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Résumé

La microscopie à balayage laser est limitée en résolution par la limite de di�raction de la

lumière. Plusieurs méthodes de superrésolution ont été développées depuis les années 90 pour

franchir cette limite. Cependant, la superrésolution est souvent obtenue au prix d'une grande

complexité (laser de haute puissance pulsé, temps d'acquisition long, �uorophores spéci�ques)

ainsi que des limitations dans le type d'échantillon observé (observation en surface unique-

ment). Dans certains cas, comme pour l'illumination structurée et la microscopie SLAM, une

amélioration en résolution plus modeste est obtenue, mais avec une complexité et des limites

d'utilisation fortement réduites par rapport aux autres méthodes de superrésolution. Les mé-

thodes que nous proposons ici sont des méthodes d'augmentation de résolution qui visent à

minimiser les contraintes expérimentales et à garder un maximum des avantages des techniques

d'imagerie conventionnelles. Dans les cas que nous avons étudiés, les méthodes proposées sont

basées sur la microscopie confocale.

Nous allons montrer dans un premier temps qu'il est possible d'augmenter de 20% la réso-

lution d'un microscope confocal en changeant le faisceau laser utilisé pour l'excitation par

un faisceau Bessel-Gauss tout en ayant un sténopé de la bonne taille (soit 1 Airy Unit). Les

avantages de la méthode proposée résident dans sa simplicité d'installation et d'utilisation et

sa compatibilité avec d'autres méthodes d'augmentation de résolution. Nous avons démontré

les capacités d'augmentation de résolution des faisceaux Bessel-Gauss théoriquement puis ex-

périmentalement sur des échantillons de nano-sphères et de tissus biologiques obtenant ainsi

une résolution de 0.39λ. Nous avons également montré que l'amélioration en résolution des

faisceaux Bessel-Gauss donne une analyse statistique de la colocalisation avec un taux plus

faible de faux positifs. Nous avons utilisé des faisceaux Bessel-Gauss de di�érents ordres pour

améliorer la méthode de la microscopie SLAM et ainsi obtenir une résolution descendant à

0.17λ (90 nm avec une longueur d'onde de 532 nm). La méthode proposée est entièrement

basée sur la microscopie confocale et seul un module permettant de changer le faisceau laser

doit être ajouté au montage.

Dans un second temps, nous proposons une méthode permettant de béné�cier au maximum des

propriétés de la déconvolution pour augmenter la résolution de la microscopie confocale. Pour

cela, nous avons utilisé di�érents modes laser pour l'acquisition d'images et ces images sont uti-
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lisées comme données d'entrée pour la déconvolution (avec des mesures des PSF respectives).

Les faisceaux laser utilisés apportent ainsi des informations complémentaires à l'algorithme de

déconvolution permettant ainsi d'obtenir des images avec une résolution encore meilleure que

si une simple déconvolution (utilisant le même algorithme) était utilisée sur l'image confocale.

Par la suite, nous avons changé les faisceaux laser par des faisceaux Bessel-Gauss pour aug-

menter davantage l'e�cacité de la déconvolution. Encore une fois, la méthode proposée est

entièrement basée sur la microscopie confocale et seul un module permettant de changer le

faisceau laser doit être ajouté au montage.

En�n, nous proposons d'aborder une méthode de reconstruction en trois dimensions par tomo-

graphie basée sur des projections obtenues en microscopie à deux photons utilisant les faisceaux

Bessel-Gauss. En focalisant des faisceaux Bessel-Gauss à angle en microscopie deux photons,

on obtient une série de projections utilisables pour une reconstruction tomographique. Le but

est de tester la faisabilité de la méthode qui permettrait de reconstruire un volume, en néces-

sitant moins d'images que dans le cas d'une acquisition plan par plan, en microscopie deux

photons classique.
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Abstract

Laser scanning microscopy is limited in lateral resolution by the di�raction of light. Super-

resolution methods have been developed since the 90s to overcome this limitation. However,

superresolution is generally achieved at the cost of a greater complexity (high power lasers,

very long acquisition times, speci�c �uorophores) and limitations on the observable samples.

In some cases, such as Structured Illumination Microscopy (SIM) and Switching Laser Modes

(SLAM), a more modest improvement in resolution is obtained with a reduced complexity and

fewer limitations. We propose here methods which improve the resolution while minimizing

the experimental constraints and keeping most of the advantages of classical microscopy.

First, we show that we can improve by twenty percent the resolution of confocal microscopy

by using Bessel-Gauss beams, and by having the right pinhole size (1 Airy Unit), compared

to conventional Gaussian beam based confocal microscopy. The advantages of this strategy

include simplicity of installation and use, linear polarization compatibility, possibility to com-

bine it with other resolution enhancement and superresolution strategies. We demonstrate the

resolution enhancement capabilities of Bessel-Gauss beams both theoretically and experimen-

tally on nano-spheres and biological tissue samples with a resolution of 0.39λ. We achieved

these resolutions without any residual artifacts coming from the Bessel-Gauss beam side lobes.

We also show that the resolution enhancement of Bessel-Gauss beams leads to a better statis-

tical colocalization analysis with fewer false positive results than when using Gaussian beams.

We have also used Bessel-Gauss beams of di�erent orders to further improve the resolution by

combining them in SLAMmicroscopy achieving a resolution of 0.17λ (90 nm with a wavelength

of 532 nm).

In a second step, we propose a method to improve the resolution of confocal microscopy

by combining di�erent laser modes and deconvolution. Two images of the same �eld are

acquired with the confocal microscope using di�erent laser modes and are used as inputs

to a deconvolution algorithm. The two laser modes have di�erent Point Spread Functions

and thus provide complementary information leading to an image with enhanced resolution

compared to using a single confocal image as input to the same deconvolution algorithm. By

changing the laser modes to Bessel-Gauss beams, we were able to improve the e�ciency of the

deconvolution algorithm and to obtain images with a residual Point Spread Function having a

v



width smaller than 100 nm. The proposed method requires only a few add-ons to the classic

confocal or two photon microscopes.

Finally, we propose a three dimensional tomography reconstruction method using Bessel-Gauss

beams as projection tools in two-photon microscopy. While focussing Bessel-Gauss beams at

an angle in two photon microscopy, we can obtain a series of projections that can be used

for tomography reconstruction. The aim is to test the practicality of the methods allowing to

reconstruct a volume while using fewer images than plane by plane acquisitions as in classic

two-photon microscopy.

vi



Table des matières

Résumé iii

Abstract v

Table des matières vii

Liste des tableaux ix

Liste des �gures x

Remerciements xx

Avant-propos xxii

Introduction 1
0.1 Contexte biologique et microscopie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1
0.2 Méthodes de superrésolution en microscopie optique . . . . . . . . . . . . . 22
0.3 Microscopie par déconvolution . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
0.4 Quelle dé�nition pour la superrésolution ? . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
0.5 Comparatif des méthodes de microscopie optique . . . . . . . . . . . . . . . 36
0.6 Objectifs de cette thèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

1 Les faisceaux Bessel-Gauss en microscopie confocale 46
1.1 Les faisceaux Bessel-Gauss et leurs utilisations . . . . . . . . . . . . . . . . 46
1.2 Formalisme théorique et présentation du montage . . . . . . . . . . . . . . . 48
1.3 Focalisation de faisceaux Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
1.4 Augmentation de résolution en microscopie confocale . . . . . . . . . . . . . 58
1.5 Procédure d'alignement . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59
1.6 Applications et contraintes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63
1.7 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

2 Augmentation de résolution par déconvolution à l'aide de modes laser
structurés : D-SLAM 71
2.1 Impact de la PSF sur le procédé de déconvolution . . . . . . . . . . . . . . . 71
2.2 Solution Maximum a posteriori (MAP) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
2.3 Caractérisation de l'algorithme et simulations . . . . . . . . . . . . . . . . . 78
2.4 Applications expérimentales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80
2.5 Réglage des paramètres de déconvolution . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
2.6 Les faisceaux Hermite-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88

vii



2.7 Utilisation des faisceaux Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
2.8 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 99

3 Reconstruction 3D à partir de projections par faisceaux Bessel-Gauss
en microscopie deux photons 102
3.1 La stéréoscopie : point de départ de l'idée . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 102
3.2 Théorie et méthode de tomographie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 103
3.3 Caractérisation de l'algorithme et simulations . . . . . . . . . . . . . . . . . 109
3.4 Application expérimentale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 112
3.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 112
3.6 Ouverture et directions futures . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 114

Discussion 115

Conclusion 120

A Focalisation de faisceaux à proximité d'une interface plane 122
A.1 Description du problème . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122
A.2 Formalisme théorique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123
A.3 Comparaison théorique entre faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss . . . . . . 126

B Tests de qualité sur divers axicons 131
B.1 Test de qualité du faisceau Bessel-Gauss formé après l'axicon . . . . . . . . 131
B.2 Test de qualité de l'anneau formé par une lentille placée à une distance focale

de l'axicon . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133
B.3 Mesure de faisceau Bessel-Gauss au point focal de l'objectif . . . . . . . . . 135

Bibliographie 138

viii



Liste des tableaux

0.7 Microscopies épi-�uorescence, confocale et deux photons . . . . . . . . . . . . . 40
0.8 Microscopies 4Pi / I5M, TIRF et NSOM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
0.9 Microscopies STED, SMLM et DHM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
0.10 Microscopies SIM et SLAM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41

2.1 Tableau récapitulatif de la comparaison entre SLAM et déconvolution sur images
simulées . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 81

2.2 Tableau récapitulatif de la comparaison entre les déconvolutions utilisant les
faisceaux TEM00 et TE01 ou les faisceaux J0 et J1 sur images simulées . . . . . 96

ix



Liste des �gures

0.1 Système nerveux . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
0.2 Le cerveau . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4
0.3 Les aires du cerveau . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
0.4 La colonne vertébrale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
0.5 Le neurone . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
0.6 Les types de neurones . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
0.7 Les cellules gliales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
0.8 Les synapses . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
0.9 Les microscopes historiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
0.10 Les protéines �uorescentes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
0.11 L'e�et confocal . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
0.12 Comparaison de la �uorescence au point focal en microscopie 1-photon et 2-

photons . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
0.13 La tache d'Airy . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
0.14 Critère de résolution de Rayleigh . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
0.15 Limite de di�raction : onde plane . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
0.16 La microscopie 4Pi . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
0.17 Microscope de �uorescence par ré�exion totale interne : TIRF . . . . . . . . . . 24
0.18 Microscope optique en champ proche : NSOM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
0.19 La microscopie STED . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
0.20 La microscopie par localisation stochastique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28
0.21 Schéma simpli�é d'un microscope holographique numérique . . . . . . . . . . . 29
0.22 La microscopie SIM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
0.23 Faisceaux laser de la microscopie SLAM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
0.24 Exemples d'application des méthodes de superrésolution optique sur les sous-

structures cellulaires . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42

1.1 Géométrie de focalisation par une lentille aplanétique . . . . . . . . . . . . . . . 48
1.2 Simulation numérique de �gures d'intensité des faisceaux Bessel-Gauss . . . . . 51
1.3 Schémas du montage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
1.4 Mesures expérimentales comparées aux simulations théoriques des faisceaux

Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
1.5 E�ets du sténopé sur les faisceaux Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
1.6 Mesure de PSF du faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0 . . . . . . . . . . . . . . . . 55
1.7 Estimation de la profondeur de champ du faisceau Bessel-Gauss . . . . . . . . . 56
1.8 Comparaison de la profondeur de champ entre faisceau gaussien et Bessel-Gauss 57
1.9 Mesure de résolution de la microscopie confocale Bessel-Gauss sur nano-sphères 58

x



1.10 Mesure de résolution de la microscopie confocale Bessel-Gauss sur un marquage
de microtubules . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

1.11 Mesure de résolution de la microscopie confocale Bessel-Gauss sur un marquage
de la protéine gephyrin . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60

1.12 Alignement du faisceau laser entre deux miroirs . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
1.13 Calibration du sténopé pour faisceaux gaussien et Bessel-Gauss . . . . . . . . . 62
1.14 Étude de colocalisation gephyrin - GAD avec faisceaux gaussien et Bessel-Gauss 64
1.15 Méthode SLAM appliquée en microscopie confocale à faisceau Bessel-Gauss sur

nano-sphères . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66
1.16 Méthode SLAM appliquée en microscopie confocale à faisceau Bessel-Gauss sur

un marquage de microtubules . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
1.17 Comparaison des caractéristiques de photoblanchiment entre faisceaux gaussien

et Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68

2.1 Modules des MTF pour les faisceaux TEM00 et TE01 . . . . . . . . . . . . . . . 72
2.2 Images confocales simulées avec les faisceaux TEM00 et TE01 . . . . . . . . . . 73
2.3 Résultats de la déconvolution par �ltre de Wiener . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
2.4 Comparaison des composantes fréquentielles des résultats de déconvolution par

�ltre de Wiener . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 75
2.5 Comparaison entre SLAM et déconvolution sur images simulées . . . . . . . . . 79
2.6 Pro�ls de la comparaison entre SLAM et déconvolution sur images simulées . . 80
2.7 Comparaison expérimentale entre SLAM et déconvolution sur nano-sphères . . 82
2.8 Pro�ls de la comparaison expérimentale entre SLAM et déconvolution sur nano-

sphères . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
2.9 Comparaison expérimentale entre SLAM et déconvolution sur marquage de mi-

crotubules . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 83
2.10 Comparaison expérimentale entre SLAM et déconvolution sur marquage de la

protéine gephyrin . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
2.11 Exemples de réglages des paramètres pour la régularisation Tikhonov . . . . . . 86
2.12 Exemples de réglages des paramètres pour la régularisation à préservation de

bords . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 87
2.13 Exemples de réglages des paramètres pour la régularisation à préservation de

bords sur images expérimentales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
2.14 Faisceaux Hermite-Gauss théoriques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
2.15 Comparaison entre SLAM, la déconvolution avec les faisceaux classiques et celle

avec les faisceaux Hermite-Gauss sur données simulées . . . . . . . . . . . . . . 90
2.16 Pro�ls de la comparaison entre SLAM, la déconvolution avec les faisceaux clas-

siques et celle avec les faisceaux Hermite-Gauss sur données simulées . . . . . . 91
2.17 Schémas de déphasages pour modes Hermite-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . 92
2.18 PSF des modes Hermite-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 92
2.19 Résultats expérimentaux de déconvolution avec les faisceaux Hermite-Gauss . . 93
2.20 Faisceaux TEM00 et TE01 comparés aux faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1 . 94
2.21 Comparaison entre SLAM, la déconvolution avec les faisceaux classiques et celle

avec les faisceaux Bessel-Gauss sur données simulées . . . . . . . . . . . . . . . 95
2.22 Pro�ls de la comparaison entre SLAM, la déconvolution avec les faisceaux clas-

siques et celle avec les faisceaux Bessel-Gauss sur données simulées . . . . . . . 95
2.23 Comparaison entre la déconvolution avec les faisceaux classiques et celle avec

les faisceaux Bessel-Gauss sur nano-sphères . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 96

xi



2.24 Pro�ls de la comparaison entre la déconvolution avec les faisceaux classiques et
celle avec les faisceaux Bessel-Gauss sur nano-sphères . . . . . . . . . . . . . . . 97

2.25 Déconvolution avec les faisceaux Bessel-Gauss mis en parallèle avec une image
de référence STED . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 98

2.26 Pro�ls de la déconvolution avec les faisceaux Bessel-Gauss mis en parallèle avec
le pro�l d'une image de référence STED . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 98

3.1 Stéré-microscopie Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 103
3.2 Projection et coupe . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
3.3 Sinogram . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 106
3.4 Projection et reconstruction par projection inverse . . . . . . . . . . . . . . . . 107
3.5 Le faisceau Bessel-Gauss en tant que projecteur . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
3.6 Le faisceau Bessel-Gauss à angles . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
3.7 Faisceau Bessel-Gauss 3D : simulation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 109
3.8 Simulation des projections avec faisceaux Bessel-Gauss . . . . . . . . . . . . . . 110
3.9 Résultats de reconstruction par rétroprojection et rétroprojection �ltrée . . . . 111
3.10 Exemple de schémas de montage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 112
3.11 Exemple de schémas de montage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 113

A.1 Schéma de la focalisation d'un faisceau proche d'une interface . . . . . . . . . . 122
A.2 Schéma de la focalisation d'un faisceau proche de deux interfaces . . . . . . . . 123
A.3 Schémas des interfaces et notations pour les calculs des coe�cients de Fresnel . 126

B.1 Faisceau gaussien à l'entrée de l'axicon . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 131
B.2 Protocole de test qualité des axicon 1 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 132
B.3 Faisceau à 3 cm de l'axicon . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 132
B.4 Faisceau à 10 cm de l'axicon . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133
B.5 Faisceau à 20 cm de l'axicon . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133
B.6 Protocole de test qualité des axicon 2 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134
B.7 Faisceau à 5 cm de la lentille . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134
B.8 Faisceau à 10 cm de la lentille . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 135
B.9 Faisceau à 15 cm de la lentille . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 135
B.10 Position de la lentille adjointe au sténopé pour chaque axicon . . . . . . . . . . 136
B.11 Images de nano-sphère pour chaque axicon . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 136

xii



Liste des abréviations et des symboles

Abréviations

Laser Light ampli�cation by stimulated emission of radiation

SLAM Switching LAser Modes

AU Airy Unit

PSF Point Spread Function

SIM Structured Illumination Microscopy

GFP Green Fluorescent Protein

YFP Yellow Fluorescent Protein

GCaMP Green �uorescent protein (GFP), Calmodulin, and M13 protein

ASAP Accelerated Sensor of Action Potentials

CCD Charge-Coupled Device
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STED STimulated Emission Depletion

PALM Photo-Activated Localization Microscopy

STORM Stochastic Optical Reconstruction Microscopy

FED Fluorescence Emission Microscopy

CARS Coherent Anti-Stokes Raman Scattering

TEM Transverse ElectroMagnetic

TE Transverse Electric

DPSS Diode Pumped Solid State

PMT PhotoMultiplier Tubes

ND Neutral Density

FWHM Full Width at Half Maximum

GABA Gamma-AminoButyric Acid

B-SLAM Bessel-Gauss beam Switching LAser Modes

SNR Signal to Noise Ratio

MTF Modulation Transfer Function

MAP Maximum A Posteriori

PFA ParaFormAldehyde
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HG Hermite-Gauss

CT Computerized tomography

PET Position Emission Tomography

OCT Optical coherence tomography

ML Maximul Likelihood

EM Expected Maximum

Symboles

λ Longueur d'onde dans le vide

Introduction

NA Ouverture numérique

DRayleigh Distance de résolution de Rayleigh

DAbbe Distance de résolution de Abbe

z Coordonnée cartésienne longitudinale (axe optique)

dSTED Distance de résolution en microscopie STED

ImaxSTED Intensité maximale d'un faisceau STED

Isat Intensité de saturation des �uorophores en microscopie STED

pfluo Précision sur la position d'une molécule �uorescence localisée en PALM/STORM

