche 

semble pertinente, puisque les phénomènes liés à l’application d’une compression miment en 

partie ceux qui peuvent accompagner des pathologies dégénératives comme l’arthrose.  Nous 

avons pu constater que les phénomènes intervenant lors de l’application d’une contrainte 

mécanique ou enzymatique n’engendrent pas le même type de modification du réseau 

collagénique. Dans le premier cas (compression), le réseau est restructuré (remodelé), avec un 

rapprochement des fibres voisines, la formation de nœuds ou agrégats et la formation d’un 

réseau plus compact. Au contraire, l’incubation avec de la Collagénase B permet de digérer le 

contenu en collagène de la MEC : l’action enzymatique au niveau des molécules de collagène 

entraîne des modifications de leurs propriétés non linéaires et donc de leur capacité à générer 
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un signal de seconde harmonique. Dans ce cas, nous n’observons pas une réorganisation du 

réseau de collagène, mais une dénaturation ou dégradation. 

 

Par ailleurs, nous nous sommes intéressés plus précisément à l’environnement 

péricellulaire des chondrocytes en vue d’un diagnostic basé sur le collagène VI. Cette 

molécule présente un intérêt diagnostic puisque sa concentration augmente lors de pathologies 

comme l’arthrose (rôle protecteur). Mais sa présence témoigne aussi de la biofonctionnalité 

d’un biotissu, puisque le collagène VI est synthétisé lors de la mécanotransduction. Le 

contenu en collagène VI de l’espace péricellulaire a déjà pu être mis en évidence dans des 

travaux antérieurs, basés sur des techniques d’immunofluorescence. Au moyen de l’imagerie 

par SHG, nous avons observé, pour certains échantillons, une concentration importante de 

molécules émettrices que nous supposons être du collagène de type VI, hypothèse confortée 

par un marquage fluorescent corrélé. 

 

L’imagerie du signal SHG couplée à une excitation de type multiphoton et associée à 

différentes méthodes d’analyse d’images permet d’apprécier les réorganisation, dénaturation 

ou dégradation du collagène matriciel du cartilage. Cette approche pourrait être utilisée à 

visée diagnostique pour qualifier les modifications apparaissant au niveau de matrice 

collagénique, ou pour suivre l’action d’un médicament sur le remodelage matriciel. 

En bioingénierie, principalement en ingénierie du cartilage, la synthèse de collagène 

par les chondrocytes ensemencés sur différents types de support (billes d’alginate, éponges de 

collagène…) pourrait être suivie. 

.Cependant, comme la méthode n’est pas spécifique au type moléculaire, la 

localisation (MEC ou PEC) permet de préciser le type de collagène. 
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III.5.  Etude du matériel vasculaire 

 
Les vaisseaux sanguins sont constitués de trois tuniques principales (intima  média, 

adventice) dont la matrice extracellulaire contient majoritairement de l’élastine et du 

collagène. La proportion de ces constituants matriciels joue un rôle biomécanique important 

puisqu’elle détermine les propriétés visco-élastiques des vaisseaux et sa modification ou son 

altération peut amener à des pathologies vasculaires, du type athérosclérose. 

 

Suite à une excitation multiphoton  à 800 nm, l’élastine émet un intense signal 

d’autofluorescence. De ce fait, le réseau d’élastine constituant la média a pu être observé sans 

marqueur fluorescent spécifique, sur la base de sa fluorescence intrinsèque.  L’association de 

la mesure de fluorescence couplée à la mesure du signal SHG permet d’obtenir des 

informations complémentaires sur la structure de la paroi vasculaire. En effet, le collagène 

principalement présent au niveau de l’adventice donne naissance à un fort rayonnement SHG, 

collecté en mode ‘Lumière transmise’ (signal ‘forward’). 

 

Figure 95 : Carotide de Lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG 
– Collagène (Collection objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence (550-600 nm) – Elastine. 
Canal Bleu : Fluorescence du Hoechst (400-430 nm) – noyaux de cellules vasculaires. 
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III.5.A.  L’utilisation de sondes fluorescentes pour imager des structures 
d’intérêt au niveau de la paroi artérielle 

III.5.A.1.  Intérêt des QDots 
 

Ces nanocristaux semi-conducteurs (non organiques) présentent des propriétés 

d’émission de fluorescence qui peuvent être mises à profit pour l’imagerie en mode spectral 

ou basée sur la mesure des durées de vie de fluorescence. 

 

L’émission de fluorescence de différents QDots a été mesurée pour une excitation 

multiphoton à 810 nm. Les spectres ont été acquis pour chaque QDot pris séparément. Le 

paramètre du Cavity Dumper étant réglé pour un DR = 20, la fréquence de tir des impulsions 

est de 2,72 MHz, la puissance moyenne du faisceau mesurée de 171 mW, ce qui correspond à 

une énergie par pulse de 65 nJ. 

Comme on peut l’observer sur la Figure 96, les spectres d’émission des QDots sont 

étroits, ce qui permet leur utilisation dans le cadre de multimarquage.  
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Figure 96 : Spectres d’émission de Quantum Dots (525 – 565 – 585 – 655 – 685) suivant une excitation 
multiphoton à 810 nm. 

 
Pour préciser les paramètres, les spectres d’émission, supposés gaussiens, ont été 

ajustés suivant la loi ci-dessous : 
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Nous avons procédé à un ajustement des spectres mesurés. Les paramètres retranscrits 

dans le Tableau 20 (Solveur Excel) indiquent une  largeur à mi-hauteur du spectre d’émission 

inférieure à 15 nm pour 4 des QDots testés, cohérents avec les données du fabricant.  

 

QDot Imax 
W 

(nm) 
P 

(nm) 

Ecart 
Pic attendu - Pic 

réel (nm) 
     

525 60 14 532 7 
565 76 15 565 0 
585 62 15 589 4 
655 83 12 653 2 
685 200 22 679 6 

 

 

Tableau 20 : Paramètres d’ajustement des spectres d’émission de différents QDots (supposés gaussiens).  
I max : intensité maximale de la gaussienne. W : largeur à mi-hauteur de la Gaussienne. P : position du 
centre de la Gaussienne.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 97 : Spectres d’émission pour différents Quantum Dots (525 – 565 – 585 – 655 – 685) suivant une 
excitation multiphoton à 810 nm et représentation des spectres obtenus par ajustement gaussien. 

P : Position en x du centre de la gaussienne 
W : Largeur de la Gaussienne à mi-hauteur 
Imax : Intensité (Hauteur) de la Gaussienne 

X : Longueur d’onde 
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Une autre caractéristique des Quantum Dots est leur long temps de déclin de 

fluorescence, ce qui en fait des molécules de choix pour l’imagerie FLIM, puisqu’elles 

peuvent aisément être distinguées de fluorophores plus classiques dont la durée de vie se situe 

aux environs de 5 ns.  