N Nombre de photons

dPSF Largeur de la PSF

Sfluo Signal de �uorescence émis

u Fréquence spatiale de l'image

I0 Intensité d'illumination en microscopie SIM

Cfluo Concentration de molécules �uorescentes dans l'échantillon

Isin Illumination sinusoïdale

u0 Fréquence d'oscillation de l'illumination sinusoïdale

δ Fonction de Dirac

e Fonction exponentielle

j Unité imaginaire

φ Phase de l'illumination sinusoïdale

TEM00 Faisceau laser transverse électromagnétique d'ordre 0-0 (faisceau Gaussien)

TE01 Faisceau laser transverse électrique d'ordre 0-1 (faisceau Laguerre-Gauss)

ISLAM Image de microscopie SLAM

Ibright Image confocale avec un faisceau plein classique TEM00

Idonut Image confocale avec un faisceau "donut" TE01
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g Facteur de contraste de la microscopie SLAM

y Image de l'objet observé

h PSF du microscope

x Distribution d'intensité de l'objet observé

n Bruit

k Indice du pixel

∗ Produit de convolution

Chapitre 1 : Les faisceaux Bessel-Gauss en microscopie confocale

x, y Coordonnées cartésiennes transversales

z Coordonnée cartésienne longitudinale (axe optique)

ρ, ϕ Coordonnées cylindriques transversales dans la région focale

φ Angle polaire des ondes planes déviées par le système de focalisation

θ Angle azimutal des ondes planes déviées par le système de focalisation

âi Vecteur unitaire lié à la coordonnée spatiale i

f Distance focale du système de focalisation

E Champ électrique du faisceau

E0 Constante du champ électrique

π Constante pi

Ω Ensemble de l'espace d'intégration

Einf Champ électrique du faisceau réfracté par un système de focalisation (objectif)

exp Fonction exponentielle

k Vecteur d'onde

r Vecteur de position

q Facteur d'apodisation d'un système de focalisation

l0 Distribution de l'amplitude réfractée par un système de focalisation

ki Composante selon la coordonnée spatiale i du vecteur d'onde

sin, cos Fonctions sinus et cosinus

θmax Angle maximum de focalisation

ni Indice de réfraction d'un milieu i

k Nombre d'onde

Jm Fonction de Bessel d'ordre m

Ei Composante selon la coordonnée spatiale i du champ électrique du faisceau

w Largeur d'un faisceau Gaussien

R Rayon de la pupille d'entrée d'un objectif

∆θ Largeur de l'anneau d'un anneau de lumière de pro�l radial gaussien

εi Permittivité d'un milieu i

ε0 Permittivité du vide
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β Angle de déviation d'un axicon

SNRrms Rapport signal à bruit de moyenne quadratique pondérée

M,N Dimension d'une image (en pixel)

dB Décibel

log10 Logarithme de base 10

Chapitre 2 : Augmentation de résolution par déconvolution à l'aide de modes laser

structurés

ŷ Transformée de Fourier de l'image de l'objet observé

x̂ Transformée de Fourier de l'objet observé

f̂Wiener Transformée de Fourier du �ltre de Wiener

fWiener Filtre de Wiener

xTrue Distribution d'intensité réelle de l'objet

xWiener Distribution d'intensité de l'objet retrouvée après �ltrage par le �ltre de Wiener

E Espérance mathématique

ĥ MTF

ĥ∗ Conjugué complexe de la MTF

α, β Paramètres du �ltre de Wiener

φMAP Densité de probabilité au sens du maximum a posteriori

φML Densité de probabilité au sens du maximum de vraisemblance

φML Densité de probabilité de la régularisation

x Variable de la fonction cout de déconvolution (image déconvoluée)

H Opérateur de convolution par la PSF de l'instrument

y Image mesurée (et donc convoluée par la PSF expérimentale)

W Matrice de variance-covariance

D Opérateur des di�érences �nies

DT Transposée de l'opérateur des di�érences �nies

µ Paramètre de la régularisation Tikhonov

i, j Indices des pixels (en deux dimensions)

∆ Opérateur di�érentiel

HT Transposée de l'opérateur de convolution par la PSF de l'instrument

A Matrice symétrique, dé�nie positive de l'équation résolue par les gradients conjugués

b Vecteur de l'équation résolue par les gradients conjugués

λ0 Paramètres de la régularisation L2-L1 à préservation de bords

r Indice du pixel

∇ Opérateur de dérivation Nabla

||.|| Opérateur de norme absolue

θr Second paramètre de la régularisation L2-L1 à préservation de bords
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ln Logarithme népérien

∇2 Opérateur Laplacien

A Amplitude complexe d'une onde

Um,n Amplitude complexe d'un mode Hermite-Gauss d'ordre m,n

Am,n Constante du mode Hermite-Gauss d'ordre m,n

W0, w(z) Rayon du faisceau Hermite-Gauss

Gi Polynôme de Hermite d'ordre i

R Rayon de courbure du front d'onde

ζ Phase de Gouy

tan Fonction tangente

ZR Distance de Rayleigh

l Épaisseur de la couche d'argent déposée sur les miroirs (modes Hermite-Gauss)

Chapitre 3 : Reconstruction 3D à partir de projections par faisceaux Bessel-Gauss

en microscopie 2-photons

Rf Transformée intégrale de Radon de la fonction f

L Ensemble des lignes de l'espace sur lesquelles la transformée de Radon est prise

B Filtre Butterworth

u Fréquence spatiale

uc Fréquence de coupure du �ltre Butterworth
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Introduction

La microscopie optique a toujours été un outil clé dans les domaines de recherche liés à

la biologie et l'est d'autant plus aujourd'hui avec la disponibilité des lasers et de systèmes

optiques commerciaux abordables. Dans ce document, nous allons présenter des nouvelles

méthodes de microscopie optique dans le but d'ajouter aux techniques actuelles et de proposer

des alternatives aux méthodes existantes parfois très complexes. Pour véri�er l'e�cacité des

méthodes proposées nous observerons des échantillons biologiques tests.

Étant donné que les échantillons biologiques montrés dans ce document sont associés au do-

maine des neurosciences, nous commencerons par en faire un bref aperçu pour bien situer

l'échelle des phénomènes observés. Dans la mesure où les méthodes développées s'inscrivent

dans le domaine de la microscopie optique, nous présenterons également le développement de

la microscopie optique ainsi que les méthodes de pointe disponibles actuellement. C'est pour

combler un manque dans l'éventail des méthodes disponibles que les méthodes présentées dans

cette thèse ont été développées.

0.1 Contexte biologique et microscopie

0.1.1 Les neurosciences et le système nerveux

Cette section vise à présenter de manière générale les neurosciences, ainsi que l'anatomie du

système nerveux, dans le but de situer correctement les structures biologiques utilisées dans

cette thèse a�n de démontrer l'e�cacité des méthodes de microscopie développées.

Histoire des neurosciences

Le cerveau humain ayant toujours été un mystère pour l'homme, c'est pourquoi bon nombre

de médecins et chercheurs ont voué une partie ou la totalité de leur carrière à tenter de

percer les secrets du cerveau. Plus généralement, les études se sont focalisées sur le système

nerveux, pour en accroître les connaissances anatomiques ou encore fonctionnelles de ses divers

composants.

Il est possible de remonter l'histoire des neurosciences à la Grèce antique, au 3e siècle avant

notre ère où le médecin grec Hérophile de Chalcédoine contribua fortement à l'avancée des
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neurosciences de l'époque, notamment sur la morphologie du cerveau qu'il considérait être le

centre de l'être et le siège des émotions. Il fut l'un des premiers à remarquer la présence de nerfs

reliant les di�érentes parties du corps à la moelle épinière. Dans la même lignée et suite aux

multiples découvertes des médecins lui succédant, Claude Galien, un médecin grec de l'Empire

romain du 2e siècle, considérait le cerveau comme une partie de l'âme responsable des sen-

sations et des commandes motrices. Il considérait également les ventricules cérébraux comme

des zones centrales permettant la circulation de ce qu'il appelait les � humeurs aqueuses �.

Durant le Moyen Âge, étant donné que les dissections étaient proscrites, il n'y a pas eu d'évolu-

tion des connaissances sur le cerveau. Il fallut attendre la Renaissance (15e et 16e siècles) pour

que certains, comme Leonard de Vinci et André Vessale, reprennent les dissections et attri-

buent plus d'importance à la matière grise. Ces nouvelles théories remettent en cause la théorie

précédente des � humeurs aqueuses � pourtant soutenue par René Descartes qui considérait le

cerveau comme une machine hydraulique. C'est vers la �n du 18e siècle, après les découvertes

sur l'électricité, que la vision du cerveau changea de nouveau pour une transmission nerveuse

basée sur la transmission électrique.

C'est au 19e siècle que Franz Joseph Gall développa la phrénologie [1,2] qui donna une impor-

tance particulière aux diverses circonvolutions de la surface du cerveau. Cette théorie aurait

permis de déchi�rer des traits personnels en fonction de la forme de la boîte crânienne. Bien

qu'erronée, cette théorie fut la première à lier diverses localisations à des fonctions spéci�ques.

Ce furent �nalement les travaux de Paul Broca, au 19e siècle, et ses découvertes notamment

sur le centre de la parole [3] (� aire de Broca �) qui con�rmèrent que certaines zones du cer-

veau ont des fonctions bien spéci�ques. Au 19e siècle Camillo Golgi [4] et Santiago Raymon

y Cajal [5] développèrent une méthode permettant de ne marquer qu'un faible nombre de

neurones dans le système nerveux central, leur permettant de nombreuses découvertes qui leur

valurent le prix Nobel de médecine et physiologie en 1906. Ce furent les premières observations

de neurones dans le système nerveux central.

De nombreuses découvertes se sont ensuite succédées au 20e siècle. On peut citer Wilder

Pen�eld et Theodore Brown Rasmussen et leurs homoncules moteur et sensitif décrivant les

répartitions sensorielles et motrices des di�érents membres à la surface du cortex cérébral

et qui publièrent en 1950 The Cerebral Cortex of Man [6]. On peut également citer Gerald

Edelman et son darwinisme neural [7]. Au 21e siècle, de grands projets de cartographie du

cerveau ont vu le jour, comme le � Human Connectome project [8] � ou le � Human Brain

Project [9] �.

Anatomie du cerveau et de la moelle épinière

Le système nerveux est une machinerie complexe du corps humain que l'on peut diviser en

deux grandes parties : le système nerveux central comprenant le cerveau et la moelle épinière,

et le système nerveux périphérique qui comporte les nerfs reliant le système nerveux central
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au reste du corps humain (�g. 0.1-A) (peau, organes internes, muscles, etc...). Le système

nerveux central contient deux types de zones : la matière grise et la matière blanche (�g.

0.1-B). La matière grise correspond aux zones où les corps cellulaires des cellules neuronales

sont présents dans le système nerveux central. La matière blanche, quant à elle, contient les

longues projections de ces cellules neuronales dédiées aux grandes voies de communication

du système nerveux central. La totalité du système nerveux central est entourée par une

couche appelée les méninges qui servent d'enveloppe de protection structurée en trois sous-

couches : la dure-mère, la couche la plus extérieure, l'arachnoïde et la pie-mère qui épouse

presque parfaitement les formes du cerveau et de la moelle épinière (�g. 0.1-C ). Le système

nerveux périphérique peut être divisé en deux sous-catégories : le système nerveux somatique

et le système nerveux végétatif. Le système nerveux somatique comprend les nerfs sensoriels

et moteurs qui permettent une interaction avec l'environnement extérieur au corps humain.

Le système nerveux végétatif regroupe, quant à lui, les nerfs permettant une régulation des

fonctions vitales autonomes comme la respiration, le rythme cardiaque ou encore la digestion

ou la régulation hormonale.

Matière blanche Matière grise

A B

C

Figure 0.1 � A] Système nerveux central et périphérique. B] Matière blanche et matière
grise à gauche sur une coupe de cerveau et à droite sur une coupe de moelle épinière. C] Vue
schématique de l'organisation des méninges au niveau de la boîte crânienne. Figures adaptées
de [10].

Outre la di�érentiation entre matière grise et matière blanche, le cerveau est séparé latéra-

lement en deux hémisphères (�g. 0.2-A). On notera tout particulièrement que le cortex est

découpé en quatre parties anatomiques di�érentes appelées des lobes (�g. 0.2-B), ainsi que

quatre ventricules qui permettent la production et la circulation de liquide céphalo-rachidien

(�g. 0.2-C ). C'est dans ce liquide que baignent le cerveau et la moelle épinière. Il sert à la fois

de protection et de système de transport des déchets. On sait aujourd'hui que chacune de ces
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zones est associée à une ou plusieurs fonctions spéci�ques.

Lobe frontal Lobe pariétal

Lobe temporal
Lobe 
occipital

Lobe 
occipital

Lobe pariétalLobe frontal

Lobe temporal

B

Hémisphère
gauche

Hémisphère
droit

A C

Ventricule latéraux
(droit et gauche)

Troisième
ventricule

Quatrième
ventricule

Figure 0.2 � A] Les deux hémisphères cérébraux. B] Les quatre lobes du cerveau représen-
tés en haut à la surface et en bas sur une coupe. C] Les ventricules cérébraux a�chés en
transparence dans un cerveau. Figures adaptées de [10] et [11].

On peut délimiter plusieurs zones distinctes ayant chacune des fonctions spéci�ques (�g. 0.3-

A). On peut notamment remarquer les zones du cortex consacrées au langage : l'aire de Broca

dans le lobe frontal (�g. 0.3-B). Les aires liées aux perceptions sensorielles se situent dans le

cortex somatosensoriel localisé dans le lobe pariétal, ainsi que le cortex moteur situé dans le

lobe frontal. Les aires consacrées à l'audition se situent dans le lobe temporal ou encore l'aire

visuelle dans le lobe occipital. Le cervelet est principalement associé aux coordinations mo-

trices et à l'équilibre. L'hippocampe serait principalement lié à la mémoire et aux souvenirs. Le

thalamus est une zone centrale servant, entre autres, de relais entre l'information sensorielle et

le cortex et les autre parties du cerveau. L'hypothalamus a plus un rôle de maintien de l'équi-

libre interne du corps humain ; il in�uence l'appétit, les émotions et participe à la régulation

hormonale. Le tronc cérébral permet de réguler, entre autres, le sommeil et les fonctions telles

que la respiration et le rythme cardiaque ainsi que certains ré�exes.

La deuxième grande partie du système nerveux central, la moelle épinière, est divisée en 31

sections réparties en quatre grands tronçons : cervicale, thoracique, lombaire et sacrée (�g.

0.4-A). Chaque paire de nerfs de chaque section innerve une zone spéci�que du corps humain

(�g. 0.4-B). La tête, les épaules et une partie des bras sont innervées par les paires cervicales,

la totalité du torse jusqu'au bassin par les paires thoraciques, le bas des hanches et la majorité

des jambes par les paires lombaires et les parties génitales et les pieds par les paires sacrées.

De chacune de ces sections partent des paires de nerfs spinaux qui font le lien entre les sys-

tèmes nerveux central et périphérique. La moelle épinière sert principalement de relais entre les

voies sensorielles et motrices et les centres du cerveau. Elle est également le siège d'un certain

nombre de voies ré�exes fonctionnant indépendamment du cerveau, tel que le ré�exe d'exten-

sion du genou. La moelle épinière joue également un rôle important dans la transmission et

l'intégration des signaux liés à la perception de la douleur.
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Aire de Broca

Cortex moteur
primaire Cortex somesthétique

primaire

Aire de Wernicke

Cortex visuel
primaireCortex auditif primaire

Hémisphère 
cérébral

Scissure latérale
(de sylvius)

Cervelet

Tronc cérébral

Moelle épinière

Incisure préoccipitale

Scissure 
pariéto-occipitale

Gyrus postcentral

Scissure centrale
Gyrus précentral

Cervelet

Moelle épinière

Tronc 
cérébral

Scissure 
pariéto-occipitale

Scissure 
Calcarine

Scissure 
centrale

Scissure
cingulaire

Diencéphale

Gyrus
cingulaire

Corps
calleux

Mésencéphale

Pont

Bulbe

Commissure
antérieure

A B

Figure 0.3 � Exemple de délimitation de quelques aires du cerveau. Figure adaptée de [11].

Lombaire

Sacrée Ganglion 
spinal

Récepteur 
sensoriel

A B

Cervicale

Thoracique

Lombaire

Sacrée

Cervicale

Thoracique

Substance
grise

Substance
blanche

Figure 0.4 � A] Les quatre principaux tronçons de la moelle épinière avec à droite trois coupes
des tronçons cervicaux, thoraciques et lombaires pour illustrer les di�érences de répartition
entre matière blanche et matière grise le long de la moelle épinière. B] Dermatome représentant
l'innervation du corps humain par chacune des 31 sections de la moelle épinière. Figures
adaptées de [11].

0.1.2 Les neurosciences à l'échelle microscopique et la neurobiologie

cellulaire

Maintenant que le système nerveux est présenté dans son ensemble, nous allons présenter ses

composants cellulaires internes. Ce sont ces composants qui nous intéressent ici, car ce sont

des structures charnières dans l'étude des neurosciences et l'utilisation de microscopes est

nécessaire pour pouvoir les observer.
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Anatomie des neurones et des cellules gliales

On peut diviser les cellules du cerveau en deux familles principales, les cellules neurales

appelées neurones et les cellules gliales parfois appelées névroglies. On dénombre aujourd'hui

plusieurs centaines de milliards de cellules neurales et gliales ; ces dernières seraient, en fait,

une dizaine de fois plus nombreuses que les neurones. La structure cellulaire des neurones est

semblable à celle de la plupart des cellules dans le sens où elle contient les organites classi-

quement présents dans les cellules animales, tels que le noyau, les mitochondries, l'appareil

de Golgi, les réticulums endoplasmiques et un cytosquelette interne (microtubules, micro�-

laments et neuro�laments), comme présenté à la �g. 0.5. Ce qui di�érencie les neurones des

autres cellules est leur capacité à transmettre l'information, de manière chimique ou électrique,

vers d'autres neurones de manière unidirectionnelle. Pour ce faire, les neurones ont une struc-

ture générale bien particulière ; on peut distinguer trois parties majeures, le corps cellulaire

ou somma, les dendrites et l'axone. Les dendrites forment la partie du neurone chargée de

recevoir l'information transmise par d'autres neurones et de l'acheminer jusqu'au somma. Le

corps cellulaire contient toute la machinerie cellulaire classique et intègre les signaux reçus par

les dendrites pour ensuite les transmettre à l'axone. L'axone est chargé de la transmission de

l'information vers d'autres neurones ; cette transmission se fait par génération d'un potentiel

d'action qui va perturber l'équilibre électrochimique de l'axone et se propager, comme une

réaction en chaîne, vers l'extrémité de l'axone. Dans les neurones, le rôle du cytosquelette est

également important, car il permet, en plus de son rôle structurel, de servir de guide pour le

transport de certaines vésicules et protéines.

Pour un certain nombre de neurones, l'axone est recouvert d'une couche isolante appelée gaine

de myéline ; cette couche est formée par un certain type de cellules gliales : les oligodendro-

cytes (dans le système nerveux central) ou les cellules de Schwann (dans le système nerveux

périphérique). La zone de transmission électrique ou chimique entre deux neurones est appelée

la synapse.

Il existe un grand nombre de types de neurones, ayant des formes di�érentes, des compositions

di�érentes ou des rôles di�érents (voir �g. 0.6). Certaines cellules ont des arbres dendritiques

très développés comme les cellules de Purkinje, d'autres beaucoup plus restreints comme, par

exemple, certaines cellules de la rétine. Il existe plusieurs méthodes pour classi�er les neurones ;

ils peuvent être classés selon leur nombre de neurites (dendrites et axone), par la forme de leur

arbre dendritique, la longueur de l'axone ou le type de transmission utilisé à la synapse ainsi

que le type de connexions synaptiques qu'ils possèdent (neurone-neurone, neurone-muscle,

neurone-capillaires).

En ce qui concerne les cellules gliales, elles servent de supports aux neurones dans la trans-

mission synaptique, de système immunitaire cérébral ou encore de recycleur permettant de

garder un milieu extracellulaire stable. Elles sont divisées en trois types : les astrocytes, les

oligodendrocytes et cellules de Schwann et les microglies. Les astrocytes participent à la ré-
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Synapse

Vésicule synaptique

Fente synaptique

Microtubule

Neurotransmetteur

Récepteur

Microtubule

Microfilament

Axone

Figure 0.5 � Schéma simpli�é montrant l'anatomie interne et externe d'un neurone. Figure
modi�ée de [12].

Neurones du noyau 
mésencéphalique

Cellules bipolaires 
de la rétine

Cellules ganglionaires
de la rétine

Cellules amacrines 
de la rétine

Cellules pyramidale 
du cortex

Cellules de Purkinje
du cervelet

Corps cellulaires

Axones

Axones Axones

Axones
Axones

Corps cellulaires

Corps cellulaires

Corps 
cellulaires

Dendrites
Dendrites

Dendrites

Dendrites

Dendrites

Figure 0.6 � Schéma simpli�é montrant di�érents types de neurones ayant des formes et
structures di�érentes. L'astérisque indique que l'axone est bien plus grand que ce qui est
représenté. Figure adaptée de [11].

gulation de la composition du milieu extracellulaire, sont actifs dans certaines transmissions

synaptiques et sont des cellules essentielles de la barrière hémo-encéphalique. Les oligodendro-

cytes et cellules de Schwann sont des cellules formant des couches de membrane (la myéline)

autour des axones de certains neurones. Elles forment ainsi une couche isolante accélérant la
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transmission de l'in�ux nerveux (potentiel d'action) par une conduction saltatoire de n÷ud de

Ranvier à n÷ud de Ranvier (un n÷ud de Ranvier correspond à la zone de jonction faiblement

myélinisée entre deux cellules de Schwann ou bras d'oligodendrocytes). Les oligodendrocytes

sont présents uniquement dans le système nerveux central alors que les cellules de Schwann

sont con�nées au système nerveux périphérique. Les microglies sont en quelque sorte les pha-

gocytes du système nerveux ; elles jouent le rôle de poubelles et sont cruciales en tant que

constituant majeur du système immunitaire du système nerveux. Un autre type de cellules

est également présent dans le système nerveux central, les cellules épendymaires. Bien que ce

ne soient pas des cellules neuronales, elles tapissent les ventricules cérébraux formant ainsi les

plexus choroïdiens qui sécrètent le liquide céphalorachidien.

Astrocyte

Astrocyte

Oligodendrocyte

Oligodendrocyte

Microglie

Microglie

Cellule de Schwann

Cellule épidymaire

Corps 
cellulaire Prolongements

gliaux

Figure 0.7 � Figure montrant les di�érents types de cellules gliales. Figure adaptée de [11,13].

L'utilisation de la microscopie optique classique est souvent su�sante pour étudier ces struc-

tures dans leur ensemble, mais dans le cas de certaines sous-structures les microscopes optiques

classiques peuvent ne plus être su�sants. Ce sont ces sous-structures qui seront la cible de

notre étude et c'est pour l'observation de structures à ces dimensions que la pertinence des

méthodes développées durant cette thèse prend tout son sens.

Les synapses

On appelle synapse la zone où l'in�ux nerveux passe d'une cellule neuronale à une autre.

On distingue deux types de synapses : les synapses électriques où les ions responsables de

l'in�ux nerveux passent d'une cellule à l'autre par des canaux au niveau de la jonction, et

les synapses chimiques où l'in�ux nerveux est transformé en signal chimique transmis par des

neurotransmetteurs relâchés dans la fente synaptique et captés par des récepteurs du côté

postsynaptique (voir �g. 0.8). Dans les synapses électriques, les canaux ioniques sont présents

de part et d'autre des deux membranes cellulaires et forment des voies de passage passives

(jonction Gap) pour les di�érents ions responsables du potentiel d'action. Les synapses élec-

triques sont en minorité dans le système nerveux et permettent une transmission extrêmement

rapide d'une cellule à l'autre en plus de pouvoir être bidirectionnelles. Un des rôles principaux
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des synapses électriques est la synchronisation de l'activité électrique parmi certaines popula-

tions de cellules neurales. Contrairement aux synapses électriques, les synapses chimiques ne

forment pas de contact direct entre les deux cellules neurales ; l'espace entre les deux cellules

est appelé la fente synaptique. Lorsque le potentiel d'action arrive à la synapse, la cellule

présynaptique libère des neurotransmetteurs en fusionnant des vésicules synaptiques avec la

membrane cellulaire donnant sur la fente synaptique. Ces neurotransmetteurs se retrouvent

lâchés dans le milieu extracellulaire et seront captés par des récepteurs spéci�ques disposés à

la surface de la membrane de la cellule postsynaptique. Ces récepteurs vont ensuite s'activer et

déclencher une signalisation en chaîne qui peut se rendre jusqu'au corps cellulaire de la cellule

postsynaptique. La majorité des récepteurs synaptiques vont, entre autres, s'ouvrir pour per-

mettre le passage d'ions à travers la membrane et ainsi déclencher la chaîne de signalisation

intracellulaire dans les dendrites.

Microtubules

Cytoplasme

Mitochondrie

Neurone 
présynaptique

Neurone 
présynaptique

Vesicule synaptique

Neurone 
postsynaptique

Neurone 
postsynaptique

Jonction 
communicante

Les ions passent par 
les canaux de la jonction

Libération de neurotransmetteurs

Les ions passent par 
les canaux postsynaptiques

Membrane 
présynaptique

Membrane 
postsynaptique Canaux de la jonction communicante

Vesicule 
synaptiques 
en cours 
de fusion

Membrane présynaptique

Récepteur 
postsynaptique 
du neurotransetteur

Membrane 
postsynaptique

A B

Figure 0.8 � Figure montrant les deux types de synapses et détaillant leur fonctionnement.
A] Une synapse électrique. B] Une synapse chimique. Figure adaptée de [11].

Il est bon de remarquer que les neurones ne sont pas les seules cellules impliquées dans les

synapses. En e�et, les astrocytes entourent fréquemment les synapses entre deux neurones

et peuvent jouer un rôle plus important que le simple maintien des concentrations ioniques

extracellulaires et le recyclage des neurotransmetteurs. Ce type de synapse est souvent appelé

une synapse tripartite.

Un des phénomènes importants du système nerveux, permettant un ajustement de la force des

di�érentes synapses et jouant un rôle dans l'apprentissage et la mémoire, est le phénomène de

plasticité synaptique. Cette plasticité synaptique permet de changer la force des connexions

et de remodeler une partie du système nerveux sur des périodes allant de la milliseconde

à plusieurs mois. Les mécanismes moléculaires responsables de ces changements vont d'un

changement d'expression de certaines protéines à la synapse (récepteurs, kinases, etc...) à un
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changement dans l'expression de certains gènes en passant par l'augmentation du nombre de

vésicules libérées. Ces changements peuvent être plus structurels et modi�er l'arbre dendri-

tique, ou les terminaisons axonales, pour ajouter ou retirer des terminaisons.

De par la taille des structures et éléments composant une synapse (quelques dizaines de na-

nomètres), il est di�cile d'obtenir des images su�samment détaillées de synapses en utilisant

des microscopes optiques classiques compatibles avec l'observation de tissus vivants. Dans le

cas, par exemple, d'étude de protéines dans les régions pré- et post-synaptiques, les chercheurs

ont eu recours à des méthodes de microscopie optique avancées (dites de superrésolution 0.2)

pour étudier les distributions de ces protéines à l'échelle du nanomètre [14].

Les besoins en microscopes

Du fait de la taille de ces di�érentes structures et l'échelle de ces phénomènes (de quelques

micromètres à quelques nanomètres), les scienti�ques ont eu besoin d'un certain nombre d'ou-

tils de pointe. L'un des outils les plus utilisés est le microscope. La microscopie a permis

d'obtenir un aperçu structurel des di�érentes cellules du système nerveux, mais également

d'en étudier le fonctionnement. Dans les prochaines sections, nous proposons un aperçu his-

torique et fonctionnel de ces techniques de microscopie.

0.1.3 La microscopie optique

Nous présentons ici un bref aperçu de l'historique de la microscopie optique ainsi que de

l'utilisation de la �uorescence, car notre étude se base sur l'utilisation et l'amélioration d'un

des types de microscopes optiques utilisant la �uorescence comme moyen de contraste. Il

existe également un autre type de microscopie permettant d'obtenir des images d'une très

grande précision : la microscopie électronique. Nous ne nous attarderons pas sur la microscopie

électronique ici, un paragraphe lui étant tout de même dédié en section 0.1.6. Pour plus de

détails sur les origines de la microscopie optique se référer à [15].

Histoire de la microscopie optique

L'outil d'observation principal de l'homme a longtemps été l'÷il humain, qui fonctionne

comme une lentille et permet d'imager le monde extérieur sur la rétine. Il ne permet cependant

pas d'observer des structures et phénomènes aussi petits que les cellules neurales et la transmis-

sion synaptique. En e�et, la séparation angulaire de l'÷il humain (en approximant la pupille

par une ouverture de 2 mm de diamètre) étant d'environ θmin = 1.22λ
D = 1.22600nm

2mm ≈ 0.37

mrad à une longueur d'onde de 600 nm, le pouvoir de séparation de l'÷il est d'environ

d = Ltan (θmin) ≈ 0.1 mm à une distance de L = 30 cm.

Bien que les Grecs et les Romains de l'antiquité connaissaient déjà les lentilles et leurs utili-

sations, l'une des premières utilisations de lentilles de verre comme outil de grossissement ne

remonte qu'au 10e siècle où des lentilles dites de Visby furent utilisées en joaillerie ou pour la
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lecture. C'est à cette même époque que le premier traité d'optique connu fut écrit par Abu

Ali al-Hasan ibn al-Hasan ibn al-Haytham : Kitab al-Manazir [16].

C'est en 1609 que Galileo Galilei propose l'un des premiers microscopes à plusieurs lentilles,

l'occhiolino (�g. 0.9-A), qu'il mit en place en ayant l'idée de retourner le télescope pour obtenir

un système permettant de grossir les petits objets. Il publia, en 1623, Il Saggiatore dans lequel

il proposa une première version de la méthode scienti�que et décrivit également son occhiolino.

On attribue également la découverte du microscope aux opticiens hollandais Hans et Zacharias

Janssen qui auraient fabriqué leur premier microscope vers 1590 (�g. 0.9-B). Vers la �n du

17e siècle, Christiaan Huygens proposa un autre microscope à deux lentilles (�g. 0.9-C ) et, en

1675, le drapier hollandais Antony Van Leeuwenhoek utilisa un système à une lentille ayant un

grossissement particulièrement élevé (X270) pour observer la qualité de ses tissus (�g. 0.9-D).

Il l'utilisa plus tard en application à la biologie et découvrit notamment les protozoaires et les

spermatozoïdes.

A

Lentilles

Lentille

Echantillon

C

D

B

Lentilles

Figure 0.9 � Figure montrant en A] une photo (modi�ée) de l'occhiolino (musée Galileo de
Florence). B] Photo du microscope d'Antony Van Leeuwenhoek. Image modi�ée du Wild Wide
World museum. C] Photo du microscope du Huygens. Image du musée des Con�uences (Lyon
- France). D] Microscope tel que proposé par Hans et Zacharias Janssen. Image du National
Museum of Health and Medicine network (Silver Spring, MD).

Il fallut cependant attendre 1893 pour qu'August Kölher invente une méthode permettant

une illumination uniforme de l'échantillon. Mais le problème de la microscopie optique en

biologie reste entier : le manque de contraste. Ce problème sera partiellement résolu dans

les années 1953-1955 par le physicien néerlandais Frits Zernike qui reçut, en 1953, le prix

Nobel de physique pour son microscope par contraste de phase [17] permettant d'obtenir un

bien meilleur contraste en microscopie optique. Une autre option pour augmenter le contraste

fut la microscopie à contraste interférentiel proposée en 1955, par Georges Nomarski [18].

Cependant, la solution la plus utilisée pour obtenir un bon contraste et une bonne spéci�cité

en microscopie optique est l'utilisation de molécules �uorescentes.

11



Étant donné l'importance de la �uorescence en microscopie optique, il est judicieux de pré-

senter sa découverte et son arrivée en microscopie.

Histoire de la �uorescence

En 1565, le botaniste espagnol Nicolás Monardes découvrit que le bois d'un arbre médicinal

du Mexique colorait l'eau en bleu. Plusieurs descriptions de ce bois se succédèrent et plusieurs

traductions furent proposées jusqu'à ce qu'un prêtre jésuite allemand, Athanasius Kircher,

décrive plus en détail les propriétés optiques de l'eau infusée par ce bois, nommée par la suite

Lignum Nephriticum. La lumière traversant le liquide apparaissait jaune et celle ré�échie en

bleue. Ce n'est que récemment que plusieurs molécules �uorescentes furent extraites de ce

bois.

En 1603, Vincenzo Casciarolo découvrit une roche qui, après cuisson, émettait de la lumière

bleue-violette dans le noir. En 1612, Galileo Galilei se pencha également sur l'émission de

lumière de cette roche. En 1664, Robert Boyle reprit des recherches sur le bois Lignum Ne-

phriticum et conclut que la lumière donnée à l'eau provenait d'une essence contenue dans le

bois. En 1833, Sir David Brewster étudia et décrivit les propriétés �uorescentes de la chloro-

phylle. En 1852, George Gabriel Stokes publia son traité décrivant, entre autres, la � ré�exion

dispersive � (ancien nom de la �uorescence) [19]. Il étudia les phénomènes de �uorescence

et remarqua que la �uorescence est caractérisée par une longueur d'onde plus élevée que la

lumière d'excitation. Ce phénomène est aujourd'hui appelé déplacement de Stokes. En 1875,

Eugen Cornelius Joseph von Lommel supposa qu'une substance doit d'abord absorber de la

lumière avant de la ré-émettre comme �uorescence.

C'est en 1871, qu'Adolph Von Baeyer synthétisa la Fluorescine et reçu, en 1905, un prix Nobel

pour ses découvertes sur les colorants. Par la suite, bon nombre de composants �uorescents

furent créés et c'est en 1887, que K. Noack publia un livre listant pas moins de 660 de ces

composants ordonnés selon leur couleur de �uorescence. L'une des premières applications de

la �uorescence fut proposée par F. Goppelsröder en 1867, l'analyse � Fluoreszenz �. En 1933,

Aleksander Jablonski proposa pour la première fois l'utilisation de diagrammes pour décrire le

processus d'absorption et d'émission de la �uorescence et les di�érents états de la molécule [20].

L'arrivée de la �uorescence en microscopie optique

La �uorescence fut introduite en microscopie optique pour permettre un plus grand contraste

et ainsi gagner en spéci�cité sur les structures observées. La première utilisation de la �uo-

rescence en microscopie remonte en 1911-1913, où Otto Heimstädt et Heinrich Lehmann utili-

sèrent l'auto�uorescence de plantes et de bactéries pour leur microscope. Avant cette invention,

la �uorescence était tout de même déjà utilisée pour certains marquages en histologie et biolo-

gie cellulaire. Ce n'est qu'à partir des années 1940, qu'Albert Coons développa une technique

permettant de marquer des anticorps avec des �uorophores créant ainsi l'immuno�uorescence.

La microscopie de �uorescence �t un autre bond, en 1962, lorsque Osamu Shimomura décou-
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vrit la � green �uorescent protein (GFP) � [21] qui est issue de la méduse Aequorea victoria

(Fig 0.10-A). Il permit le développement et la synthèse de cette protéine. Cette découverte de

la GFP permit par la suite à d'autres biochimistes de faire évoluer les protéines �uorescentes,

comme Roger Y. Tsien qui mit au point plusieurs versions dérivées de la GFP pour d'autres

couleurs en 1995 (Fig 0.10-B). Roger Y. Tsien, Osamu Shimomura et Martin Chal�e reçurent

le prix Nobel de chimie, en 2008, pour leurs découvertes sur les protéines �uorescentes. Pour

plus de détails sur la GFP, ses variantes et ses applications, se référer à [22]. Pour plus de

détails sur l'évolution de la �uorescence et de la microscopie de �uorescence, se référer à [23,24].

A B

Figure 0.10 � A] Image de la structure protéinique de la GFP. B] Image d'une plage dessinée
avec des bactéries exprimant divers dérivés de la GFP. Images modi�ées de [25].

Les di�érents types de marqueurs �uorescents

Il existe aujourd'hui un grand nombre de marqueurs �uorescents permettant un marquage

spéci�que de bon nombre d'éléments biologiques. Parmi ces marqueurs, on retrouve les pro-

téines �uorescentes telles que la GFP et ses dérivés (CFP, YFP, ect...), di�érents types de

marqueurs organiques tels que DAPI (4',6-diamidino-2-phenylindole) ou les Alexa Fluora, des

molécules auto�uorescentes, des marqueurs de concentration ionique tel que GCaMP (un in-

dicateur calcique) ou de pH tels que pHred ou pHrodo, des indicateurs de potentiel comme

ASAP (Accelerated Sensor of Action Potentials) et en�n des points quantiques.

Une fois le �uorophore sélectionné, plusieurs techniques sont disponibles pour marquer les

protéines ou zones d'intérêt dans l'échantillon biologique. Il est possible de faire fabriquer

une protéine �uorescente par la cellule par encodage génétique de la séquence de la protéine

�uorescente et d'injecter le matériel génétique nécessaire par transfection. La transfection peut

s'e�ectuer par électroporation, lipofection, microinjection ou encore par injection de virus. Il

est également possible d'utiliser des techniques d'immuno�uorescence pour aller accrocher la

molécule �uorescente à la structure d'intérêt à l'aide d'anticorps spéci�ques reconnaissant la

structure en question. Plusieurs marquages peuvent être e�ectués simultanément sur le même

échantillon, permettant ainsi d'étudier plusieurs processus ainsi que leurs interactions. Il est

cependant nécessaire de bien choisir ces molécules �uorescentes pour éviter tout marquage

redondant faute de quoi, on perdrait ainsi la spéci�cité donnée par la �uorescence.
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Depuis, les marqueurs �uorescents n'ont cessé d'être au c÷ur de nombreuses recherches, que

ce soit pour augmenter leur e�cacité, leur stabilité, leur luminosité ou pour leur ajouter des

propriétés spéci�ques comme la possibilité de les activer et désactiver à souhait. Toutes ces

découvertes sur les molécules �uorescentes ont permis à la microscopie optique de gagner en

spéci�cité, contraste et fonctionnalité lorsqu'elle est combinée à l'utilisation de marqueurs

�uorescents.