 

  Tau 1 (ps) Khi 2 Nombre de 
Photons 

        
Moyenne 9486,15 2,10 4,67E+03 
Ecart-Type 735,36 0,76 2,50E+03 
Ecart-Type (%) 7,75 36,07 53,66 

 

Tableau 21 : Temps de Vie de Fluorescence calculé pour un ajustement monoexponentiel pour le QDot-
565. Excitation MP à 800 nm. Statistiques réalisées pour une image 128*128 pixels². Energie par pulse 
d’excitation MP à 810 nm : 65 nJ.  

 

 

  Tau 1 (ps) Khi 2 Nombre de 
Photons 

        
Moyenne 1816,75 3,38 1,79E+04 
Ecart-Type 50,44 1,94 3,80E+03 
Ecart-Type (%) 2,78 57,22 21,25 

 

 

Tableau 22 : Temps de Vie de Fluorescence calculé pour un ajustement monoexponentiel pour la 
Rhodamine B. Excitation MP 800 nm. Statistiques réalisées pour une image 128*128 pixels². Energie par 
pulse d’excitation MP 810 nm : 65 nJ.  

 

 

Le temps de déclin de fluorescence pour le QDot-565 est en moyenne de 9,5 ns, tandis 

que la constante de déclin de la Rhodamine B est de 1,8 ns lorsque ces molécules sont 

imagées en mode FLIM de manière séparée (Tableau 21 et Tableau 22). 

Les ajustements ont été réalisés suivant un modèle monoexponentiel. 

 

Lorsque les deux molécules sont présentes de manière simultanée, les courbes de 

déclin nécessitent un ajustement suivant un modèle biexponentiel. On mesure alors deux 

constantes de durées de vie de fluorescence, la plus courte correspondant probablement à la 

Rhodamine B (~2,1 ns), la seconde faisant référence aux QDots (11,1 ns). Le Tableau 23 ainsi 

que la Figure 98 montrent les temps de vie mesurés et les courbes de déclin obtenues. 
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 QDot-565.  (T=9,5 ns)
 Rhodamine B.  (T=1,1 ns)
 QDot-565 + Rhodamine B.  (T1=2,1 ns. T2=11,1 ns)

 

  Tau 1 (ps) Tau 2 (ps) Q1 (%) Q2 (%) Khi 2 Nombre de 
Photons 

              
Moyenne 2132,31 11100,63 22,47 77,53 4,69 4,90E+04 
Ecart-Type 395,04 1111,03 6,02 6,02 6,58 2,39E+04 
Ecart-Type (%) 18,53 10,01 26,80 7,77 140,09 48,87 

 

  

Tableau 23 : Temps de Vie de Fluorescence calculé pour un ajustement biexponentiel pour une solution 
contenant un mélange de QDot-565 et de Rhodamine B. Excitation MP 800 nm. Statistiques réalisées pour 
une image 128*128 pixels². 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 98 : Courbes de déclin de fluorescence mesurées pour le QDot-565 seul et la RhodamineB seule. 
Constante de déclin calculée pour un ajustement monoexponentiel.  Courbes de déclin de fluorescence 
mesurées pour une solution contenant QDot-565 + Rhodamine. Constante de déclin calculée pour un 
ajustement biexponentiel. Normalisation des courbes : max = 1. 

 

III.5.A.2.  Marquage du cytosquelette et des noyaux cellulaires des 
cellules musculaires lisses 

 

Nous avons utilisé les QDots-585-Streptavidine en mettant à profit la forte affinité 

existant entre la streptavidine et la biotine. Le marqueur primaire (molécule de phalloïdine 

biotinylée) permet de localiser le cytosquelette et le QDot-565 couplé à la Streptavidine émet 
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un signal de fluorescence (centré sur 585 nm) lorsqu’il est excité en mode Multiphoton à 800 

nm.  

 

Pour discriminer ce double marquage du noyau et du cytosquelette, l’imagerie FLIM 

repose sur la détermination de leur durée de vie de fluorescence moyenne. Les mesures 

(Figure 99) montrent une durée de vie moyenne de 4 ns pour le Hoechst et d’environ 6 ns 

pour les QDots. L’analyse spectrale fait apparaître deux pics d’émission. Le plus intense 

centré sur 585 nm correspond au signal de fluorescence du QDot, tandis que le second, 

beaucoup plus large compris entre 400 et 550 nm témoigne de la fluorescence du Hoechst. On 

note ici le fort rendement de fluorescence du QDot par rapport au Hoechst. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 99 : Artères fémorale de lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x40 , NA =0.8 .Cytosquelette 
(Phalloïdine biotinylée liée à QDot-565-Streptavidine ; Canal Rouge : 500-650 nm). Noyaux cellulaires 
(Hoechst ; Canal Vert 350-480 nm).  (b) Spectre d’émission de fluorescence sur l’image (a) complète. (d) 
Image des durées de Vie de fluorescence (Ajustement biexponentiel - Représentation de la durée de Vie 
moyenne) et histogramme de répartition pour la région délimitée par les curseurs blancs.  L’image (d) 
représente la même image de l’échantillon que l’image codée en fluorescence (c). 
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Une artère dont seul le cytosquelette a été marqué au moyen des QDots a été imagée 

en mode spectral et FLIM (Figure 100). Comme précédemment, la durée de vie moyenne des 

Qdots se situe aux alentours de 8 ns, et leur pic d’émission de fluorescence à 585 nm. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 100 : Artère fémorale de lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x40, NA=0.8. Cytosquelette 
(Phalloïdine biotinylée liée à QDot565-Streptavidine ; Canal Rouge : 500-650 nm). (b) Spectre d’émission 
de fluorescence sur l’image (a) complète. (d) Image des durées de Vie de fluorescence (Ajustement 
biexponentiel - Représentation de la durée de Vie moyenne) et histogramme de répartition pour la région 
délimitée par les curseurs blancs. L’image (d) représente la même image de l’échantillon que l’image 
codée en fluorescence (c). 

 

 

Les QDots représentent de nombreux avantages aussi bien en imagerie spectrale qu’en 

imagerie de durée de vie de fluorescence. En effet, ils sont excitables en mode multiphoton, 

présentent un spectre d’émission très étroit associé à un fort rendement quantique, ce qui 

permet de les discriminer aisément d’autres fluorophores et de remarquablement améliorer les 

possibilités d’imagerie multi-couleurs. De plus, leur durée de vie de fluorescence peut être 

qualifiée de ‘longue’ si on la compare à celle d’autres molécules fluorescentes plus classiques 

(intrinsèques ou marqueurs utilisés classiquement). Ces propriétés ont font des molécules 
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t : 0 min t : 45  min t : 95 min 

potentiellement intéressantes pour l’imagerie de structures biologiques, d’autant que des 

efforts récents visent à améliorer leur biocompatibilité [183].  