Avancées et innovations récentes en microscopie liées à la �uorescence

L'arrivée de la �uorescence en microscopie optique a permis la création et le développement

de nombreuses méthodes et techniques, notamment dans le domaine biomédical. La microsco-

pie multi-photons, introduite en 1990, permit de réduire la phototoxicité de l'imagerie et réussit

à pénétrer plus profondément les tissus permettant ainsi l'imagerie 3D de grands volumes. La

microscopie par imagerie de temps de vie de �uorescence (FLIM) est un autre exemple et est

particulièrement utilisée en neurosciences du fait de la forte dispersion causée par les tissus

cérébraux. La microscopie FLIM est souvent couplée avec les techniques de FRET (Forster

resonance energy transfer) pour étudier les interactions moléculaires. Pour plus de détails sur

les avancées récentes en microscopie se référer à [26].

0.1.4 Les LASERs : � Light Ampli�cation by Stimulated Emission of

Radiation �

Étant donné que la microscopie optique utilise souvent des marqueurs �uorescents comme

agent de contraste, il est nécessaire de bien contrôler la longueur d'onde de la lumière utilisée

pour exciter les molécules �uorescentes. Le meilleur moyen de contrôler cette longueur d'onde

avec précision est d'utiliser des lasers. C'est pourquoi nous proposons un court rappel historique

sur le développement des lasers. Pour plus de détails se référer à [27].

Origine historique des lasers

Les lasers trouvent leur origine dans la découverte de Max Planck sur le quantum d'énergie

élémentaire qui permit de comprendre la nature corpusculaire de la lumière. Il en reçut le

Prix Nobel de physique en 1918. En s'inspirant de ces découvertes, en 1917, Albert Einstein

théorisa l'existence de l'émission stimulée (principe de base de tout laser).

Ce n'est qu'en 1951 que Charles Hard Townes conçut la première version du maser : � mi-

crowave ampli�cation by stimulated emission of radiation � (ancêtre du laser) qu'il réalisa

expérimentalement, en 1954, avec l'aide d'Herbert J. Zeiger et James P. Gordon. Il démontra

ainsi les prédictions d'Einstein sur l'émission stimulée en produisant environ 10 nW à une

longueur d'onde de 1 cm. En 1955, Nikolai G. Basov et Alexander M. Prokhorov proposèrent

pour la première fois une méthode de pompage (negative absorption). Charles Hard Townes,

Nikolai G. Basov et Alexander M. Prokhorov reçurent le prix Nobel de physique en 1964 pour
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leurs travaux sur les masers. Alfred Kastler obtient, en 1966, le prix Nobel de physique pour

ses travaux sur le pompage optique.

En 1957, Charles Hard Townes dessina les premières esquisses du maser optique que Gordon

Gould nommera plus tard dans ses notes laser (première mention de cet acronyme). Il publia

ses recherches sur les masers optiques et infra-rouges avec Arthur L. Schawlow en 1958. En

1959, Gordon Gould déposa une demande de brevet liée au laser, mais le brevet sera attribué,

en 1960, à Charles Hard Townes et à Arthur L. Schawlow pour le maser optique, dorénavant

renommé laser. S'ensuivit une longue dispute autour des brevets liés à l'invention du laser, le

brevet initial déposé aux États-Unis d'Amérique resta attribué à Charles Hard Townes et à

Arthur L. Schawlow. Cependant, après de longues années de procédures judiciaires, Gordon

Gould put déposer un grand nombre de brevets liés au développement des lasers, dont le brevet

sur le pompage optique. C'est en 1960 que Theodore H. Maiman construisit le premier laser

fonctionnel et la commercialisation des lasers commença en 1961.

La première utilisation du laser dans le domaine médical eut lieu, en 1961, pour détruire une

tumeur rétinienne.

Nombre de développements ont suivi pour améliorer, notamment, la puissance et les gammes

de longueur d'onde des lasers. On pourra noter le premier laser à modes synchronisés rapporté

par Logan E. Hargrove, Richard L. Fork et M. A. Pollack en 1964 [28], l'invention du laser CO2

par Kumar Patel, en 1964, ou encore le développement du premier laser titan-saphir, en 1982,

permettant de générer des impulsions laser ultra brèves (de l'ordre de quelques femtoseconde).

Les découvertes sur les lasers ont notamment permis l'apparition des CD (Compact Disc)

en 1982 et ont permis la construction d'interféromètres géants (LIGO) qui ont détecté des

ondes gravitationnelles en 2015 et 2017. De nombreux développements dans les domaines de

la microscopie optique, notamment en �uorescence, ont également pu voir le jour grâce à ces

avancées sur la technologie laser.

0.1.5 La microscopie optique et la limite de di�raction

Pour bien comprendre l'étude présentée dans ce document, il est nécessaire d'appréhender les

limites de la microscopie optique, et particulièrement la limite de résolution imposée par la

di�raction de la lumière. Étant donné que ce travail de thèse se consacre à l'amélioration de

la résolution en microscopie optique, il est indispensable de saisir d'où vient cette limite de

résolution.

Microscope en épi-�uorescence

Le microscope en �uorescence le plus simple et le plus utilisé est le microscope par épi-

�uorescence qui utilise une illumination uniforme de l'échantillon (dite illumination de Kölher)

pour exciter simultanément la totalité des molécules �uorescentes dans le champ de vue du
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microscope. L'image est ensuite relayée vers des oculaires ou vers un détecteur (comme une

caméra CCD) et peut être enregistrée numériquement. Ce type de microscope a pour avantage

d'être simple d'utilisation, de permettre des acquisitions rapides pour des études de processus

dynamiques et d'observer simultanément plusieurs marquages, à condition que les spectres des

protéines �uorescentes ne se chevauchent pas. L'inconvénient majeur de ce type de microscope

est le manque de sectionnement optique : la totalité des molécules �uorescentes de l'échantillon

est illuminée, y compris les zones hors foyer (hors de la zone où la mise au point a été e�ectuée).

Ce manque de sectionnement optique a pour conséquence de détériorer l'image en ajoutant

des structures complètement hors foyer (et donc �oues) à l'image obtenue de la zone d'intérêt,

qui est elle au foyer.

Pour pallier ce problème, un autre type de microscopie optique a été inventé : la microscopie

confocale.

Concept de base de la microscopie confocale.

La microscopie confocale est une technique de microscopie par balayage laser souvent em-

ployée en �uorescence et proposée pour la première fois, en 1961, par Marvin Minsky [29]

(�g. 0.11). La technique consiste à balayer un échantillon avec une source laser pour ensuite

récupérer le signal et reconstruire une image point par point. La force de cette technique est

la présence d'un sténopé, une �ne ouverture circulaire placée dans le plan image juste avant le

détecteur. Ce sténopé a pour e�et de �ltrer la �uorescence émise au-dessus et au-dessous du

plan focal, ce qui diminue grandement le signal de fond. Ce sténopé permet aussi de réduire

la profondeur de champ du microscope, ce qui a pour e�et de réduire l'épaisseur de la zone

observée et donc d'avoir une meilleure résolution axiale. Cela permet d'obtenir des images

en trois dimensions (en imageant plan par plan) ayant un bien meilleur contraste et rapport

signal à bruit par rapport aux microscopes par épi-�uorescence.

La microscopie à excitation deux photons.

Un autre moyen d'obtenir un sectionnement optique et de diminuer le signal de fond est

l'utilisation de l'e�et d'absorption multiphotonique (deux dans ce cas) en microscopie de �uo-

rescence à balayage laser. Ce système de microscopie est appelé microscopie à deux photons.

En �uorescence normale, la molécule �uorescente passe de son état fondamental à un état ex-

cité en absorbant un photon à une longueur d'onde possédant la quantité d'énergie requise. Il

est également possible que la molécule �uorescente absorbe deux photons de longueur d'onde

plus élevée, possédant chacun la moitié de l'énergie nécessaire à cette molécule pour passer

à l'état excité. Ces deux photons doivent arriver dans une fenêtre temporelle extrêmement

courte. C'est pourquoi cet e�et a d'abord été prédit théoriquement [30] et n'a pu être dé-

montré expérimentalement qu'après la découverte des impulsions laser brèves. Cela a permis

d'avoir une densité de photons su�sante pour que cet e�et ait lieu [31,32].

Le sectionnement optique de la microscopie à deux photons avec balayage laser est dû à la
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Figure 0.11 � Diagramme simpli�é montrant l'e�et du sténopé sur le sectionnement optique
d'un microscope confocal. La lumière provenant des plans en dessus et en dessous du plan
focal n'est pas collimatée correctement par l'objectif et se retrouve donc mal focalisée par la
lentille précédant le sténopé. Cette lentille qui a pour but de focaliser la lumière du plan focal,
permet au sténopé de �ltrer la lumière provenant des autres plans, lumière qui ne franchit
plus le sténopé puisqu'elle n'est plus focalisée en son centre.

densité de photons nécessaire au fonctionnement de l'e�et non linéaire d'absorption à deux

photons. En e�et, puisque deux photons doivent arriver presque simultanément sur la molécule

�uorescente, seule une zone restreinte autour du point focal possède la densité de photons

nécessaire pour que ce phénomène ait lieu (voir �g. 0.12).

Les applications laser en microscopie optique

Puisque la microscopie par �uorescence requiert des sources de lumière intense et presque

monochromatique, l'arrivée des lasers a évidemment permis une importante évolution des mé-

thodes et techniques dans le domaine de la microscopie optique par �uorescence. On pourra

parler du premier microscope confocal à balayage laser décrit, en 1969, par M. David Egger

et Paul Davidovits [34] ou encore du microscope par excitation à deux photons breveté, en

1990, par Winfried Denk et James Strickler. On remarquera également les applications à la

génération de seconde harmonique intégrée pour la première fois dans un microscope par Ro-

bert Hellwarth et Paul Christensen en 1974 [35] ainsi que la microscopie CARS (Coherent

anti-Stokes Raman spectroscopy) utilisant deux lasers émettant à deux longueurs d'onde dif-

férentes pour générer et mesurer un signal [36, 37]. Dans les développements récents on peut

citer la microscopie STED (STimulated Emission Depletion [38]), la microscopie holographique
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Fluorescence created by a Gaussian beam

1-photon microscopy 2-photon microscopy

Figure 0.12 � Comparaison de la �uorescence au point focal en microscopie 1-photon et 2-
photons. Dans les deux cas, un faisceau gaussien est focalisé dans un milieu �uorescent. À
gauche, en �uorescence 1-photon, on remarque que beaucoup de �uorescence est générée hors
du point focal. À droite, en �uorescence 2-photons, seul le point focal émet de la �uorescence
(image adaptée de [33])

(DHM : Digital Holographic Microscopy [39]) ou encore l'optogénétique [40], trois méthodes

nécessitant encore une fois l'utilisation de laser pour leur bon fonctionnement.

La limite de di�raction en microscopie optique.

La microscopie par balayage laser (confocale ou deux photons) a cependant ses limites, une

des plus contraignantes étant la limite en résolution appelée � limite de la di�raction �. Cette

limite est également présente en microscopie en épi-�uorescence et elle est due au comporte-

ment de la lumière à de très petites échelles spatiales. À cause du phénomène de di�raction

de la lumière, il n'est pas possible de focaliser un faisceau laser plus petit qu'une certaine

taille. Cette taille dépend de la longueur d'onde utilisée et des optiques du microscope. Dans

le cas de la microscopie confocale, et pour observer des tissus biologiques, les longueurs d'onde

d'excitation se situent la plupart du temps dans le domaine du visible (400 nm - 800 nm).

Dans le cas d'une longueur d'onde de 400 nm, la taille limite du faisceau laser au point focal,

formant ce que l'on appelle une tache d'Airy (�g. 0.13), s'élève à environ 200 nm de largeur à

mi-hauteur au niveau du lobe central.

Les di�érents critères de résolution.

Lorsque l'on parle de limite de di�raction, on fait souvent référence à la résolution maximale

que l'on peut obtenir avec un microscope confocal, étant donné ses optiques et la longueur

d'onde utilisée, et donc la largeur minimale de son point focal. Il existe cependant, plusieurs

critères permettant d'évaluer la résolution d'un microscope, le critère de Rayleigh, le critère
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Figure 0.13 � Distribution d'intensité d'une tache d'Airy.

d'Abbe ou encore des approches vectorielles pour calculer la forme des faisceaux laser au point

focal.

Le critère de Rayleigh est issu de l'optique paraxiale, appelée aussi approximation de Fresnel,

où il est considéré que la focale de la lentille est beaucoup plus grande que les dimensions

du système : largeur de la lentille et zone d'intérêt dans le plan focal. À partir de cette

approximation, on dé�nit la résolution selon le critère de Rayleigh comme la capacité du

système à distinguer deux objets ponctuels de manière à ce que le maximum de la tache de

di�raction du premier objet coïncide avec le premier zéro de celle du deuxième (�g. 0.14).

Lorsque la tache de di�raction est une tache d'Airy, la distance minimum entre ces deux

points pour qu'ils puissent être résolus est :

DRayleigh = 1.22
λ

2 NA
, (1)

où λ est la longueur d'onde et NA l'ouverture numérique de l'objectif. Avec deux sources à

cette distance, on les distingue correctement avec un contraste d'environ 25% (�g. 0.14-C ), ce

qui correspond à un minimum d'intensité entre les deux sources à 73% du maximum.

A B C

Figure 0.14 � A] Pro�ls d'intensité de la tache d'Airy donnés par une onde plane focalisée par
un objectif d'ouverture numérique NA = 0.5. B] Image de deux objets ponctuels positionnés
à la distance DRayleigh. C] Pro�ls d'intensité pris sur la ligne en pointillée en B] ; le contraste
obtenu est de 73%. Barre d'échelle : 200 nm. Image modi�ée de [41]

Un autre critère de résolution similaire à celui de Rayleigh serait le critère limite de Sparrow

qui donne, comme résolution, la distance à laquelle deux objets ponctuels imagés ne montrent
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aucun trou entre les deux objets (contraste de 0%).

Le critère d'Abbe considère l'échantillon comme une structure périodique et dé�nit la limite

de résolution comme la plus petite période détectable. Il ne fait aucune supposition sur les

dimensions du système et ne dépend donc pas de l'approximation paraxiale. Dans le cas d'un

microscope confocal avec un objectif d'ouverture numérique NA, on obtient comme distance

de résolution :

DAbbe =
λ

2NA
, (2)

où λ est la longueur d'onde.

Une autre méthode qui permet de calculer précisément la tache de di�raction du faisceau laser

au point focal est l'analyse vectorielle de Richards et Wolf. Cette méthode permet de calculer

les composantes du champ électrique (et magnétique) du faisceau laser au point focal et de

simuler précisément la distribution d'intensité de la tache de di�raction au point focal. Cette

méthode ne donne pas de dé�nition de la résolution en tant que telle, mais permet d'avoir une

estimation plus précise de la tache de di�raction au point focal dans le régime non paraxial,

sans supposer de périodicité dans l'objet observé et en prenant en compte la polarisation de la

lumière. Nous utiliserons cette méthode plus loin dans le manuscrit pour obtenir un résultat

théorique de nos faisceaux laser au point focal et nous y expliquerons la méthode plus en

détail.

Pour une analyse plus complète de la théorie de la di�raction de la lumière, notamment les

critères de Rayleigh et d'Abbe, voir [41,42]).

Sur la limite de di�raction.

En réalité, la limite de di�raction ultime serait plus de l'ordre de λ
4 . Prenons l'exemple de

deux ondes planes monochromatiques de longueur d'onde λ se propageant en sens opposé selon

un axe optique (axe z). Si l'on observe la distribution d'intensité de la �gure d'interférence

entre ces deux ondes planes selon l'axe z, on obtient des oscillations de demi-période λ
2 . Si l'on

mesure maintenant la largeur à mi-hauteur de ces demi-périodes, on trouve une valeur de λ
4 ;

cf �g. 0.15.

Il est bon de noter cependant que de telles ondes ont un support in�ni, et donc une énergie

in�nie, et ne sont par conséquent pas réalisables expérimentalement. De plus, il est impossible

d'isoler une unique demi-période de largeur à mi-hauteur λ4 . Pour que ces demi-périodes soient

si �nes, il est nécessaire que la distance d'interférence soit très grande (par rapport à la longueur

d'onde). En�n, ces oscillations ne sont présentes que selon un axe de direction donné (ici z) et

nécessitent deux ondes en contre propagation, donc avec une ouverture de 180 deg. C'est pour

cela que, bien que les lois de la di�raction elles-mêmes autorisent des structures de largeur

à mi-hauteur de λ
4 , il est di�cile de les utiliser telles quelles en microscopie optique pour

augmenter la résolution de manière isotropique.
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Figure 0.15 � A] Deux ondes planes se propageant en direction opposées. B] Vision schéma-
tique de la distribution d'intensité de la �gure d'interférence entre ces deux ondes planes selon
l'axe z.

Certains ont utilisé ce phénomène pour augmenter la résolution axiale de la microscopie op-

tique. La microscopie par onde stationnaire (Standing Wave �uorescence Microscopy, SWFM)

fut proposée pour la première fois en 1993 [43]. Un autre type de microscopie utilise également

un principe similaire : la microscopie 4Pi [44,45].

La superrésolution.

La microscopie optique est souvent utilisée pour observer le monde du vivant (biologie, neu-

robiologie, etc...) car elle est considérée comme une méthode d'observation non-invasive. De

plus, le développement de lasers de haute performance (bande spectrale étroite, divergence

faible) et de marqueurs �uorescents o�re de nombreuses possibilités sur le type de structures

observables. Cependant, la limite de la di�raction de la lumière restreint fortement la taille

minimale des structures et objets observables. En e�et, des structures telles que les vésicules sy-

naptiques (40−60 nm de diamètre), les micro�laments (≈ 10 nm de diamètre) et microtubules

(≈ 25 nm de diamètre) ainsi que les di�érents récepteurs synaptiques (nicotinic acetylcholine

receptors ≈ 10 nm) sont de taille bien inférieure à la résolution atteinte en microscopie optique

conventionnelle (≈ 200 nm). Un des grands enjeux de la microscopie optique actuelle est donc

de franchir cette limite de di�raction. Plusieurs méthodes de superrésolution existent déjà et

chacune a ses propres avantages et inconvénients.

0.1.6 La microscopie électronique

La microscopie électronique est une méthode de microscopie utilisée dans la recherche bio-

médicale qui permet d'obtenir des images de très haute résolution (inférieure au nanomètre).

Un microscope électronique utilise les interactions électrons-matière pour produire une image,

contrairement à un microscope optique qui se base sur les interactions photons-matière. L'avan-

tage d'utiliser des électrons par rapport aux photons est que la longueur d'onde d'un électron
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est environ 100 000 fois plus courte que celle d'un photon de lumière visible. Cette di�érence

de longueur d'onde permet aux microscopes électroniques d'atteindre des résolutions des cen-

taines de fois inférieures à celles des meilleurs microscopes optiques classiques. Certains ont

même réussi à descendre à des résolutions de l'ordre de 50 pm [46, 47]. De plus de récentes

avancées ont permis d'obtenir des images de microscopie électronique à plusieurs couleurs [48].

Cependant, les limites de la microscopie électronique restent de taille, surtout lorsqu'il s'agit

d'observer des échantillons biologiques. E�ectivement, la préparation des échantillons est

longue et complexe, nécessitant une déshydratation complète des tissus ou di�érents types

de �xation chimique. De plus, les échantillons doivent être observés dans une chambre à vide,

ce qui limite grandement les possibilités d'observation de tissus vivants. Il existe un type

de microscope électronique permettant d'imager des échantillons en milieu liquide, mais les

résolutions obtenues sont souvent bien inférieures [49].

Étant donné les limitations, contraintes d'utilisation et la complexité d'un microscope électro-

nique, nous nous concentrerons sur les méthodes de microscopie optique et les techniques de

superrésolution développées à partir de microscopes optiques.

0.2 Méthodes de superrésolution en microscopie optique

L'existence et la compréhension de la limite de di�raction en microscopie optique ne sont pas

récentes. De nombreux chercheurs et ingénieurs ont déjà travaillé à améliorer la microscopie

optique classique (on entendra par la microscopie par épi-�uorescence ou confocale) dans

le but de dépasser ou contourner cette limite. Cette section présente les méthodes existantes

permettant de contourner ou de dépasser la limite de résolution en microscopie optique imposée

par la di�raction de la lumière. Bien comprendre le contexte actuel en microscopie optique

nous a permis d'identi�er un manque dans le panel de méthodes existantes. C'est ce manque

que nous souhaitions combler avec les méthodes d'augmentation de résolution développées

dans cette thèse.

Il est important de noter que le prix Nobel de chimie de 2014 à été attribué à Éric Betzig,

Stefan Hell et William Moerner pour le développement de méthodes de superrésolution basées

sur l'activation et l'inactivation de molécules �uorescentes. Pour plus de détails concernant les

méthodes de superrésolution et leurs applications, se référer aux publications [50�78].

0.2.1 Microscopie 4Pi / I5M

Le principe de base de la microscopie 4Pi est d'illuminer l'échantillon avec deux objectifs

opposés. Les deux objectifs sont alignés pour que leurs points focaux coïncident. Les deux

excitations focalisées produisent des interférences constructives et destructives permettant de

diminuer la largeur axiale de la PSF d'excitation. Une illumination par de la lumière cohérente
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étant nécessaire pour que ces interférences aient lieu, des lasers sont donc souvent utilisés.

Le point focal ainsi produit est ensuite balayé dans l'échantillon, de la même manière qu'un

microscope confocal, et la lumière transmise, ou émise, est collectée par les deux objectifs avant

d'être acheminée au détecteur. La microscopie 4Pi permet une augmentation de la résolution

axiale d'un facteur ≈ 4 par rapport à la microscopie confocale classique [79], menant des

résolutions axiales de l'ordre de la centaine de nanomètres [80].

La �gure 0.16 montre un schéma simpli�é d'un microscopie 4Pi.

Miroir

Miroir

Objectif 1

Objectif 2

Echantillon

Lentille

Lentille

Détection

Miroir 
dichroic

Lentille

Cube diviseur 
de faisceaux

Figure 0.16 � Schéma simpli�é d'un microscope 4Pi. Image modi�ée de [81].

Le concept de la microscopie I5M [82,83] est en soi très similaire à celui de la microscopie 4Pi,

mais est basé sur une illumination plein champ. La lumière cohérente de la microscopie 4Pi est

remplacée par une lumière incohérente. L'intensité au plan focal générée par les interférences

entre les illuminations des deux objectifs forme un plan d'illumination homogène avec une

intensité qui décroît radialement jusqu'à être constante. Le signal est ensuite collecté par les

deux objectifs et transmis jusqu'à une caméra.

Dans les deux cas, microscopie 4Pi et microscopie I5M, une étape de traitement d'images

par déconvolution est souvent nécessaire pour éliminer les lobes secondaires présents selon la

direction axiale de la PSF. Pour plus de détails, ainsi qu'une comparaison des deux méthodes,

se référer à [84].

0.2.2 Microscope de �uorescence par ré�exion totale interne : TIRF

La microscopie de �uorescence par ré�exion totale interne utilise le principe d'ondes évanes-

centes pour n'exciter que les molécules �uorescentes qui sont les plus proches de l'interface

entre la lamelle et l'échantillon. Ce principe a été développé pour la première fois par E.J.

Ambrose en 1956 [85].

Pour pouvoir générer un front d'onde évanescente dans l'échantillon, l'illumination incidente
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doit être totalement ré�échie au niveau de l'interface lamelle-échantillon. Pour cette raison, la

microscopie TIRF utilise un faisceau d'excitation laser injecté à partir d'une position décentrée

sur l'objectif, ce qui focalisera le faisceau avec un fort angle d'incidence. Si le faisceau injecté

est su�samment décentré, l'angle sera su�sant pour que la ré�exion totale ait lieu, créant

ainsi une onde évanescente de l'autre côté de l'interface lamelle-échantillon.

Le champ électrique de cette onde évanescente décroît exponentiellement avec sa propagation,

ce qui permet à la microscopie TIRF d'avoir une pénétration dans l'échantillon d'environ 100

nm seulement. Cela donne à la microscopie TIRF une profondeur de champ bien inférieure à

celle dictée par les lois de la di�raction pour la microscopie optique classique (qui est d'environ

1 µm), bien que l'observation soit restreinte à une zone proche de la lamelle d'environ 100 nm

de profondeur. La �gure 0.17 présente le schéma de principe de la microscopie TIRF ainsi

qu'une variante avec angle variable, et donc pas de ré�exion totale, proposant une profondeur

de champ ajustable.

A B C
Illumination de 
l’échantillon Infinie Variable < 400 nm

Objectif Objectif Objectif

Laser
Laser

Laser

Angle 0° Angle oblique
Angle critique

Figure 0.17 � Schéma simpli�é du principe de la microscopie TIRF. A] Microscopie en épi-
�uorescente. B] Microscopie à angle variable. C] Microscopie TIRF. Image modi�ée de [86].

0.2.3 Microscope optique en champ proche : NSOM

La microscopie optique en champ proche utilise, elle aussi, le concept d'ondes évanescentes

pour obtenir une image ayant une résolution dépassant celle de la microscopie optique clas-

sique. En microscopie optique en champ proche, l'échantillon est balayé par une très petite

ouverture par laquelle est injecté le faisceau d'excitation. À la sortie de cette ouverture, une

onde évanescente est générée en champ proche sur une distance bien inférieure à la longueur

d'onde, dépendant de la largeur de l'ouverture utilisée. La lumière émise par l'échantillon est

ensuite collectée soit par un objectif de l'autre côté de l'échantillon, soit par la même ou-

verture utilisée pour l'excitation. L'image est ensuite construite point par point en balayant

l'échantillon. Le premier à avoir proposé d'utiliser ce type de méthode fut Edward Hutchinson

Synge en 1928 [87]. Cette méthode fut démontrée expérimentalement pour la première fois

en 1972 [88]. Aujourd'hui, la microscopie en champ proche utilise une sonde semblable à une

�bre optique pour aller balayer l'échantillon à quelques nanomètres de distance, permettant

d'obtenir une résolution transversale allant jusqu'à la dizaine de nanomètres et une résolu-

tion axiale de quelques nanomètres [89�92]. La microscopie NSOM est également utilisée en
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spectroscopie [90, 91].
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Figure 0.18 � Schéma simpli�é du principe de la microscopie NSOM. A] Schéma simpli�é
montrant la zone de champ proche juste à la pointe de la �bre. B] Schéma d'un système
de microscopie NSOM montrant la �bre d'excitation positionnée pour exciter l'échantillon en
champ proche ainsi que l'objectif de collection. Image modi�ée de [86].

0.2.4 Microscopie de �uorescence avec déplétion par émission stimulée :

STED

La microscopie de �uorescence avec déplétion par émission stimulée [38] est une des méthodes

de superrésolution les plus connues. Cette technique est basée sur la microscopie par balayage

laser et utilise deux faisceaux laser pulsés et synchronisés, un pour exciter et un autre pour

stimuler l'émission. Le laser d'excitation est un faisceau gaussien classique alors que le laser

d'émission stimulée est un faisceau en forme de beignet qui possède un trou d'intensité en

son centre. Ce dernier sera appelé faisceau sombre. Le but de la microscopie STED est de ne

conserver que l'émission des molécules �uorescentes situées au centre du volume focal.

Le principe de cette technique est d'abord d'exciter les molécules �uorescentes avec le laser

d'excitation (comme en confocal) puis de forcer l'émission des molécules �uorescentes avec le

faisceau sombre juste après, avant que les molécules �uorescentes n'aient eu le temps d'émettre

spontanément. L'émission stimulée par le faisceau sombre se fait à la même longueur d'onde

que ce dernier (640 nm par exemple). Du fait de la forme des deux faisceaux, seules les

molécules situées au centre du faisceau sombre pourront émettre de manière spontanée et

donc être visibles.

Un point important du STED est la synchronisation des signaux. Les deux faisceaux doivent

être pulsés et le faisceau sombre doit arriver juste après le faisceau brillant, avant que les

molécules n'aient le temps d'émettre de manière spontanée. C'est cette synchronisation qui

permet au STED de ne garder l'émission que dans la partie centrale du faisceau � donut �,

partie qui ne reçoit pas assez d'intensité pour que l'émission stimulée se produise.

La résolution d'un microscope STED est dé�nie par la puissance du faisceau sombre. Plus la

puissance est élevée, plus les molécules proches du centre auront une grande probabilité de se

25



désexciter par émission stimulée. Une formule permettant de calculer la résolution théorique

d'un microscope STED, pour une intensité de faisceau sombre donnée, a été proposée par S.

W. Hell [93]. Cette formule prédit une résolution donnée par :

dSTED =
λ

2NA
√

1 +
Imax
STED
Isat

, (3)

avec λ la longueur d'onde, NA l'ouverture numérique de l'objectif, Isat l'intensité de saturation

des �uorophores et Imax
STED l'intensité du faisceau sombre. Isat dépend de l'e�cacité d'excitation,

du rendement quantique du �uorophore ainsi que de l'e�cacité de l'émission stimulée. Pour un

�uorophore typique utilisé en microscopie STED l'intensité de saturation Isat est aux alentours

de 10MWcm−2, ce qui signi�e que pour obtenir une résolution supérieure à celle imposée par la

limite de di�raction, il est nécessaire d'utiliser une puissance Imax
STED d'au moins 100MWcm−2.

Avec ces 100MWcm−2, on a alors une résolution améliorée par un facteur 3.3.
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Figure 0.19 � A] Image des faisceaux laser au point focal ainsi que la distribution d'émission
de �uorescence. B] Diagramme énergétique montrant l'e�et de déplétion par émission stimulée.
C] Pro�ls du faisceau sombre pour di�érentes intensités montrant l'e�et de saturation. La ligne
pleine indique la puissance maximale sans saturation et les lignes pointillées sont tracées pour
le double puis cinq fois cette puissance. Images adaptées de [94,95].

Du fait du principe du STED et d'après cette équation, la microscopie STED n'a pas vrai-

ment de limite de résolution. En e�et, pour une intensité Imax
STED très élevée (supérieure à

10GW/cm2), la distance dSTED serait de l'ordre de quelques nanomètres et les résolutions ob-

tenues deviennent comparables à celles obtenues par la microscopie électronique. Cependant,

une intensité très élevée deviendrait nocive dans le cas d'observation de tissus biologiques vi-

vants et le photoblanchiment associé aux �uorophores serait également trop élevé. En restant

dans des gammes d'intensité réalistes (de l'ordre de quelques centaines de MW/cm2), le STED
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permet de descendre à des résolutions de l'ordre de 50 nm dans des tissus biologiques, ce qui

est quatre fois mieux que la résolution standard d'un microscope confocal.

0.2.5 Microscopie par localisation de molécule unique : SMLM (PALM,

STORM)

Le principe de base de ces méthodes est la localisation de molécules �uorescentes uniques avec

une très grande précision : de l'ordre de quelques nanomètres. En e�et, même si la résolution

est limitée par la limite de di�raction, lorsqu'une molécule �uorescente unique est imagée, il

devient possible de déterminer sa position avec une extrême précision, dépendant du nombre

de photons collectés. La précision sur la position de la molécule �uorescente est approximati-

vement inversement proportionnelle à la racine carrée du nombre de photons collectés dans la

tache de di�raction :

pfluo ≈
dPSF√
N
, (4)

avec dPSF la largeur de la PSF du système et N le nombre de photons.

Le problème restant est qu'un marquage �uorescent dans un échantillon biologique contient

des millions de molécules �uorescentes. Il faut donc trouver un moyen pour les observer une

par une, ou du moins en petit nombre et bien séparées spatialement, pour être capable de dé-

tecter une PSF unique et séparée par molécule. La solution proposée par les méthodes PALM

(PhotoActivated Localization Microscopy [96]), STORM (STochastic Optical Reconstruction

Microscopy [97]) et leurs dérivés est d'utiliser les propriétés de photoactivation de certaines

molécules �uorescentes. Ces molécules possèdent deux états d'émission : un état de �uores-

cence ou activé et un état sombre ou inactivé. On utilisera alors deux lasers di�érents, un

pour activer les molécules �uorescentes et un laser d'excitation qui inactivera également les

molécules �uorescentes. Le laser d'activation ne sera utilisé qu'à faible puissance pour ne per-

mettre de n'activer aléatoirement qu'une faible proportion des molécules �uorescentes. Lorsque

seulement une faible portion des molécules �uorescentes est activée, il devient possible de les

localiser précisément et, en répétant le procédé un grand nombre de fois, il est possible d'obte-

nir la localisation de la quasi-totalité des molécules et ainsi de reconstruire une image de très

haute résolution.

Ces techniques ont pour avantage d'être basées sur la microscopie par épi�uorescence qui est

très répandue et fortement utilisée dans les études biologiques. Elles permettent également de

descendre à des résolutions de l'ordre de quelques nanomètres et d'obtenir ainsi des images

d'une grande qualité. L'un des inconvénients majeurs de ce type de technique est l'utilisation

de marqueurs �uorescents spéci�ques permettant de passer d'un état activé à un état inac-

tivé, ce qui limite encore les applications possibles (bien que de nombreux e�orts soient faits

dans la production de diverses molécules �uorescentes avec ces propriétés). En plus de cette

contrainte, les molécules �uorescentes doivent pouvoir être très brillantes, vu que la précision
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Figure 0.20 � A] Schéma simpli�é d'un échantillon biologique avec un marquage �uorescent.
B]1-4 : Exemples d'activation et d'excitation d'une sous-population de molécules �uorescentes,
les molécules doivent être bien séparées les unes des autres pour être localisées correctement. C]
Reconstruction après localisation des molécules �uorescentes de l'échantillon. Images adaptées
[98].

de la localisation est directement liée au nombre de photons détectés, et avoir un faible taux

d'activation spontanée. De plus, le traitement de l'image qui permet la localisation peut être

vu comme une contrainte par certains, et le temps d'acquisition nécessaire pour obtenir la po-

sition d'une majorité des molécules �uorescentes reste un blocage à l'acquisition de procédés

biologiques rapides.

0.2.6 Microscopie holographique : DHM

On peut remonter la découverte du concept de l'holographie aux théories développées par

Gabriel Lippmann, en 1886, qui utilisa des interférences pour obtenir des images en couleurs.

Après de nombreuses années de recherches sur le sujet, il reçut le prix Nobel de physique en

1908. Ses travaux servirent de base à Dennis Gabor pour ses recherches sur l'holographie.

La méthode de microscopie par holographie fut proposée pour la première fois par Dennis

Gabor en 1948 [99] ; il reçut le prix Nobel de physique en 1971 pour ses travaux sur cette

découverte. Il fallut ensuite attendre les développements sur les lasers et l'apparition des

détecteurs numériques pour qu'en 1967 J.W. Goodman propose pour la première fois une

méthode de microscopie holographique numérique [39]. Depuis, les avancées sur les lasers, la

prolifération des détecteurs numériques et les développements des capacités numériques des

ordinateurs ont permis à la microscopie par holographie numérique de devenir une méthode

d'imagerie e�cace et de plus en plus répandue.

Le principe de fonctionnement de la microscopie par holographie est d'utiliser deux faisceaux
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cohérents dont l'un va illuminer l'échantillon et l'autre va être utilisé comme référence. Ces

deux faisceaux sont ensuite combinés pour former une �gure d'interférence qui sera enregistrée

sur un hologramme physique, ou numériquement dans le cas de la microscopie DHM. Dans

le cas de la microscopie holographique numérique, l'image est reconstruite par ordinateur à

partir de l'hologramme enregistré. La microscopie DHM a une résolution optique (200-500

nm) dans le plan transversal et une résolution nanométrique [100] voire même inférieure [101]

selon la direction axiale. Cette méthode peut donc être considérée comme une méthode de

superrésolution puisque la résolution axiale est bien meilleure, de plusieurs ordres de grandeur,

que celle imposée à la microscopie optique classique par la limite de di�raction.

Figure 0.21 � Schéma simpli�é d'un microscope holographique numérique. Image adaptée
de [102].

La microscopie par holographie numérique permet d'imager des échantillons biologiques sans

avoir à utiliser de marqueur de contraste tel que la �uorescence tout en ayant une bonne

résolution transversale et une résolution surpassant les limites de résolution classique selon

l'axe optique (résolution axiale). Pour plus de détails sur les méthodes de microscopie par

holographie se référer à [100,103].

0.2.7 Microscopie par illumination structurée (SIM)

La microscopie par illumination structurée (SIM : Structured Illumination Microscopy [104])

est une technique d'augmentation de résolution basée sur la microscopie en épi-�uorescence

utilisant l'e�et Moiré pour obtenir de l'information supplémentaire sur l'échantillon. En épi-

�uorescence classique, l'illumination de l'échantillon est uniforme et le signal de �uorescence de

l'échantillon est proportionnel à l'intensité de l'illumination uniforme. Le signal de �uorescence

Sfluo (r) émis s'exprime donc, dans le domaine de Fourier par une convolution :

Ŝfluo (u) = Ĉfluo (u) ∗ Î0, (5)

avec ∗ désignant le produit de convolution, Cfluo (r) la concentration de molécules �uorescentes

dans l'échantillon, u la fréquence spatiale et I0 l'intensité de la lumière d'illumination uniforme.