III.5.B.  Le réseau de Collagène dans l’adventice 

III.5.B.1.  Action de la Collagénase de type I sur l’adventice d’une 
carotide de lapin 

 

L’adventice des vaisseaux contient essentiellement du collagène qui génère un signal 

SHG intense. Nous avons vérifié la spécificité du signal SHG en suivant l’action enzymatique 

de la Collagénase de type I sur une carotide de lapin. Nous avons observé une perte 

progressive du signal SHG en fonction de la durée d’incubation avec l’enzyme. La Figure 101 

représente les images acquises pour différents temps d’incubation (0 ; 45 ; 95 min). La Figure 

102 représente des projections selon l’axe des ordonnées du signal SHG pour ces différents 

temps. La diminution du signal SHG est rapide au départ, puis tend à ralentir (Figure 104). 

Par ailleurs, la perte du même signal semble plus prononcée au niveau de l’adventice, la plus 

externe du vaisseau (Figure 105). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 101 : Action de la Collagénase de type I sur une carotide de Lapin en fonction du temps 
d’incubation. Excitation MP 800nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG – Collagène 
(Collection objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence (400-500 nm) – Elastine. Projection sur 
53 µm (26 plans avec un pas  ~2 µm). 
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Figure 102 : Action de la Collagénase de type I sur une carotide de Lapin en fonction du temps 
d’incubation. Excitation MP 800nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG – Collagène 
(Collection objectif x40, NA=0,8). Projection sur l’axe des ordonnées du signal SHG mesuré au niveau de 
la même région d’intérêt (t=0 s, t=45 min, t=95 min). Projection (en z) sur 53 µm (26 plans avec un pas  ~2 
µm). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 103 : Action de la Collagénase de type I sur une carotide de Lapin en fonction du temps 
d’incubation. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Evolution de l’intensité moyenne du signal 
SHG (Collection objectif x40, NA=0,8) sur une région d’intérêt en fonction du temps d’incubation. 
Projection sur 53 µm (26 plans avec un pas  ~2 µm). 
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Figure 104 : Action de la Collagénase de type I sur une carotide de Lapin en fonction du temps 
d’incubation. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Evolution de l’intensité moyenne du signal 
SHG (Collection objectif x40, NA=0,8) sur une région d’intérêt en fonction du temps d’incubation.  

 

 
 
 
 
 
 
 

 

 

 

 

 

 

Figure 105 : Action de la Collagénase de type I sur une carotide de Lapin en fonction du temps 
d’incubation. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7.  Profil de signal SHG (Collection objectif x40, 
NA=0,8) au niveau de l’adventice de la paroi artérielle pour différents temps d’incubation. Projection sur 
53 µm (26 plans avec un pas  ~2 µm). D=0 µm correspond à la partie externe de la paroi. 
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Figure 106 : Carotide de Lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal 
SHG – Collagène (Collection objectif x40, NA=0,8). Incubation avec de la Collagénase pendant 2 h. 
Projection sur ~30 µm (15 plans – pas de 2 µm). 

 
Afin de comparer l’action de la Collagénase sur différents types d’organisation 

matricielle des réseaux de collagène (cartilage – vaisseaux), nous avons comparé l’évolution 

des paramètres de texture des images SHG. Pour cela, nous avons sélectionné une région 

d’intérêt dans la paroi adventitielle et appliqué l’algorithme de calcul sur les images SHG 

acquises à différents temps d’incubation avec l’enzyme. Ainsi, pour le vaisseau, les analyses 

ont été effectuées sur des zones de 80*65 pixels² (taille du pixel : 732*732 nm², soit taille des 

vignettes : 58 µm*47 µm), représentées sur la Figure 107. 
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Temps 
d’incubation 
Collagénase 

t=0 6 min 15s 12 min 30s 18 min 45s 25 min  31 min 15s 37min 30s 

 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 107 : Fibres de Collagène de la paroi adventitielle d’une carotide de lapin. Mesure su signal SHG 
(Collection objectif x40, NA=0,8 ; Excitation MP 800 nm) après différents temps d’incubation avec de la 
Collagénase. 

 

Nous avons constaté que les paramètres de texture évoluent dans le même sens que 

ceux calculés à partir d’images de MEC de cartilage lorsque les échantillons sont soumis à 

l’action enzymatique de la Collagénase. L’évolution se traduit par une perte progressive de 

signal SHG (↓ ‘Moyenne’ et ‘Sum Average’), une augmentation de l’homogénéité de l’image 

(↑ ‘ASM’), de nombreuses variations de niveaux de gris, mais peu marquées (↓ ‘Sum 

Variance’ et ↑ ‘Contrast’), conduisant à une texture s’apparentant à un bruit de fond. Le 

Tableau 24 résume l’évolution des différents paramètres calculés à partir des images de la 

Figure 107. 

 

Analyse Collagénase Collagénase Interprétation Ecart Type (%)  100*(max-
min)/max 

Angular Second Moment  ↑ 
nombreuses 

transitions entre 
niveaux de gris 

39 61 

Contrast ↑ 
beaucoup de 

variations locales 
25 59 

Correlation ↓ en |abs| 
peu de structures 

linéaires 
36 59 

Variance ↑ 
beaucoup de 

variations locales 
3 7 

Inverse Difference Moment ↑ 
larges éléments 

texturaux 
7 15 

Sum Average ↓ 
intensité du signal 

plus faible 
6 18 

Sum Variance ↓ 
variations locales - 

marquées 13 33 

Sum Entropy ↓ -∞   6 17 

Entropy ↓ -∞ 
répartition pseudo- 

aléatoire 18 71 

Moyenne ↓ 
perte de l'intensité 

du signal  
36 58 

 
 

Tableau 24 : Evolution des paramètres texturaux (Haralick) lorsque les échantillons (carotide de lapin)  
ont été soumis à l’action de la Collagénase. Les zones grisées représentent les paramètres qui varient très 
peu (Ecart type <7%). 
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L’action de la collagénase de type I sur le réseau de collagène de l’adventice d’une 

carotide de lapin entraîne une dénaturation du réseau similaire à celle observée lors du 

traitement enzymatique de cartilage humain par de la collagénase B. L’évolution des 

paramètres de texture est identique dans les deux cas. 