En microscopie par illumination structurée, on remplace l'illumination uniforme I0 par une

illumination sinusoïdale Isin (r) = I0 [1 + cos (k · r+ φ)], ce qui permet d'obtenir une image
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avec de l'information de haute résolution encodée dans des interférences de Moiré. Cette

illumination sinusoïdale Îsin s'exprime dans le domaine de Fourier :

Îsin (u) = I0

(
1 +

1

2
δu0 (u) ejφ +

1

2
δ−u0 (u) e−jφ

)
, (6)

avec I0 constant, δu0 (u) la fonction Dirac à la fréquence u0 et ejφ le facteur de phase. u0

correspond à la fréquence du sinus utilisée pour moduler l'illumination. En injectant la formule

de l'illumination de l'équation (6) dans l'équation (5), on obtient l'expression, dans le domaine

de Fourier, du signal de �uorescence émis suivant :

ŜSIM (u) = I0

(
Ĉfluo (u) +

1

2
Ĉfluo (u+ u0) ejφ +

1

2
Cfluo (u− u0) e−jφ

)
, (7)

ŜSIM (u) = Ŝfluo (u) +
1

2
Ŝfluo (u+ u0) ejφ +

1

2
Ŝfluo (u− u0) e−jφ, (8)

Grâce à cette illumination sinusoïdale, le signal de �uorescence total émis contient des informa-

tions supplémentaires au signal de �uorescence de base émis Ŝfluo (u). Les termes Ŝfluo (u± u0)

apportent de l'information provenant de régions du domaine de Fourier décalées de ±u0. Il

reste cependant un problème. La seule mesure obtenue est la somme des trois termes et il

faut donc trouver un moyen de les séparer pour en extraire l'information. Étant donné que

chaque coe�cient est pondéré par un facteur de phase e±jφ, il su�t de prendre trois images

avec une illumination sinusoïdale ayant une phase di�érente pour obtenir un système de trois

équations à trois inconnues nous permettant de séparer l'information. Nous obtenons donc un

gain de résolution selon une direction et pour obtenir un gain uniforme en deux dimensions,

il su�t de changer l'orientation de l'illumination sinusoïdale, ce qui permet de remplir le plan

de Fourier.

La méthode la plus utilisée pour obtenir une illumination sinusoïdale est l'utilisation de réseaux

de di�raction dans une monture mécanique permettant de tourner et de translater le réseau

pour obtenir di�érentes orientations et phases. Pour la microscopie SIM la plus simple neuf

acquisitions sont nécessaires, trois phases pour trois directions de l'illumination sinusoïdale,

ce qui permet de remplir l'espace réciproque comme montré à la �g. 0.22-A.

0.2.8 Microscopie SLAM

La microscopie SLAM (Switching LAser Modes) est une méthode introduite dans [41, 107]

(qui est aussi présentée dans [108] sous le nom de FED ou Fluorescence Emission Di�erence

microscopy). Elle permet d'augmenter la résolution d'images de microscopie confocale par un

facteur ≈ 2. Cette méthode a également été utilisée en microscopie CARS [109]. Cette méthode

utilise deux images prises successivement avec deux modes laser di�érents : l'un est un mode

gaussien fondamental (TEM00) et l'autre un mode en beigne de type Laguerre-Gauss. L'étude
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Figure 0.22 � A] Représentation de l'e�et Moiré puis du remplissage du plan de Fourier avec
les trois angles de l'illumination sinusoïdale. B] Exemple schématique de la reconstruction
d'une image en microscopie par illumination structurée : l'échantillon est imagé avec au moins
trois orientations et trois phases di�érentes. Images adaptées [105,106].

présentée par [41] propose plusieurs méthodes pour créer un faisceau en beigne. Ici, nous n'en

garderons qu'une seule : le mode TE01. Un exemple de distribution d'intensité typiquement

utilisée en microscopie SLAM est présenté à la �g. 0.23.

A B

Figure 0.23 � Distribution d'intensité des deux modes laser. A] Mode TEM00 gaussien de
polarisation verticale. B] Mode TE01 de polarisation azimutale (mode beigne). La taille du
pixel de la simulation est de 10 nm. Barre d'échelle : 100 nm.

L'image SLAM est obtenue en soustrayant l'image obtenue avec le faisceau beigne de l'image

obtenue avec le faisceau plein. L'éq. (9) décrit le traitement de l'image SLAM. g est un facteur

de poids qui permet d'ajuster la soustraction. Ce facteur peut prendre des valeurs allant de 0

à 1. Cependant, la plupart du temps, les valeurs de g seront plutôt entre 0.5 et 1.

ISLAM = Ibright − g × Idonut. (9)
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À cause du fort bruit présent dans les images de microscopie confocale, les images sont �ltrées

avec un �ltre passe-bas gaussien (de largeur à mi-hauteur de 2 pixels) avant la soustraction

de SLAM. La méthode SLAM est basée sur la technologie de balayage laser et peut donc être

intégrée à un système de microscopie commercial simplement en ajoutant un module pour

convertir le faisceau laser du faisceau brillant au faisceau sombre beigne et vice-versa.

0.2.9 Autres méthodes de superrésolution

Il existe bien d'autres méthodes permettant d'obtenir des images ayant une résolution supé-

rieure à celle prédite par la limite de di�raction. Ce paragraphe présente une liste de quelques

exemples d'autres méthodes de superrésolution en microscopie optique.

La microscopie par balayage d'image : ISM [110,111].

La microscopie par �uctuation optique : SOFI [112].

La microscopie par localisation assistée par photoblanchiment : BaLM [113].

La microscopie par photoblanchiment avec procédé non linéaire : PiMP [114].

La microscopie à �ux de photon minimal : MINFLUX [115].

0.3 Microscopie par déconvolution

Il existe également une méthode mathématique permettant de corriger un signal pour le dé-

barrasser de ses aberrations : la déconvolution. Nous la présentons séparément, car il ne s'agit

pas d'une méthode de microscopie optique de superrésolution, mais d'un domaine plus géné-

ral. Nous l'utiliserons cependant dans le cadre de la microscopie optique pour améliorer la

résolution des images acquises.

0.3.1 Les bases de la déconvolution

La déconvolution est une des approches liées au domaine du traitement du signal parmi les

plus répandues. La déconvolution est utilisée dans un grand nombre de domaines allant de l'as-

tronomie à la microscopie. Elle a pour but de corriger des signaux ou images en compensant les

réponses impulsionnelles des instruments utilisés dans l'acquisition du signal. En e�et, lors de

l'acquisition d'un signal par un instrument, cet instrument modi�e, altère le signal reçu avant

de l'enregistrer. Cette distorsion est modélisée par une fonction : la réponse impulsionnelle.

La réponse impulsionnelle d'un instrument de mesure (microscope, télescope, appareil photo,

...) permet de caractériser les défauts de cet instrument et est un paramètre essentiel pour la

déconvolution. Cette réponse impulsionnelle est appelée PSF (Point Spread Function) dans

les domaines de l'imagerie. Cette fonction caractérise les imperfections du processus d'acqui-

sition telles que les mouvements d'un appareil photo pendant la prise de vue, ou encore les

perturbations atmosphériques lors d'une prise d'image avec un télescope. Il est bon de noter
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que cette réponse impulsionnelle ou PSF ne modélise pas les dégradations du signal liées à du

bruit, qui par dé�nition est un phénomène aléatoire.

En astronomie, la déconvolution est utilisée, par exemple, pour corriger les �ous dans les

images, notamment ceux qui sont dus à des perturbations atmosphériques [116�120]. En mi-

croscopie, la déconvolution est généralement utilisée pour obtenir un sectionnement optique

dans des images 3D [121,122] ou pour améliorer la résolution en corrigeant le �ou apporté par

la limite de di�raction de la lumière [120,123].

Le but premier de la déconvolution est de corriger les aberrations modélisées dans cette PSF

et de retrouver l'image (ou le signal) originale.

0.3.2 La déconvolution en microscopie optique

La déconvolution est une méthode dérivée de la théorie des problèmes inverses [124]. Avant

de parler de problèmes inverses, il est bon de dé�nir le problème direct. Le problème direct

consiste à modéliser un système (microscope) pour mettre en lien les données observées avec

les paramètres du système et ainsi produire un modèle mathématique de prédiction. En micro-

scopie optique, on modélise la formation d'une image comme étant le produit de convolution

entre l'objet observé et la PSF de l'instrument. Ce produit de convolution s'exprime comme

suit :

y (k) = h (k) ∗ x (k) + n (k) , (10)

où x est la distribution d'intensité de l'objet, y est l'observation de cet objet (image acquise

par notre instrument de mesure), h est la PSF de notre instrument de mesure, n représente

le bruit, k représente la position du pixel et * est le produit de convolution. Cette équation

décrit le procédé de formation d'image comme étant le produit de convolution entre l'image

parfaite de l'objet et la PSF de l'instrument, auquel s'ajoutent divers bruits de mesure ; elle

représente le modèle direct lié à l'acquisition d'images par un microscope.

Le problème inverse associé à ce modèle a donc pour but d'inverser correctement ce produit de

convolution pour obtenir l'image parfaite et annuler ainsi l'e�et de la PSF, en faisant attention

à prendre en compte correctement du bruit. Ce problème inverse est appelé déconvolution. En

microscopie optique, la déconvolution fut introduite pour la première fois, en 1984, par D.A.

Agard [125] pour récupérer un sectionnement optique sur un microscope en épi-�uorescence

et elle s'est répandue depuis à tout type de microscopie optique. De la microscopie confocale

[126, 127] à la microscopie STED [128], la déconvolution est maintenant présente dans un

grand nombre de logiciels de microscopie ; plusieurs logiciels de déconvolution appliqués à la

microscopie sont maintenant disponibles sur le marché [129,130].
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0.4 Quelle dé�nition pour la superrésolution ?

Nous avons déjà bien dé�ni le terme de résolution en microscopie optique, il reste maintenant

à analyser et à résumer les di�érentes dé�nitions qui ont été données au terme superrésolution.

Ce terme est, en e�et, employé dans un grand nombre de publications et toutes les méthodes

présentées précédemment (en section 0.2) ne sont pas toujours incluses dans le spectre des

méthodes de superrésolution. C'est pour cela que nous avons regroupé dans cette section les

di�érentes dé�nitions utilisées pour la superresolution pour en�n donner notre avis de ce qui

peut être considéré comme méthode de superrésolution.

La superrésolution réfère souvent aux méthodes capables de franchir la limite de di�raction

imposée à la microscopie optique, limite de résolution décrite amplement par Ernst Karl Abbe

ou John William Strutt, 3rd Baron Rayleigh (voir paragraphe 0.1.5 sur les limites de ré-

solution). L'un des premiers à proposer l'existence de méthodes de superrésolution pouvant

surpasser les limites imposées par la di�raction fut Giuliano Toraldo di Francia : � This means

that at present there is only a practical limit (if any) and not a theoretical limit for two-point

resolving power � [131].

En 1967, Charles W. McCutchen propose comme dé�nition de la superrésolution toute mé-

thode permettant d'obtenir des détails plus �ns que ceux décrits par la limite de résolution de

Abbe � superresolution, that is, resolution of detail �ner than the Abbe resolution limit �, mais

exclut toute méthode proposant une amélioration limitée de par son principe : � We might

not call this e�ect superresolution, because the improvement is, even in principle, limited ;

nevertheless a gain of resolution of more than a factor of 2 is not negligible � [132].

En 1986, Ingemar J. Cox et Colin J.R. Sheppard proposèrent deux dé�nitions di�érentes

permettant de séparer les méthodes de superrésolution dans deux catégories di�érentes. La

première, nommée ultrarésolution, est dé�nie comme permettant de surpasser le critère de

Rayleigh généralisé, mais ne permet pas d'étendre la couverture spectrale au-delà de la fré-

quence de coupure (fréquence maximale transmise correctement par le système) : � The �rst,

which increases the generalized Rayleigh resolution but does not extend the spatial cuto�

frequency, shall be termed ultraresolution � [133]. La seconde, nommée elle superrésolution,

inclut les méthodes permettant d'augmenter la fréquence de coupure : � The second category of

superresolution techniques increases the spatial frequency cuto� of an optical system � [133].

Dans leur publication de 2009, B. Huang et M. Bates font la distinction entre méthodes

d'augmentation de résolution et méthodes de superrésolution [68]. Les premières, permettent

d'augmenter la résolution en étendant la limite de résolution vers des valeurs plus petites.

Ces méthodes d'augmentation de résolution ne sont pas considérées comme superrésolution

puisque la di�raction de la lumière est toujours un facteur limitant : � Albeit a signi�cant im-

provement, this resolution is still fundamentally limited by the di�raction of light �. Dans ces

méthodes, on retrouve la microscopie confocale, 4Pi et SIM. La microscopie SLAM entrerait
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dans cette catégorie. La superrésolution, quant à elle, ne décrit que les méthodes capables de

casser complètement la limite de di�raction : � One approach to attain a resolution far beyond

the limit of di�raction, i.e., to realize superresolution microscopy,... �. Parmi ces méthodes, on

retrouve celles qui sont basées sur le contrôle de l'illumination : STED, Resolft, SSIM et celles

qui sont basées sur la localisation de molécules �uorescentes : STORM, PALM, FPALM. La

déconvolution entrerait dans la seconde catégorie, la résolution ne dépend pas de la di�raction

de la lumière, mais du rapport signal à bruit et de la précision de la mesure de la PSF (qui

dépend essentiellement du bruit).

En 2011, C.G. Galbraith et J.A. Galbraith dé�nissent la superrésolution comme la capacité

d'un microscope à améliorer la résolution d'un facteur d'au moins deux par rapport à la limite

de résolution conventionnelle : � Any microscopy technique that overcomes the resolution limit

of conventional light microscopy by at least a factor of two is considered to be a superresolution

technique � [62].

Dans leur publication de 2016, K. Nienhaus et G.U. Nienahus dé�nissent les méthodes de su-

perrésolution comme ayant en principe une résolution illimitée : � Only �true� superresolution

techniques, however, ..., o�er in principle unlimited resolution � [72]. D'après cette dé�nition

seules les méthodes telles que STED, PALM, STORM, et leurs dérivés, entrent dans la classe

des méthodes de superrésolution. Si l'on suit cette dé�nition, les méthodes de déconvolution

entrent dans cette catégorie de superrésolution puisque, en principe, la déconvolution n'a pas

vraiment de limite de résolution.

La majorité des dé�nitions proposées fait la di�érence entre les méthodes proposant une amé-

lioration de résolution �xe ou limitée, et les méthodes proposant une amélioration en théorie

illimitée. Cependant, il faudrait remarquer que, selon la précision des hypothèses de départ,

toutes les méthodes de superrésolution sont limitées. Avec cette dé�nition, les méthodes du

type SMLM proposent une résolution illimitée seulement lorsque le bruit est ignoré et que les

molécules sont considérées in�niment brillantes. Les microscopies du type STED proposent

une résolution illimitée seulement dans le cas où les molécules �uorescentes seraient in�niment

stables ou possèdent une intensité de saturation in�niment petite. Si l'on change cette fois-ci

les hypothèses pour en obtenir des plus réalistes, comme des molécules qui ne sont pas in�ni-

ment brillantes ou in�niment stables, les résolutions de ces méthodes en deviennent limitées,

non pas par la di�raction de la lumière, mais par d'autres phénomènes physiques.

Cette dé�nition de la superrésolution, comme ne regroupant que les méthodes ayant une

résolution in�nie de par leur principe, serait donc biaisée par les hypothèses de départ utilisées

pour comparer les méthodes. De plus, si l'on considère un monde de microscopie optique sans

bruit et avec des molécules in�niment brillantes, la déconvolution proposerait également une

résolution in�nie, puisque sans bruit, la déconvolution n'est qu'une simple division par la

MTF. Avec des molécules in�niment brillantes, il devient possible de mesurer la PSF, et donc
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la MTF, avec une précision in�nie. Cela rendrait toute méthode de superrésolution inutile.

Plutôt que de considérer ce type de dé�nition qui exclut certaines méthodes qui ont sim-

plement des postulats di�érents, la première partie de la dé�nition proposée par McCutchen

� superresolution, that is, resolution of detail �ner than the Abbe resolution limit � paraît

plus réaliste et permet de mieux englober le spectre des méthodes proposant une résolution

améliorée en microscopie optique.

Cette dernière dé�nition est également plus proche du terme superrésolution au sens étymolo-

gique du terme. Le pré�xe super vient du latin super qui signi�ait au-dessus. La microscopie à

superrésolution pourrait se dire également microscopie avec une résolution au-dessus de la nor-

male, ce qui n'imposerait rien d'autre que de dépasser la limite de résolution de la microscopie

classique dé�nie par Abbe.

0.5 Comparatif des méthodes de microscopie optique

Dans cette section, nous allons comparer brièvement les di�érentes méthodes de microscopie

optique et microscopie de superrésolution pour tenter d'établir un guide permettant à des

utilisateurs novices ou peu expérimentés de choisir la ou les bonnes méthodes pour un problème

donné. La plupart des applications analysées seront dans le domaine des neurosciences, mais

les conclusions peuvent être généralisées aux domaines du biomédical plus globalement. Étant

donné le domaine d'étude choisi, les longueurs d'onde utilisées en microscopie optique sont

restreintes au domaine du visible et proche infrarouge.

0.5.1 Comparaison des méthodes

Les microscopies par épi-�uorescence, confocale et deux photons sont les trois principales

modalités de microscopie optique utilisées. Elles sont toutes les trois relativement simples

à utiliser, mais leur résolution est limitée par la di�raction de la lumière. Les microscopies

confocales et deux photons parviennent à passer outre cette limite de di�raction pour la

résolution axiale en proposant un sectionnement optique de l'ordre du micromètre.

Malgré les limitations en résolution qui restreignent les champs d'applications à l'observation

de cellules entières ou de sous-compartiments cellulaires de grande taille (plusieurs centaines

de nanomètres), ces techniques ont l'avantage d'être relativement simples à utiliser et peu

coûteuses, exception faite des lasers pulsés pour la microscopie deux photons. La microscopie

deux photons garde un avantage signi�catif par rapport aux microscopies par épi-�uorescence

et confocale : la distance de travail supplémentaire donnée par l'utilisation de laser infrarouge

nécessaire à l'e�et deux photons [134]. La microscopie deux photons est souvent utilisée pour

observer en profondeur dans les tissus biologiques.

Les microscopies du type 4Pi et I5M ont l'avantage de permettre un sectionnement optique plus
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�n, permettant une résolution axiale de l'ordre de 70-120 nm [83,135] au prix d'une complexité

fortement augmentée par rapport à la microscopie confocale ou deux photons. De plus, ce type

de microscopie ne permet pas d'e�ectuer d'observation sur des échantillons épais, tel que des

échantillons de cerveaux de mammifères, étant donné la nécessité d'avoir deux objectifs en

opposition de part et d'autre de l'échantillon. La distance de travail maximale possible est

de l'ordre de 50 µm [135]. Ces méthodes sont donc restreintes à l'observation d'échantillons

�ns (< 50 µm) mais permettent cependant une résolution supérieure à la microscopie optique

classique.

La microscopie TIRF est un autre type de microscopie proposant une augmentation de la

résolution axiale jusqu'à une centaine de nanomètres [136]. Étant donné la méthode utilisée

pour obtenir un tel gain, ce type de microscopie est incompatible avec l'observation d'échan-

tillon volumétrique. Seule la partie de l'échantillon proche de la lamelle du microscope peut

être imagée (≈ 200 nm) ce qui permet de fortement augmenter le rapport signal à bruit par

rapport à la microscopie optique classique [78]. Ce type de microscopie reste su�samment

simple pour que dans le cas d'observation d'échantillon plat et peu épais (quelques centaines

de nanomètres à quelques micromètres) la méthode devient très intéressante. Bien que l'ima-

gerie TIRF multicolore soit possible et ait permis d'étudier des mécanismes d'exocytose et

d'endocytose [137], elle reste complexe à mettre en ÷uvre étant donné que l'ajustement de

l'angle d'illumination doit être fait sur plusieurs lasers.