III.5.B.2.  Effet de la fixation avec du PAF 5% et de la 
Cryopréservation sur les réseaux de Collagène et d’Elastine 

 

Nous avons ensuite observé le réseau de collagène de l’adventice d’une carotide et 

d’une artère fémorale fraîche, puis après fixation dans du PAF 5% et après cryopréservation 

dans de l’azote liquide (-180°C). Sur les images présentées dans cette partie, le signal codé en 

niveaux de gris correspond au signal SHG émanant des fibres de collagène. Le signal codé en 

vert provient de l’élastine qui présente une forte autofluorescence et un spectre d’émission 

très large après avoir été excitée en mode multiphoton (Figure 108).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 108 : Spectre d’autofluorescence de l’élastine composant la média d’une carotide de lapin. 
Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. 

 

Nous avons pu constater que la fixation avec du PAF 5% n’altère pas la réponse SHG 

et probablement pas la structure du réseau de collagène, ni celle du réseau d’élastine (Figure 

109). Au contraire, après cryopréservation pendant plus de 6 mois (azote liquide -180°C), le 

signal SHG provenant des molécules de collagène semble plus diffus, tandis que les fibres 

élastiques apparaissent intactes. Le fait de congeler les vaisseaux affecterait la structure du 

réseau de collagène, mais ne détruirait pas le réseau d’élastine. 
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Cependant, ces expériences doivent être réitérées afin d’obtenir une conclusion fiable. 

En effet, la préparation des échantillons dépend de paramètres complexes, comme par 

exemple l’expérience du manipulateur ou les temps entre les prélèvements et le 

conditionnement des échantillons. 
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Figure 109 : Effet du mode de conservation sur la réponse SHG du Collagène et la fluorescence intrinsèque de l’élastine pour la carotide et l’artère fémorale de 
lapin fraîche, fixée ou cryopréservée. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG – Collagène (Collection objectif x40, NA=0,8). 
Canal Vert : Autofluorescence (400-500 nm) – Elastine.  

Fraîche Fixée (PAF 5%) Cryopréservation -180°C (10 mois) 

C
a
r
o
ti
d
e
 d
e
 L
a
p
in
 

(é
la
s
ti
q
u
e
) 

A
r
tè
r
e
 F
é
m
o
r
a
le
  
d
e
 L
a
p
in
 

(m
u
s
c
u
la
ir
e
) 



  RESULTATS et DISCUSSION 

 179 

a b c 

III.5.C.  Comparaison de la média et de l’intima de différents types 
d’artères dites élastiques ou musculaires 

 

En combinant la détection des signaux de fluorescence et de SHG, nous pouvons 

comparer la structure de différents types de vaisseaux. Sur la Figure 110 la quantité de fibres 

d’élastine apparaît beaucoup plus importante pour des artères de type élastique, telles la 

carotide ou l’aorte. En revanche, pour des vaisseaux musculaires, comme l’artère fémorale, 

uniquement la limitante élastique interne émet un fort signal d’autofluorescence (Figure 110). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 110 : Comparaison de différents types de vaisseaux (lapin). Excitation MP 800 nm, objectif x20, 
NA=0,7.  (a) Carotide ; (b) Artère fémorale ; (c) Aorte abdominale. Canal vert : Autofluorescence – 
Elastine (500-600 nm). Niveaux de gris : SHG – Collagène (Collection objectif x40, NA=0,8).  

 

Le tracé de profils de distribution du signal SHG et de fluorescence sur la paroi 

artérielle permet de mesurer l’épaisseur de la média et de l’adventice. Les Figures 111 à 114 

représentent ces tracés pour une carotide, une artère fémorale et une aorte de lapin (n = 2 

profils) fixées avec du PAF 5%. Les images étudiées représentent des projections 

d’acquisitions en coupes sériées sur une épaisseur de l’ordre de 100 µm.  

 

Les profils représentés en vert caractérisent le signal d’autofluorescence au travers de 

la paroi. Dans le cas de la carotide (Figure 111), on observe des pics au niveau du profil, 

correspondant à la traversée des feuillets d’élastine. Il en est de même pour l’aorte (Figure 

113). En revanche, les profils tracés au travers de la paroi fémorale (Figure 112) présentent 

uniquement 2 pics intenses aux extrémités de l’intima, correspondant aux limites élastiques 

interne et externe.  
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La média présente une épaisseur d’environ 180 µm pour une carotide, 300 µm pour 

l’aorte et de 150 µm pour la fémorale. De la même manière, l’adventice apparaît plus épaisse 

pour la carotide (200-215 µm) que pour la fémorale (150-200 µm). La paroi adventitielle de 

l’aorte présente une épaisseur d’environ 150 µm. 
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Figure 111 : Mesure de l’épaisseur de la média et de l’adventice au niveau d’une carotide de lapin. Profils 
sur la paroi artérielle représentant le signal de Collagène (gris) et le signal de fluorescence de l’élastine 
(vert). La média présente une épaisseur comprise entre 170 et 180 µm et l’adventice une épaisseur de 
l’ordre de 200 à 215 µm. 
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Figure 112 : Mesure de l’épaisseur de la média et de l’adventice au niveau d’une artère fémorale de lapin. 
Profils sur la paroi artérielle représentant le signal de Collagène (gris) et le signal de fluorescence de 
l’élastine (vert). La média présente une épaisseur comprise entre 140 et 150 µm et l’adventice une 
épaisseur de l’ordre de 150 à 200 µm. 



  RESULTATS et DISCUSSION 

 183 

0 100 200 300 400

0

50

100

150

200

In
te

ns
ité

 R
el

at
iv

e 
de

 S
ig

n
al

 (u
a)

Distance (µm)

 Collagène - SHG
 Elastine - Autofluorescence

Média 
~200 µm 

Adventice 
~150 µm 

Limitante  
Elastique 
Externe 

Limitante  
Elastique  
Interne 

0 100 200 300 400

0

50

100

150

200

250

In
te

ns
ité

 R
el

at
iv

e 
de

 S
ig

na
l (

u
a)

Distance (µm)

 Collagène - SHG
 Elastine - Autofluorescence

Média 
~300 µm 

Adventice 
~150 µm 

Limitante  
Elastique 
Externe 

Limitante  
Elastique  
Interne 

Aorte  
Fixée PAF 5% 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 

Figure 113 : Mesure de l’épaisseur de la média et de l’adventice au niveau d’une aorte de lapin. Profils sur 
la paroi artérielle représentant le signal de Collagène (gris) et le signal de fluorescence de l’élastine (vert). 
La média présente une épaisseur comprise entre 200 et 300 µm et l’adventice une épaisseur de l’ordre de 
150 µm. 
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 Epaisseur de 
la média (µm) 

Epaisseur de 
l’adventice (µm) 

180 200 
Carotide (Lapin) 

170 215 
140 150 

Fémorale (Lapin) 
150 200 
300 150 

Aorte (Lapin) 
200 150 

 
 

Tableau 25 : Mesure de l’épaisseur de la média et de l’adventice d’une carotide, d’une artère fémorale et 
d’une aorte de lapin. 

 

III.5.D.  Comparaison du réseau de collagène pour différents types 
d’artères élastiques ou musculaires 

 

Le diamètre des faisceaux de fibres de collagène peut être mesuré en traçant des 

profils au travers de ces faisceaux. Il se situe entre 3 et 7 µm pour chacun des vaisseaux 

étudiés ci-dessus (carotide, fémorale ou aorte). De la même manière, nous avons observé que 

les dimensions des faisceaux d’une artère ombilicale humaine sont du même ordre de 

grandeur (Figure 114). 
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Figure 114 : Tracé des profils permettant de mesurer le diamètre des faisceaux de fibres de collagène pour 
différents types de vaisseaux. (a) Carotide de lapin, (b) Artère fémorale de lapin, (c-d) Aorte de lapin, (e-f) 
Artère ombilicale humaine. 
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Les faisceaux que l’on peut observer en imagerie SHG sont en réalité composés d’un 

ensemble de fibres. L’observation à un grossissement plus élevé permet de distinguer les 

fibres d’un même faisceau. En moyenne, un faisceau est composé d’environ 5 à 10 fibres de 

diamètre compris entre 0,6 et 0,8 µm.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 115 : Faisceaux de fibres d’une carotide de lapin. Diamètre moyen d’une fibre ~670 nm. Diamètre 
moyen d’un faisceau ~7,5 µm. 

 

III.5.E.  Etude du remodelage vasculaire après implantation. 

 

Des artères ombilicales ont été prélevées puis conservées dans des cryotubes plongés 

dans de l’azote liquide (-180°C) pendant 6 mois. Elles ont ensuite été implantées chez le 

lapin, au niveau de la carotide,  après avoir subi un traitement surfacique (dépôt d’un film de 

polyélectrolytes marqué à la Rhodamine B sur la surface intimale). Cette étude a été menée en 

collaboration avec le Dr H. Kerdjoudj (équipe Pr P. Menu) qui a réalisé les prélèvements, 

modifications de surface et réimplantations des substituts [184-186]. 

 

Nous avons observé des sections d’artère après décongélation, et avant le dépôt du 

film sur la face luminale. La structure visualisée ressemble à celle d’un vaisseau de type 

‘musculaire’, comme l’artère fémorale. Nous n’avons pu distinguer que la limitante élastique 

interne du vaisseau.  

 

Après 6 mois d’implantation, le réseau d’élastine apparaît remodelé, reconstruit, et 

prend l’aspect du réseau que l’on a pu observer au niveau des carotides de lapin (Figure 116), 

structure caractéristique d’un vaisseau de type élastique. Concernant le collagène, nous 
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Artère Ombilicale avant implantation 
  

Artère Ombilicale après 6 mois 
d’implantation (Lapin) 

  

n’avons observé que peu de signal SHG, voire pas du tout au niveau des artères ombilicales 

lorsqu’on en observe une section, mais en quantité plus importante pour les vaisseaux 

implantés durant 6 mois. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 116 : Artère ombilicale humaine cryopréservée avant et après 6 mois d’implantation au niveau 
d’une carotide de lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG – 
Collagène (Collection objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence (500-600 nm) – Elastine. 

 

Sur certaines sections des substituts artériels (prélevés après 6 mois d’implantation), 

nous avons pu mesurer un très intense signal de fluorescence provenant de la zone limitante 

interne. L’analyse spectrale du signal recueilli présente un pic aux environs de 580 nm : le 

signal mesuré pourrait correspondre à l’émission de fluorescence de la Rhodamine B 
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(marquage du film de polyélectrolytes). Cependant, nous n’avons pas pu mesurer ce signal 

caractéristique sur l’ensemble des sections artérielles observées.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 117 : Artère ombilicale humaine cryopréservée après 6 mois d’implantation au niveau d’une 
carotide de lapin. Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Canal Vert (500-570 nm): 
Autofluorescence (500-600 nm) – Elastine. Canal Rouge (580-670 nm): Fluorescence de la Rhodamine 
B(marquage film de polyélectrolytes). Images représentant la superposition des canaux de détection. 
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Un marquage de noyaux (Hoechst) permet de distinguer des cellules musculaires lisses 

entre les fibres élastiques de la média (noyaux allongés) et les cellules endothéliales de 

l’intima (noyaux plus arrondis) (Figure 118).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 118 : Artère ombilicale humaine après 6 mois d’implantation au niveau d’une carotide de lapin.  
Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG – Collagène (Collection 
objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence (500-570 nm) – Elastine. Canal Bleu : Fluorescence 
du Hoechst (390-480 nm) – noyaux de cellules. 

 
Les spectres de l’autofluorescence de l’élastine et du marqueur Hoechst (noyaux) se 

chevauchent sur une large bande (Figure 119). Le spectre d’autofluorescence de l’élastine 

semble légèrement décalé vers de plus grandes longueurs d’onde, mais la discrimination 

spectrale reste très délicate, ce qui nécessite une approche FLIM. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 119 : Artère ombilicale humaine après 6 mois d’implantation au niveau d’une carotide de lapin.  
Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Niveaux de Gris : Signal SHG – Collagène (Collection 
objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence (500-570 nm) – Elastine. Canal Bleu : Fluorescence 
du Hoechst (390-480 nm) – noyaux de cellules. Spectres mesurés sur différentes régions d’intérêt : ROIs 1 
et 2 : Noyaux ; ROI 3 : Limitante élastique interne ; ROI4  Fibre élastique interne. 
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L’imagerie en durée de vie de fluorescence, avec une excitation MP à 800 nm,  nous a 

permis de confirmer la présence de deux populations de molécules fluorescentes distinctes. Le 

marqueur de noyaux (Hoechst) présente une durée de vie moyenne de fluorescence aux 

environs de 2,3 ns, tandis que l’autofluorescence de l’élastine est caractérisée par une 

constante de déclin plus courte se rapprochant de 2ns (Figure 120). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 120 : Artère ombilicale humaine après 6 mois d’implantation au niveau d’une carotide de lapin.  
Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. Images codées en durée de vie de fluorescence – Ajustement 
monoexponentiel des courbes de déclin. Graphiques représentant la superposition de courbes de déclin de 
fluorescence correspondant à différentes zones des images. 