Concernant la microscopie NSOM, il s'agit d'une méthode extrêmement complexe puisqu'il est

nécessaire d'approcher une �bre optique extrêmement �ne à quelques dizaines de nanomètres

de l'échantillon pour béné�cier d'une résolution optimale. Pour pouvoir balayer la �bre optique

à quelques nanomètres de l'échantillon la microscopie NSOM est souvent ajoutée à un AFM

(Atomic force microscope). La résolution dépend de la largeur de la �bre optique utilisée et

peut descendre jusqu'à la dizaine de nanomètres [89�92]. Étant donné la méthode d'observation

utilisée en microscopie NSOM, il est impossible d'obtenir de l'information en profondeur sur un

échantillon. La microscopie NSOM reste limitée à l'observation de surfaces (sur une épaisseur

d'une dizaine de nanomètres). Cependant, il est possible d'e�ectuer des mesures de surfaces

très précises à condition que l'échantillon ne soit pas trop volumineux.

La vitesse d'acquisition reste également un problème majeur puisqu'il faut scanner physique-

ment la �bre au-dessus de l'échantillon. Il est tout de même possible d'obtenir des vitesses

d'acquisition descendant à 0.5 s en utilisant des oscillateurs à quartz [138]. De plus, étant

donné que la microscopie NSOM balaye une ouverture extrêmement proche de l'échantillon,

les risques d'altérer l'échantillon avec la sonde sont importants [139].

La microscopie STED utilise l'émission stimulée de molécules �uorescentes pour améliorer

grandement la résolution transversale d'un microscope optique à balayage laser, jusqu'à 20-30

nm dans des échantillons biologiques [95]. Cette amélioration vient au prix de lasers pulsés
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coûteux et d'une complexité de montage et d'utilisation fortement augmentée par rapport à

un microscope optique classique (confocal par exemple). La résolution axiale peut également

être améliorée par la microscopie STED, mais le coût et la complexité augmentent d'autant

plus puisque cette amélioration est obtenue en combinant microscopie STED et 4Pi [140,141].

Les puissances utilisées pour le faisceau de déplétion en microscopie STED sont telles que le

photoblanchiment des �uorophores ainsi que la phototoxicité induite sur les échantillons sont

importants et visibles même lors d'illuminations courtes [142].

De plus, ce type de microscopie nécessite des molécules �uorescentes extrêmement stables

pour béné�cier de la résolution idéale. Certaines variantes du STED proposent de diminuer

les contraintes, mais le gain en résolution en est fortement diminué et les résolutions obtenues

sont autour de 60-100 nm [143,144].

La microscopie STED reste particulièrement utile lors de l'observation de sous-compartiments

cellulaires de taille bien inférieure à la limite de résolution des microscopes optiques classiques

(<100 nm). Bien qu'il soit e�ectivement possible d'obtenir des images multicolores en micro-

scopie STED, et ce, jusqu'à 3 canaux, le chevauchement entre les spectres d'absorption et de

déplétion des �uorophores utilisés augmente fortement le photoblanchiment et la phototoxicité

de la méthode, imposant une réduction du temps d'exposition, réduisant ainsi fortement les

résolutions obtenues (≈ 100 nm) [145].

La microscopie STED a par exemple été utilisée pour étudier des groupements de protéines

membranaires [146,147]. Cependant, dans le cas de telles études, le champ de vue est souvent

restreint à des dimensions de l'ordre de quelques dizaines de micromètres de diamètre. Bien

qu'il soit possible d'e�ectuer des mesures en temps réel sur des échantillons biologiques vivants

en microscopie STED (≈ 30 images par seconde) le champ de vue devient encore plus limité

(quelques micromètres) et la résolution obtenue n'est pas optimale (≈ 60 nm) [148]. Le champ

de vue est d'autant plus réduit que l'amélioration en résolution spatiale et temporelle est

importante [76].

De plus, la densité du marquage �uorescent, i.e. la proportion de molécules marquées par des

�uorophores, a un fort impact sur la qualité de l'image STED obtenue [149]. Avec une densité

de marquage non optimale, la résolution peut être fortement dégradée.

Dans le cas d'observation de tissus, où la dispersion est problématique, l'e�et 2-photons peut

être utilisé pour le faisceau d'excitation [150] et des systèmes d'optique adaptative peuvent

être nécessaire pour minimiser les aberrations et ainsi obtenir un faisceau de déplétion de

qualité [151].

Les microscopies SMLM proposent des résolutions transversales impressionnantes, descendant

jusqu'à la dizaine de nanomètres [152], au prix d'un temps d'acquisition augmenté d'une faible

distance de travail. Cette distance de travail est souvent inférieure au micromètre puisque les
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méthodes de SMLM sont souvent combinées avec une illumination TIRF [51]. Ces méthodes

requièrent également l'utilisation de molécules �uorescentes très spéci�ques. Il est également

possible d'augmenter la résolution axiale, jusqu'à environ 30 nm [153]. Les méthodes de micro-

scopie SMLM restent très intéressantes lors de l'observation de phénomènes dont les dimensions

descendent en dessous des 50 nm ; cependant la di�culté est grandement augmentée dans le

cas de phénomènes dynamiques.

En microscopie SMLM, l'acquisition d'images multicolores, avec plusieurs canaux de �uores-

cence, reste cependant complexe à mettre en ÷uvre notamment en microscopie STORM à

cause des limitations imposées par les solutions tampon utilisées [154]. Ces solutions tampon

présentent un gros problème de toxicité dans le cas d'imagerie sur des échantillons vivants [76].

L'imagerie � in vivo � reste cependant possible malgré les complications, mais la fréquence

d'acquisition reste limitée à l'ordre du Hertz [155].

Dans le cas de la microscopie STORM, la cinétique des molécules �uorescentes a un fort impact

sur la qualité de l'image obtenue et la résolution peut en être fortement a�ectée [156].

La microscopie DHM ne requiert pas l'utilisation de molécules �uorescentes et permet d'ob-

tenir une résolution axiale nanométrique. L'inconvénient principal de cette méthode est que

l'illumination doit traverser l'échantillon, ce qui ajoute à la complexité du microscope et qui

empêche l'observation � in vivo � sur des échantillons épais (quelques centaines de micro-

mètres) et peu transparents [157]. La microscopie DHM est considérée comme peu invasive et

permet d'observer des processus dynamiques dans un environnement sans marquage [158]. Il

est également possible d'obtenir une reconstruction 3D à condition de pouvoir faire tourner

l'échantillon [159].

La microscopie SIM propose un compromis entre gain en résolution plus modeste, permettant

des résolutions transversales de l'ordre de la centaine de nanomètres et axiale de quelques

centaines de nanomètres [160], et une simplicité relative d'utilisation. Étant donné que la

microscopie SIM est basée sur un microscope par épi-�uorescence, la distance de travail reste

faible et il est di�cile d'observer des échantillons épais en profondeur. Pour pouvoir imager

des échantillons épais (quelques dizaines de micromètres), il est nécessaire d'augmenter le

nombre d'illuminations pour compenser la perte de contraste liée à la di�usion dans les tissus

épais [161].

Les versions de la microscopie SIM utilisant la saturation des molécules �uorescentes per-

mettent d'obtenir des résolutions descendant aux alentours des 50 nm en augmentant le nombre

d'acquisitions nécessaires (jusqu'à 64) [162]. Cependant, dans un tel cas, les contraintes impo-

sées aux molécules �uorescentes utilisées rejoignent partiellement celles qui sont imposées par

la méthode STED.

Concernant les vitesses d'acquisition, la microscopie SIM peut atteindre des taux d'acquisi-
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tion supérieurs à 60 images par seconde [163] sur un champ de vue de quelques dizaines de

micromètres, au prix d'une augmentation de la complexité du microscope.

En�n, la microscopie SLAM propose un compromis entre augmentation de résolution et com-

plexité. Elle permet une augmentation de résolution d'environ un facteur 2 sans changer si-

gni�cativement les modalités de la microscopie à balayage laser, qu'elle soit confocale ou deux

photons [107, 164]. Ce type de microscopie est parfait pour observer des structures cellulaires

dont les tailles se situent autour de la centaine de nanomètres, ce qui permet d'avoir une

augmentation de résolution sans avoir recours aux autres méthodes de superrésolution qui

pourraient être � overkill �.

0.5.2 Tableaux récapitulatifs

Microscopie Épi-�uorescence Confocale Deux photons
Résolution transversale 200-300 nm 200-300 nm [78] 200-300 nm
Résolution axiale 5-10 µm ≈ 0.6-1 µm [73,78] 0.6-1 µm
Résolution temporelle 1-10 ms 100 ms 100 ms
Photoblanchiment Faible Faible [78] Faible
Distance de travail < 100 µm [73] 200 µm 800 µm
Simplicité Très simple Simple Complexe

Table 0.7 � Comparaison entre les microscopies épi-�uorescence, confocale et deux photons.

Microscopie 4Pi / I5M TIRF NSOM
Résolution transversale 200-300 nm 200-300 nm 10-20 nm [89]
Résolution axiale 100-200 nm [82] 100 nm [73] 10 nm [89]
Résolution temporelle 100 ms 1-10 ms 1-10 min
Photoblanchiment Faible Faible [78] Faible
Distance de travail 50 µm [135] <5 µm [73] <100 nm
Simplicité Complexe Moyenne Très complexe

Table 0.8 � Comparaison entre les microscopies 4Pi / I5M, TIRF et NSOM.

Méthode STED SMLM DHM
Résolution transversale 20 nm [78,95] 10 nm [75,78] 200-300 nm
Résolution axiale Jusqu'à 100 nm [78,140] Jusqu'à 50 nm [75,78] 1-10 nm [100]
Résolution temporelle 100 ms [73] 1 min et plus [73] 100 ms
Photoblanchiment Élevé [78] Faible à élevé [78] Faible
Distance de travail 200 - 800 µm [150] <5 µm [73] 100 µm - 10 mm
Simplicité Très complexe [75] Complexe [75] Complexe

Table 0.9 � Comparaison entre les microscopies STED, SMLM et DHM.

Les tables 0.7, 0.8, 0.9, 0.10 présentent un récapitulatif de la comparaison des diverses méthodes

de superrésolution.
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Méthode SIM SLAM
Résolution transversale 100 nm (<50 en SSIM) [78] 120 nm [107]
Résolution axiale 100-200 nm quelques µm
Résolution temporelle 10-30 ms [73] 100 ms
Photoblanchiment Faible [78] Faible
Distance de travail Faible (20 µm) [73] Faible/Moyenne
Simplicité Moyenne [75] Simple

Table 0.10 � Comparaison entre les microscopies SIM et SLAM.

0.5.3 Exemples d'application

Un grand nombre de revues scienti�ques publiées traitent des applications spéci�ques des

méthodes de superrésolution dans les domaines de la biologie et du biomédical. Cette section

propose un aperçu de ces applications, présenté sur la base de ces revues scienti�ques.

La �gure 0.24 propose une vue schématique de certaines sous-structures cellulaires imagées à

l'aide de méthodes de superrésolution. Bien que la totalité des méthodes de superrésolution ne

soient pas représentées, cette �gure résume en partie l'impact des méthodes de superrésolution

en recherche en biologie cellulaire.

Dans le domaine de l'analyse de cellules végétales, la microscopie SIM semble être l'une des

plus utilisées [52]. Les puissances laser utilisées par la microscopie STED et ses dérivées restent

un problème majeur pour son application dans ce domaine. De plus, le nombre de marqueurs

�uorescents disponibles pour ces applications est limité, et l'auto�uorescence de certains tis-

sus végétaux et pigments (e.g. chlorophylle) rendent l'imagerie STED encore plus di�cile lors

de l'observation de tissus végétaux. La versatilité de la microscopie SIM en a fait un outil

de choix dans le domaine de la biologie végétale. Les restrictions imposées par les prépara-

tions d'échantillons ainsi que les temps d'acquisition et de traitement ont fait que, malgré

les résolutions supérieures, les méthodes de microscopie SMLM sont beaucoup moins utilisées

que la microscopie SIM pour l'étude de cellules végétales. Dans le cas d'études sur des tissus

végétaux vivants les méthodes SIM et SMLM ont toutes deux été utilisées. Étant donné les

résolutions proposées par la microscopie SIM, ainsi que les contraintes données en biologie

végétale, on pourrait proposer l'utilisation des microscopies TIRF, 4Pi / I5M ou SLAM pour

ces applications puisqu'elles proposent des améliorations et compromis similaires.

Dans le cas de l'étude de la zone synaptique active, les méthodes de type STED et SMLM

semblent être plus répandues [77]. C'est lorsqu'il s'agit de quanti�er les protéines endogènes que

les microscopies SMLM se démarquent de la microscopie STED, qui nécessite d'être combinée

à de la microscopie électronique [165]. C'est sur ce dernier aspect que les microscopies SMLM

peuvent combiner information quantitative et fonctionnelle, ce qui leur donne un avantage.

Cependant, les compromis nécessaires entre champ de vue, résolution spatiale et résolution

temporelle font que l'étude de la zone synaptique active sur des échantillons biologiques vivants
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Figure 0.24 � Exemples d'applications des méthodes de superrésolution optique sur les sous-
structures cellulaires. A] Image STORM de microtubules. B] Image dSTORM de ports nu-
cléaires. C] Image STED d'assemblage de protéines à la membrane cellulaire. D] Images STED
de récepteurs à la transferrine. E] Image STED de micro ARN. F] Images 3D-SIM de l'ADN
nucléaire. G] Images STED de l'appareil de Golgi. H] Image iPALM de protéines d'attache-
ment extracellulaire. Barres d'échelle : 500 nm. Image de [73].

reste limitée, notamment avec les méthodes STED et SMLM.

Lorsqu'il s'agit d'étudier des cellules biologiques vivantes [56, 70] les processus dynamiques

nécessitent des observations sur de grands champs de vue à des vitesses d'acquisitions très

rapides (> 30 images par seconde). Dans le cas de microscopie du type STED/RESOLFT,

un compromis doit être fait entre les dimensions du champ de vue et la vitesse d'acquisition.

Ces méthodes permettent généralement d'imager des processus dynamiques lents (de l'ordre

de quelques secondes) ; l'observation de processus plus rapides se fait en réduisant fortement

le champ de vue. Pour ce qui est de la microscopie SIM, les vitesses d'acquisition sont en

général plus rapides et le champ de vue plus grand ; cependant le moindre mouvement de

l'échantillon pendant l'acquisition peut générer des artéfacts lors de la reconstruction. Pour

les méthodes de type SMLM, il est fait mention de deux types d'échelle de temps. La première,

celle de l'acquisition d'une image, dé�nit la vitesse limite pour le suivi de molécule unique (de

l'ordre de la milliseconde). La seconde est le temps nécessaire à l'acquisition d'un grand nombre

d'images pour la reconstruction de l'image de superrésolution ; dans ce cas, un compromis entre

résolution spatiale et résolution temporelle est nécessaire. De plus, la phototoxicité induite

par le photoblanchiment des molécules �uorescentes peut fortement endommager la cellule
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et compromettre le résultat de l'étude en cours [65]. Pour l'imagerie d'échantillons vivants

dynamiques, rien ne bat aujourd'hui l'imagerie en épi-�uorescence et ses dérivées (TIRF)

qui peut être très facilement combinée à des algorithmes de déconvolution pour obtenir des

images de haute qualité [129,130]. Les microscopies basées sur le balayage laser de l'échantillon

peuvent être avantageuses dans le cas où un système de balayage rapide est disponible [166].

Les microscopies du type confocal, deux photons et SLAM deviennent donc intéressantes

malgré les restrictions en résolution.

Pour l'étude des systèmes microbiens et bactériens [69], les méthodes de superrésolution sont

idéales puisque, du fait de la petite taille des cellules bactériennes observées, les limitations

liées à la taille du champ de vue sont presque sans impact. Notamment, bien que la microscopie

SIM soit souvent plus rapide que les microscopies du type STED, la petite taille des cellules

bactériennes fait que la microscopie STED rivalise, pour cette application, avec la vitesse

d'acquisition de la microscopie SIM. De plus, le photoblanchiment des molécules �uorescentes

et les e�ets phototoxiques sont particulièrement problématiques pour les cellules bactériennes

de par le relativement faible nombre de molécules et de protéines qu'elles contiennent. Le

manque de diversité dans les marqueurs �uorescents disponibles pour l'étude des systèmes

microbiens et bactériens rend di�cile l'utilisation des méthodes de microscopie SMLM. Étant

donné que les échantillons observés dans les systèmes microbiens et bactériens sont de petite

taille les méthodes du type DHM seraient également des méthodes intéressantes pour les

étudier. Puisque les échantillons sont petits, la microscopie DHM serait capable d'imager de

tels échantillons rapidement et de manière peu invasive.

Pour étudier les structures et le comportement dynamique des membranes cellulaires [139], les

méthodes des types STED et SMLM sont parmi les plus couramment utilisées. Les restrictions

de ces méthodes, quant aux processus dynamiques, restent cependant similaires à ce qui a

été dit précédemment. Notons que la microscopie NSOM est particulièrement propice pour

étudier les structures de membranes cellulaires et a même pu être appliquée sur des procédés

dynamiques.

Les méthodes de superrésolution ont permis de grandes avancées dans le domaine des neuros-

ciences [75]. Un des exemples les plus frappants est la visualisation des structures d'actine et

de spectrine dans les axones par la méthode STORM (SMLM) [167]. La microscopie STED a

été appliquée dans l'étude de phénomènes d'exocytsose et d'endocytose dans la région synap-

tique ou encore pour observer les changements morphologiques de boutons synaptiques sur des

rongeurs vivants. Il est également fait mention que pour obtenir une image optimale avec un

microscope à superrésolution, il est souvent nécessaire d'avoir des protocoles de �xation et de

préservation des tissus e�caces, ce qui ne peut pas être le cas lors de l'imagerie d'échantillons

vivants. Ce problème est particulièrement présent lors d'imageries avec les méthodes du type

SMLM. Dans le cas des neurosciences, les méthodes de superrésolution ne sont pas encore

totalement à la hauteur des attentes. En e�et, les neurones, cellules centrales de la majorité
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des études en neurosciences, sont des cellules qui peuvent s'étendre sur des dizaines de centi-

mètres dans le système nerveux central. Les limitations quant au champ de vue des méthodes

de superrésolution sont donc un frein majeur pour le domaine des neurosciences. Encore une

fois, les hautes puissances laser de la microscopie STED peuvent endommager les échantillons

et un compromis doit être fait entre résolution et phototoxicité [78]. Les méthodes du type

SIM seraient plus adaptées à l'imagerie en temps réel d'échantillons vivants et permettent

d'imager des champs de vue plus larges, mais un compromis est fait sur la résolution. Quant

aux méthodes de SMLM, les méthodes de marquage �uorescent limitées restent un problème.

Dans la totalité des domaines d'études en biologie où les méthodes de superrésolution sont uti-

lisées la même conclusion est toujours présentée : quelle que soit la méthode de superrésolution

utilisée, il y a toujours actuellement un compromis à faire entre résolution spatiale, résolution

temporelle, taille du champ de vue et phototoxicité. Ce compromis est bien plus sévère pour

les méthodes de superrésolution que pour les méthodes de microscopie optique classique. Il est

donc important de connaître les limites de chaque méthode pour être capable d'e�ectuer un

choix éclairé quant à la méthode de microscopie à utiliser pour une étude en particulier. Il est

donc important aujourd'hui d'apporter de nouvelles méthodes pour compléter le spectre des

méthodes de superrésolution et proposer des alternatives avec des compromis di�érents.