 

Par ailleurs, nous nous sommes intéréssés à la mesure des durées de vie de 

fluorescence au niveau de zones présentant une concentration importante en collagène (Figure 

121). Au moyen de cet outil d’imagerie de contraste, nous pouvons discriminer les régions 
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riches en collagène. L’ajustement des déclins de fluorescence en mode biexponentiel puis la 

représentation de la durée de vie moyenne de fluorescence permet d’isoler une population de 

molécules présentant un τm de l’ordre de 0,5 ns. En comparant ces données avec les images de 

SHG mesurées sur la même région d’intérêt, nous pouvons constater que les zones présentant 

un intense signal SHG, donc une concentration élevée en collagène, correspondent aux 

régions caractérisées par ce temps de vie court. 

 

Ce résultat nous amène à penser qu’une partie du signal SHG est réfléchi vers 

l’arrière, c'est-à-dire dans le sens inverse au rayon incident d’excitation. Comme ce processus 

est quasi instantané, il se traduit par l’apparition d’une composante de déclin très courte (de 

l’ordre de 400 ps) qui intervient de manière importante lors de l’ajustement biexponentiel des 

données (~80%). 
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Figure 121 : Artère ombilicale humaine après 6 mois d’implantation au niveau d’une carotide de lapin.  
Excitation MP 800 nm, objectif x20, NA=0,7. (a,c) Niveaux de Gris : Signal SHG – Collagène (Collection 
objectif x40, NA=0,8). Canal Vert : Autofluorescence (400-500 nm) – Elastine. Canal bleu : Hoechst 
(noyaux). (b,d) Images codées en durée de vie de fluorescence – Ajustement bi-exponentiel des courbes de 
déclin. Histogramme de répartition des durées de vie moyennes sur les images complètes. (e) Histogramme 
de répartition du poids de la composante courte (a1 %). 
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III.5.F.  Conclusion 

 

Cette étude montre l’intérêt indéniable de l’imagerie multiphoton en plein essor pour 

l’observation de tissus vasculaires diffusants et opaques. En couplant le signal 

d’autofluorescence avec la détection de signal SHG, les principaux composants de la MEC 

des parois vasculaires ont été imagés sans marquage fluorescent.  

 

Ainsi, en mettant à profit la propriété d’autofluorescence de l’élastine et la propriété de 

générer un signal SHG du collagène, l’observation des réseaux de la média (feuillets 

d’élastine) et du réseau 3D collagénique a été possible sans marquage fluorescent. Nous avons 

pu apprécier le remodelage de ces réseaux intervenant après l’implantation d’une artère 

ombilicale humaine au niveau de la carotide d’un lapin. 

 

La comparaison des images obtenues pour des échantillons conservés de manière 

différentes (fixation ou cryopréservation) nous a permis d’apprécier qualitativement les 

dégradations de la MEC. 

 

L’importance de la MEC des vaisseaux a déjà été montrée dans de précédentes études. 

En particulier, les réseaux qui la composent subissent des modifications structurales dans des 

pathologies comme l’hypertension [187,188]. Concernant le contenu en élastine de parois 

artérielles, des corrélations ont pu être effectuées entre les résultats tirés d’analyses d’images 

obtenues en microscopie confocale, des dosages biochimiques, et des mesures de propriétés 

mécaniques [189]. L’imagerie par microscopie multiphoton, et l’association de la détection de 

fluorescence de l’élastine et du signal SHG du collagène pourrait permettre d’approfondir ce 

type de résultats, sans passer par l’utilisation d’un marquage fluorescent exogène. 

 

Par ailleurs, l’interaction entre les cellules et la MEC semble jouer un rôle important 

dans le remodelage vasculaire et par la suite dans le développement de pathologies [190].   
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III.6.  Imagerie de tumeurs et intérêt de la macrofluorescence 

III.6.A.  Vascularisation tumorale et diffusion d’un photosensibilisateur 
au sein de la tumeur visualisé en microscopie non linéaire 

 

La thérapie photodynamique (PDT), méthode de lutte clinique contre le cancer, repose 

sur l’injection d’un photosensibilisateur suivie d’un éclairement intense au moment où celui-

ci est préférentiellement distribué dans les tissus tumoraux, en vue de leur destruction. 

L’objectif de ce travail porte sur les cinétiques de diffusion d’un photosensibilisateur de 

nouvelle génération (Foslip®) au sein de tumeurs, suite à une injection intratumorale, travail 

mené en collaboration avec le Centre Alexis Vautrin de Nancy (L. Bolotine, MA. d’Hallewin, 

Y. Viry-Babel).   

 

Cette étude repose sur l’utilisation des techniques de détection de fluorescence en 

mode Infrarouge, en particulier spectral, FLIM (Fluorescence Lifetime Imaging Microscopy), 

et SHG (Second Harmonic Generation) en vue d’obtenir des informations structurales 

(microvascularisation) et ainsi que la distribution chronobiologique en temps réel du 

photosensibilisateur naturellement fluorescent au sein de la tumeur.  

 

Le réseau de microvascularisation au sein de tumeurs générées par injection sous-

cutanée de cellules murines de carcinomes mammaires EMT6 à des souris BALB/c (effectuée 

par l’équipe du CAV), a été visualisé au moyen de billes fluorescentes orange (ø = 22 µm). 

La cinétique de diffusion du photosensibilisateur testé a été suivie pour optimiser la ‘Dose-

Ranging’ en vue du traitement photodynamique.  

 

L’imagerie spectrale a permis de discriminer les différentes sondes fluorescentes 

(billes, photosensibilisateur, Hoechst) et de quantifier le signal obtenu pour chaque structure 

ciblée (vaisseau, masse tumorale, noyau).  

 

Au niveau des vaisseaux sanguins, le niveau de fluorescence mesuré pour les billes 

orange (560 nm), et le photosensibilisateur (660 nm) est directement proportionnel au temps 

qui sépare l’injection et le sacrifice de la souris. Le mode FLIM permet de discriminer les 

trois sondes fluorescentes au sein de la tumeur sur la base de leur constante de déclin (2,3 ns 

pour Hoechst, 2,7 ns pour le photosensibilisateur et 3,9 ns pour les billes). En 
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macrofluorescence les résultats ont montré une augmentation progressive de la quantité de 

photosensibilisateur dans le tissu tumoral pour des temps allant de 30 minutes à 15 heures (30 

min, 1, 3, 6, 15 et 24 h) et peuvent être visualisées sur la Figure 126 au $  III.6.C. 

 

Ce travail nous a permis de préciser les temps maximum pour lesquels la dose du 

photosensibilisate est optimisée avant l’irradiation de la tumeur par PDT. Les méthodes de 

détection de fluorescence (spectre, intensité, durée de vie, SHG) associées au système 

macroscopique, pour la visualisation de la tumeur dans son intégrité, représentent des 

avancées majeures en photodiagnostic optique. 

 

Différentes modalités d’imagerie ont été couplées afin d’obtenir des informations sur 

la distribution de photosensibilisateur au sein de la tumeur [141]. Les billes fluorescentes 

présentent un spectre d’émission de fluorescence aisément discriminable de celui du 

photosensibilisateur. Les spectres sont centrés respectivement sur 570 nm pour les billes et 

670 nm pour le PS (Figure 122 et Figure 123).  

 

On peut remarquer que le spectre de la Figure 122 présente un pic d’émission à 400 

nm correspondant à la moitié de la longueur d’excitation utilisée (800 nm). Ce signal 

représente une faible proportion de signal SHG réfléchi dans le sens inverse au rayon incident 

(signal SHG ‘backward’). Le signal étant trop faible, nous avons cherché à le caractériser par 

la suite (cf. $  III.6.B) en mesurant le signal dans le sens du rayon incident (en mode ‘Lumière 

Transmise’). 

 

 

 

 
 
 

 
 
 
 
 
 

Figure 122 : Spectres de fluorescence associés à différentes régions d’intérêt. Vascularisation de 
tumeur murine. Excitation MP 820 nm, obj x20 (NA=0.7). Projection (Profondeur 83 µm) ; 
Superposition : Canal Bleu 400-425 nm (SHG), Canal Vert  540-600 nm (Réseau vasculaire visualisé 
par fluorescence de microsphères de polystyrène), Canal Rouge  655-700 nm (photosensibilisateur).  
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Figure 123 : Spectres de fluorescence associés à différentes régions d’intérêt. Vascularisation de tumeur 
murine suite à une injection de photosensibilisateur. Excitation MP 820 nm, obj x20 (NA=0,7). Canal Vert  
540-600 nm (Réseau vasculaire visualisé par fluorescence de microsphères de polystyrène), Canal Rouge  
655-700 nm (photosensibilisateur).  

 
Nous avons en parallèle cherché à discriminer les espèces fluorescentes en présence 

sur la base de leur durée de vie de fluorescence. La Figure 124 présente une image codée en 

durée de vie de fluorescence de la même tumeur imagée sur la Figure 123 en intensité de 

fluorescence. Deux populations se distinguent nettement, la première présentant une constante 

de déclin courte de l’ordre de 2 ns, correspondant au photosensibilisateur, la seconde 

présentant une constante plus longue, de l’ordre de 3,6 ns associée aux billes fluorescentes. 

Malgré la faible proportion de signal de fluorescence du PS par rapport aux billes (Figure 

123), l’imagerie FLIM permet la distinction des espèces en présence (Figure 124). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 124 : Vascularisation de tumeur murine suite à une injection de photosensibilisateur. Excitation 
MP 820 nm, obj x20 (NA=0,7).  Réseau vasculaire visualisé par fluorescence de microsphères de 
polystyrène. Images en durées de vie de fluorescence. Histogramme de répartition des temps de vie sur 
l’image complète. Déclins de fluorescence (Billes ~3,6 ns ; PS ~2,3 ns). 
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III.6.B.  Le réseau de collagène des tumeurs 

 
En introduction ($  I.1.C ), nous avons rappelé l’intérêt grandissant des chercheurs pour 

le réseau de collagène dans les états précancéreux ou cancéreux qui serait éventuellement 

remodelé lors de la croissance des tumeurs. Nous avons pu mettre en évidence les 

potentialités de l’imagerie par SHG en vue de caractériser ce réseau de collagène intervenant 

dans la composition matricielle des tumeurs. La Figure 125 représente ces réseaux de 

collagène qui s’intègrent dans le tissu tumoral ayant intégré le photosensibilisateur. On peut 

noter des organisations différentes des réseaux : tantôt celui-ci est composé de fibres 

présentant le même type d’enroulement que les faisceaux visualisés pour des échantillons de 

peau ou dans l’adventice des artères, tantôt les structures semblent plus agrégés et on 

distingue des spots au niveau des images. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 125 : Vascularisation de tumeur murine. Excitation MP 800 nm, obj x20 (NA=0,7). Projection 
(Profondeur 83 µm) ; Superposition : Niveaux de Gris (SHG provenant du réseau de collagène), Canal 
Vert  540-600 nm (Réseau vasculaire visualisé par fluorescence de microsphères de polystyrène), Canal 
Rouge  655-700 nm (photosensibilisant).  

 

III.6.C.  L’intérêt de l’imagerie en macrofluorescence 

 
Une partie de l’étude a été menée en utilisant un système de macrofluorescence qui 

permet l’observation de l’intégralité d’une tumeur à la différence de la microscopie dont le 

champ d’observation est plus restreint. Les tumeurs ont été prélevées respectivement 30 

minutes, 1, 3, 6 et 24 h après l’injection intratumorale.  La Figure 126 représente l’évolution 

de la quantité de signal de fluorescence au sein de la tumeur. La concentration et la répartition 
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½ h 1 h 3 h 6 h 15 24 h 
Durée entre 
injection et 

sacrifice 

du PS apparaîssent inhomogènes, mais sa concentration est croissante au cours du temps. Ces 

images ont été acquises au moyen d’une excitation avec une lampe fluorescente (filtre passe-

bande 560/40 nm), et une détection au travers d’un filtre adapté à la détection du PS (filtre 

passe-bande  645/75 nm). 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 126 : Fluorescence du Foslip® au sein d’une tumeur injectée de manière intratumorale. Evolution 
de la distribution en fonction de différents temps entre l’injection et le sacrifice (1/2, 1, 3, 6 et 24 h). 
Flèches indiquant le point d’injection. Excitation : Filtre Passe-Bande 560/40 nm. Emission : Filtre Passe-
Bande 645/75 nm. 

 

III.6.D.  Conclusion 

 

Cette étude avait pour but de localiser la vascularisation tumorale après injection d’un 

marqueur fluorescent (billes). La distribution d’un photosensibilisateur fluorescent au sein du 

tissu tumoral a pu être appréciée à une échelle microscopique puis macroscopique.  

Dans un premier temps, les signaux provenant de la vascularisation et du tissu tumoral 

ont pu être discriminés spectralement, puisque les spectres d’émission des deux espèces 

étudiées ne présentent qu’un léger chevauchement.  

Etant donné que l’imagerie en mode ‘Spectral’ est fortement dépendante du ratio des 

sondes fluorescentes et de leur concentration respective, l’imagerie des durées de vie de 

fluorescence nous a permis de confirmer la présence de ces deux espèces fluorescentes (billes 

et photosensibilisateur), malgré une émission de fluorescence beaucoup plus intense pour la 

première. Par ailleurs, la durée de vie de fluorescence dépendant de l’environnement 

physicochimique immédiat des sondes fluorescentes, des études complémentaires pourraient 

être envisagées pour suivre l’état environnemental des molécules de photosensibilisateur : une 

forme dimèrée des molécules devrait engendrer une mesure de durée de vie plus courte 
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qu’une structure monomérée. Un projet est mené actuellement sur ce sujet par le Dr HP 

Lasalle (résultats sous presse). 

 

Dans un second temps, nous avons montré que l’imagerie de type macrofluorescence 

permet d’avoir une appréciation de la distribution de photosensibilisateur au sein de la tumeur 

entière. Cette approche est complémentaire à la microscopie de fluorescence plus apte à la 

distinction de structures à l’échelle moléculaire. Les images présentées dans ce travail ont été 

réalisées au moyen d’une excitation avec une lampe fluorescente.  

 

Mais il serait intéressant d’utiliser cette approche macroscopique couplée à une 

méthode d’imagerie confocale (excitation visible) ou multiphoton. Ce projet fait l’objet d’un 

développement entre l’IGBMC (Strasbourg) et l’Ecole Polytechnique (Paris). 

 

Par ailleurs, les possibilités d’imager les réseaux de collagène au sein de tumeurs 

ouvrent des perspectives intéressantes, puisque la densité de ces réseaux peut influer sur la 

migration de cellules cancéreuses, ou la formation de néovaisseaux. 

 

Il serait intéressant de coupler les avantages des diverses techniques, c'est-à-dire 

l’observation d’un champ large pour la macrofluorescence, la résolution spatiale et possibilité 

d’imagerie nette en 3D pour le confocal, et l’excitation MP pour une meilleure pénétration du 

rayon d’excitation et la possibilité d’étendre les modalités (FLIM, SHG).  
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IV. CONCLUSION GENERALE 

 

Cette étude nous a permis de valider les potentialités de l’imagerie microscopique 

associée à une excitation multiphoton impulsionnelle pour imager des tissus en profondeur. 

En particulier, les principaux constituants des MEC du cartilage et des parois vasculaires ont 

pu être imagés sans marquage fluorescent exogène.  

Dans un premier temps, nous avons étudié l’influence des conditions d’excitation sur 

la probabilité d’absorption multiphoton. Pour cela, deux systèmes de modulation du faisceau 

d’excitation ont été comparés. 

Nous avons pu mettre à profit les propriétés d’autofluorescence des protéoglycannes 

du cartilage ou encore du réseau d’élastine des parois vasculaires. Par ailleurs, le collagène est 

un constituant matriciel entrant dans la composition de la plupart des tissus biologiques. Cette 

molécule est caractérisée par des propriétés non linéaires que nous avons pu mettre à profit 

pour imager les réseaux par génération d’un signal de seconde harmonique sous une 

excitation MP.  

Nous nous sommes plus particulièrement intéressés à la MEC cartilagineuse. Nous 

avons comparé le signal SHG émanant de cette matrice en fonction de différentes contraintes 

environnementales de l’échantillon. Ainsi, en soumettant les échantillons à une contrainte de 

compression, nous avons pu déterminer une restructuration de la MEC, en nous basant sur des 

outils d’analyse de texture d’images (paramètres de Haralick). En revanche, une action 

enzymatique de la Collagénase B entraîne rapidement une perte du signal SHG, suggérant une 

dénaturation des molécules de collagène qui perdraient ainsi leur propriété de susceptibilité 

non linéaire. 

Le second axe d’étude que nous avons choisi de développer concerne l’imagerie 

vasculaire. L’association d’une excitation MP à une détection du signal d’autofluorescence et 

du signal SHG nous a permis de visualiser les parois de différents types de vaisseaux 

(musculaires ou élastiques). Ainsi l’autofluorescence de l’élastine nous a permis d’observer 

un remodelage du réseau d’élastine après implantation d’une artère ombilicale humaine (dont 

la surface luminale a été modifiée) au niveau de la carotide d’un lapin. La microscopie par 

SHG nous a permis d’apprécier qualitativement le réseau de collagène de l’adventice en 

fonction de différentes méthodes de conservation d’échantillons. Ainsi, le réseau de collagène 

ne semble pas être affecté par une fixation au PAF 5%, mais il est partiellement dégradé lors 

d’une cryopréservation à -180°C. 



  CONCLUSION   

 201 

De nombreuses pathologies articulaires (arthrose) ou vasculaire (hypertension, 

athérosclérose) ou relevant du domaine de la cancérologie entraînent des altérations, une 

restructuration ou un remodelage des matrices extracellulaires. La possibilité d’imager les 

structures de ces matrices en profondeur et sans marqueur exogène présente donc un fort 

potentiel et ouvre de larges perspectives d’études. L’utilisation de l’imagerie multiphoton, 

associée à des techniques d’analyse d’images (analyse de texture, morphologie, segmentation) 

pourrait permettre de caractériser ce remodelage et représenterait un outil diagnostic utile. 

Le couplage de ces modalités de détection (en particulier le mode SHG, Spectral ou 

FLIM) à une imagerie de type macroscopique permettrait d’allier les avantages d’une 

excitation multiphoton (profondeur, invasivité minimale) à ceux du macroscope (visualisation 

d’un champ beaucoup plus grand). 

Outre les perspectives diagnostiques, une des applications envisagées pourrait être la 

validation d’un biotissu en terme de biofonctionnalité. En effet, la synthèse matricielle 

intervient également lorsque les cellules sont ensemencées sur différents types de support en 

vue d’aboutir à un biomatériau implantable chez l’homme (par exemple la synthèse de 

collagène par les chondrocytes ensemencés dans des billes d’alginate ou des éponges de 

collagène). Les méthodes d’imagerie utilisées dans ce travail pourraient permettre de suivre 

ces modifications de manière non invasive puis de valider les structures avant implantation, 

en déterminant un indice de fonctionnalité basé par exemple sur le contenu en collagène d’un 

matériau fonctionnalisé. 

Ces outils d’imagerie ouvrent des perspectives pour la recherche pharmacologique. Ils 

pourraient être utilisés pour suivre en temps réel l’action de médicaments sur les réseaux des 

matrices extracellulaires. Des applications intéressantes dans le domaine de la cancérologie 

seraient probables puisque le relâchement du réseau de collagène faciliterait la diffusion des 

agents traitants au sein du tissu tumoral. 
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