0.6 Objectifs de cette thèse

Après avoir comparé et analysé les di�érentes méthodes de superrésolution, nous avons re-

marqué qu'il reste un vide à combler lorsqu'il s'agit d'augmenter la résolution en microscopie

optique sans ajouter de contraintes limitant fortement le champ d'application. Beaucoup de

méthodes de superrésolution nécessitent des modi�cations complexes et coûteuses des micro-

scopes optiques classiques, certaines sont très dépendantes des molécules �uorescentes dispo-

nibles, et un grand nombre d'entre elles restreignent fortement le type et la taille des échan-

tillons biologiques observables.

L'objectif principal de cette thèse est de développer des méthodes d'augmentation de réso-

lution alternatives aux méthodes de microscopie optique de superrésolution classiques. Notre

travail se restreint aux méthodes de microscopie optique pour garder la possibilité d'imager

des structures biologiques vivantes, ce qui n'est pas possible en microscopie électronique. La

plupart des méthodes de superrésolution existantes cherchent à obtenir la meilleure résolution

possible quel que soit le prix ; de ce fait, ces méthodes restreignent leur champ d'application

par rapport à la microscopie optique classique. C'est ce manque que nous tenterons de com-

bler ici, en proposant des méthodes d'augmentation de résolution qui sont compatibles avec

la microscopie optique classique, dans notre cas, la microscopie confocale, et avec l'observa-

tion d'échantillons biologiques. La méthode SLAM précédemment publiée nous servira de base

pour une partie de notre étude.
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La première approche proposée permettant d'o�rir une méthode de superrésolution alternative

est l'utilisation d'un autre type de faisceau laser pour le balayage en microscopie confocale.

Ce changement de faisceau laser permet une augmentation de résolution sans changement sur

le principe de fonctionnement d'un microscope confocal ; seule la source laser est modi�ée. De

plus, les faisceaux laser proposés sont compatibles avec la méthode SLAM (cf section 0.2.8), ce

qui permet de proposer une amélioration de cette dernière sans ajouter de contrainte d'appli-

cation sur microscope utilisé. Contrairement à la plupart des méthodes de superrésolution qui

nécessitent des modi�cations importantes sur le microscope ajoutant aux contraintes d'utili-

sation et d'applications, l'approche proposée reste une approche de microscopie confocale avec

tous les avantages qui y sont liés.

Dans un second temps, nous proposons une méthode alternative à la méthode SLAM en

remplaçant le post-traitement de cette dernière par une méthode de déconvolution. Cette

amélioration de la méthode SLAM ne requiert aucune modi�cation supplémentaire sur le

microscope que celle nécessaire pour la méthode SLAM et conserve donc tous les avantages

de la microscopie confocale, à savoir notamment sa simplicité, ses capacités d'observation

d'échantillon vivant et en plusieurs couleurs.

Dans un troisième chapitre, nous étudions une autre approche de microscopie optique pour

améliorer un autre aspect des microscopes optiques, à savoir les dimensions du champ de

vue. Nous étudions de manière théorique une méthode de microscopie permettant d'imager

un grand volume avec un minimum de compromis sur la résolution et la vitesse d'acquisition.

Pour cela, nous utilisons une autre propriété des faisceaux laser présentés dans les chapitres

1 et 2 et nous utiliserons un algorithme de tomographie pour reconstruire les images en trois

dimensions.
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Chapitre 1

Les faisceaux Bessel-Gauss en

microscopie confocale

L'objectif de ce projet est d'utiliser les faisceaux Bessel-Gauss comme faisceaux laser d'excita-

tion en microscopie confocale dans le but d'augmenter la résolution de ce type de microscope.

De plus l'utilisation de polarisations spéci�ques nous a permis de générer di�érents faisceaux

Bessel-Gauss compatibles avec la méthode d'augmentation de résolution SLAM, que nous

avons donc améliorée.

1.1 Les faisceaux Bessel-Gauss et leurs utilisations

Les faisceaux Bessel ont l'avantage de combiner une longue profondeur de champ avec une

faible largeur à mi-hauteur au point focal. Les faisceaux Bessel sont des solutions exactes à

l'équation d'onde d'Helmholtz transportant une quantité in�nie d'énergie. Ils ne peuvent donc

exister physiquement. Les faisceaux Bessel-Gauss sont l'équivalent des faisceaux Bessel ayant

une énergie �nie. Ils conservent les propriétés les plus intéressantes des faisceaux Bessel, à

savoir une longue profondeur de champ et un point focal �n, mais sur une distance �nie.

Du fait de leur faible divergence [168,169] et de leur auto-reconstruction [170,171] les faisceaux

Bessel sont utilisés dans un grand nombre d'approches de microscopie telles que la microscopie

à feuillet de lumière [172,173], la microscopie à profondeur de champ augmentée [174�177] et les

pièges à particules [178]. Ces faisceaux ont aussi été utilisés récemment en microscopie CARS

(Coherent Anti-Stokes Raman Scattering) pour augmenter la résolution et en microscopie

STED (STimulated Emission Depletion) pour conserver la même résolution sur une grande

distance lors de l'imagerie d'échantillons épais [179] ou pour du STED à feuillet de lumière

[180].

Du fait du plus petit point focal exhibé par les faisceaux Bessel, et par extension par les

faisceaux Bessel-Gauss, leur utilisation en microscopie par balayage laser peut mener à une
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augmentation de résolution du microscope. Notre objectif est d'utiliser les faisceaux Bessel-

Gauss dans un microscope confocal pour obtenir cette augmentation de résolution transversale.

Certains ont déjà utilisé des faisceaux Laguerre-Gauss d'ordre élevé en polarisation radiale,

qui sont asymptotiquement équivalents aux faisceaux Bessel-Gauss en imagerie confocale [181�

183]. Cependant, la présence de résidus des lobes secondaires dégrade souvent les images.

Une solution au problème des lobes secondaires serait l'utilisation de l'e�et deux photons en

incorporant le faisceau Bessel-Gauss dans un microscope deux photons. L'énergie présente

dans les lobes secondaires en serait grandement diminuée et on imagerait avec une grande

profondeur de champ [174].

La solution proposée ici est l'utilisation du sténopé du microscope confocal pour éliminer, à

la détection, la �uorescence provenant des lobes secondaires et ne garder que la �uorescence

du lobe central. L'utilisation du sténopé nous permet de garder le sectionnement optique

donné par un microscope confocal. Les e�ets d'un sténopé à petit diamètre ont été analysés

théoriquement sur des faisceaux Laguerre-Gauss d'ordre élevé en polarisation radiale [184].

Dans cette étude nous démontrons, à l'aide de résultats théoriques et expérimentaux sur des

nano-sphères et des échantillons biologiques �xés avec di�érents marqueurs, que l'utilisation

des faisceaux Bessel-Gauss en microscopie confocale permet d'en augmenter la résolution d'en-

viron ≈ 20%. Ceci n'est possible qu'à condition d'utiliser un sténopé du bon diamètre (une

unité d'Airy) pour garder la même distance de travail et rejeter la �uorescence provenant des

lobes secondaires du faisceau Bessel-Gauss. De plus notre méthode, pour créer un faisceau

Bessel-Gauss, ne nécessite pas un état de polarisation spéci�que. Cela veut dire que nous

pouvons utiliser di�érents états de polarisation du faisceau incident pour créer des faisceaux

Bessel-Gauss d'ordres di�érents. Nous montrons également que les faisceaux Bessel-Gauss ainsi

générés sont compatibles avec la technique d'augmentation de résolution SLAM (Switching

LAser Modes) présentée en [107].

Ce chapitre se divise comme suit. Nous caractérisons d'abord numériquement nos faisceaux

Bessel-Gauss et gaussiens en utilisant la théorie vectorielle de la di�raction présentée par

Richards et Wolf [185]. Nous comparons ensuite les résultats expérimentaux aux faisceaux

théoriques, montrant ainsi l'e�cacité de la méthode pour générer des faisceaux Bessel-Gauss

en microscopie confocale. Ensuite, nous démontrons l'e�cacité des faisceaux Bessel-Gauss

pour augmenter la résolution sur di�érents échantillons. Puis nous comparons l'utilisation

des faisceaux Bessel-Gauss et gaussiens combinée avec la technique SLAM. Finalement, nous

montrons que l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss lors de l'acquisition d'images permet de

diminuer le taux de faux positifs d'une analyse statistique sur la colocalisation comparé à celui

obtenu avec l'utilisation de faisceaux gaussiens.
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1.2 Formalisme théorique et présentation du montage

1.2.1 Théorie vectorielle de di�raction de Richards et Wolf

Nous allons développer ici le formalisme théorique nous permettant de calculer les di�érentes

composantes du champ électrique de nos faisceaux au plan focal de l'objectif. Étant donné que

les objectifs utilisés en microscopie optique sont des objectifs de grande ouverture numérique,

possédant donc de grands angles de focalisation pour des distances focales courtes, nous ne

pouvons pas utiliser les théories dépendant de l'approximation paraxiale pour obtenir la dis-

tribution d'intensité de notre faisceau dans le plan focal. Plusieurs méthodes ont été proposées

pour obtenir les composantes du champ électrique au plan focal de l'objectif [186�188], dont

la méthode de di�raction vectorielle de Richards et Wolf [185, 189]. C'est cette dernière que

nous avons choisi d'utiliser et qui nous donnera une représentation intégrale des composantes

du champ électrique de nos faisceaux au plan focal en considérant la polarisation incidente et

la forte ouverture numérique des objectifs de microscopie.
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Figure 1.1 � Géométrie d'une lentille aplanétique avec le système de coordonnées utilisé dans
la théorie de Richards et Wolf. Un objectif de microscopie sera ici approximé par une lentille
aplanétique.

Pour faciliter la compréhension, la �g. 1.1 représente une vue de la géométrie de focalisation.

Le faisceau incident est représenté en coordonnées cylindriques et le faisceau réfracté par

l'objectif est représenté en coordonnées sphériques. Dans notre système, la sphère de référence

transforme les coordonnées cylindriques du faisceau incident en coordonnées sphériques. Le

point de départ pour le calcul de champ électromagnétique est l'équation de Richards et Wolf

(1.1) qui représente le champ électrique au foyer de l'objectif (ou d'une lentille) E (ρ, ϕ, z)

comme une superposition d'ondes planes exp (−ik · r).

E (ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ ∫
Ω

Einf (θ, φ) exp (−ik · r)dΩ (1.1)

48



avec Einf (θ, φ) le champ électrique réfracté par l'objectif qui s'écrit :

Einf (θ, φ) = q (θ) l0 (θ, φ) â (θ, φ) (1.2)

où q (θ) = 1√
n

cos (θ)
1
2 est le facteur d'apodisation pour une lentille aplanétique, â (θ, ϕ) le

vecteur de polarisation et l0 (θ, ϕ) la distribution d'amplitude réfractée par l'objectif.

En exprimant les coordonnées cartésiennes de chaque vecteur d'onde du faisceau réfracté en

coordonnées sphériques, on obtient kx = −ksinθcosφ, ky = −ksinθsinφ et kz = kcosθ avec

k le nombre d'onde. Le produit k · r s'exprime donc : k · r = kzcosθ − krsinθcos (ϕ− φ) et

l'équation de Richards et Wolf s'écrit donc comme dans [189] :

E (ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ 2π

0

∫ θmax

0
Einf (θ, φ) exp (−ikzcosθ) exp (ikρsinθcos (φ− ϕ))sinθdφdθ (1.3)

f est la longueur focale de l'objectif et k = 2πn
λ le nombre d'onde. L'angle θmax peut être

calculé à partir de l'ouverture numérique selon NA = nsinθmax.

Dans le cas d'un faisceau incident de polarisation linéaire (ici selon l'axe x), les coordonnées

du vecteur de polarisation après réfraction sont :

â (θ, ϕ) =
1

2
[(1 + cosθ)− (1− cosθ) cos (2φ)] âx

+
1

2
[− (1− cosθ) sin (2φ)] ây

+ [−sinθcosφ] âz

(1.4)

En utilisant les tables d'intégrales présentées en [190] :

∫ 2π

0
exp (iγcos (φ− ϕ))

cos (mφ)

sin (mφ)
dφ = 2πim Jm (γ)

cos (mϕ)

sin (mϕ)
(1.5)

nous pouvons simpli�er analytiquement les équations du champ électrique (éq. (1.3)) en résol-

vant l'intégrale selon φ. Ici Jm représente la fonction de Bessel d'ordre m. L'expression �nale

du champ électrique contient maintenant une seule intégrale selon θ et ses trois composantes

s'écrivent :

Ex (ρ, ϕ, z) =
E0

2
√
n

∫ θmax

0
cos (θ)

1
2 l0 (θ, ϕ) exp (−ikzcosθ)sinθ ×

[(1 + cosθ) J0 (kρsinθ) + (1− cosθ) J2 (kρsinθ) cos (2ϕ)] dθ,

Ey (ρ, ϕ, z) =
E0

2
√
n

∫ θmax

0
cos (θ)

1
2 l0 (θ, ϕ) exp (−ikzcosθ)sinθ × (1.6)

(1− cosθ) J2 (kρsinθ) sin (2ϕ) dθ,

Ez (ρ, ϕ, z) =
iE0√
n

∫ θmax

0
cos (θ)

1
2 l0 (θ, ϕ) exp (−ikzcosθ)sinθJ1 (kρsinθ) cos (ϕ) dθ,

49



avec, pour le faisceau gaussien, l0 (θ, ϕ) = exp
(
− (fsinθ)2

w2

)
où f = R

sinθmax
, R le rayon de la

pupille d'entrée de l'objectif et w la taille du faisceau. Pour le faisceau Bessel-Gauss, nous

illuminons l'ouverture arrière de l'objectif avec un faisceau annulaire. Nous supposons que ce

faisceau annulaire est un anneau de lumière ayant un pro�l radial gaussien de largeur ∆θ, avec

l0 (θ, ϕ) = (
√
π∆θ)

−1
exp

(
− (θ−θ0)2

∆θ2

)
la représentation mathématique de ce faisceau annulaire,

θ0 représentant l'angle de focalisation de cet anneau. J0, J1 et J2 représentent les fonctions de

Bessel d'ordre 0, 1 et 2.

Bien que ces équations soient valides pour la focalisation dans un milieu unique, elles ne consi-

dèrent pas les interfaces entre deux milieux d'indices di�érents. Dans notre cas, comme dans

beaucoup d'observations sur des échantillons in vitro, l'échantillon est �xé sur une lamelle de

verre. Cette lamelle crée une interface avec le milieu de montage de l'échantillon. Puisque la

distance de travail de notre objectif à immersion à eau d'ouverture numérique 1.2 (distance

de 280 µm) est plus grande que la largeur de la lamelle (qui est de 150-170 µm), nous consi-

dérons seulement l'interface � verre - milieu de montage �. Pour considérer une interface, nous

appliquons les conditions aux limites ( [191]) aux composantes du champ électrique, calculées

par la méthode de Richards et Wolf, avec ε1 et ε2 les permittivités relatives des deux milieux.

Emedium1
x = Emedium2

x

Emedium1
y = Emedium2

y

ε1E
medium1
z = ε2E

medium2
z

(1.7)

Avec ces équations, nous pouvons corriger la composante longitudinale (selon l'axe z) du

champ électrique pour prendre en compte le saut d'indice de réfraction en multipliant le

champ électrique longitudinal par le terme : ε2ε1 . En supposant que les deux milieux sont non-

magnétiques, nous avons ε1 = n2
1ε0, ε0 étant la permittivité du vide. Nous remplaçons donc

ε2
ε1

par n2
2

n2
1
.

Nous avons également calculé numériquement les composantes du champ électrique au foyer

en utilisant des intégrales de Richards et Wolf adaptées pour une focalisation proche d'une

interface. Ces calculs sont présentés en annexe A. Bien que ces calculs soient plus exacts que

l'approximation précédente, cette dernière nous donne un résultat su�samment précis pour

que nous décidions de la garder.

Dans le cas d'un faisceau incident de polarisation azimutale, le vecteur de polarisation après

réfraction est :
â (θ, ϕ) =− sinφâx

+ cosφây
(1.8)

En substituant cette expression de â (θ, ϕ) dans l'équation (1.3) et en utilisant l'équation (1.5)
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pour résoudre les intégrales, nous obtenons les composantes du champ électrique suivantes :

Ex (ρ, ϕ, z) = − iE0√
n

∫ θmax

0
cos (θ)

1
2 l0 (θ, ϕ) exp (−ikzcosθ)sin (θ)2 J1 (kρsinθ) sin (ϕ) dθ,

Ey (ρ, ϕ, z) =
iE0√
n

∫ θmax

0
cos(θ)

1
2 l0 (θ, ϕ) exp (−ikzcosθ)sin (θ)2 J1 (kρsinθ) cos (ϕ) dθ,(1.9)

Ez (ρ, ϕ, z) = 0.
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Figure 1.2 � Simulations numériques comparant les faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1
à un faisceau gaussien de polarisation verticale (TEM00) et à un faisceau Laguerre-Gauss de
polarisation azimutale (TE01). A] Faisceau gaussien polarisé verticalement comparé au fais-
ceau Bessel-Gauss d'ordre 0. B] Faisceau TE01 de polarisation azimutale comparé au faisceau
Bessel-Gauss d'ordre 1 de polarisation azimutale. La colonne de droite représente les pro�ls
avec largeur à mi-hauteur des faisceaux. L'indice de réfraction de la lamelle est n2 = 1.5 et
celui du milieu de montage est n1 = 1.47. Barre d'échelle : 500 nm

La �g. 1.2 nous montre les distributions numériques des faisceaux gaussiens de polarisation

verticale (TEM00), Laguerre-Gauss de polarisation azimutale (TE01), Bessel-Gauss d'ordre 0

de polarisation verticale et Bessel-Gauss d'ordre 1 de polarisation azimutale. Les graphiques

de la �g. 1.2 montrent clairement que la largeur à mi-hauteur du faisceau Bessel-Gauss d'ordre

0 est 20% plus petite que celle du faisceau gaussien. Le faisceau Bessel-Gauss d'ordre 1 est lui

aussi plus petit que le TE01.

1.2.2 Montage expérimental

Pour obtenir ces faisceaux Bessel-Gauss expérimentalement, nous avons choisi la méthode

proposée par [174] utilisant un axicon réfractif [192] et une lentille pour produire un anneau

mince à pro�l gaussien. Nous utilisons ici un objectif ayant une grande ouverture numérique

(NA = 1.2) ce qui nous permet d'obtenir un faisceau très �n au point focal. La �g. 1.3 est

51



une représentation schématique du microscope utilisé, incluant le module d'augmentation de

résolution avec l'axicon. Ce module est placé sur le chemin optique à l'entrée du microscope

confocal. La lentille placée après l'axicon est utilisée pour e�ectuer la transformée de Fourier

du faisceau Bessel-Gauss produit à la sortie de l'axicon et elle est placée à la distance focale des

miroirs galvanométriques. Cette transformée de Fourier représente un anneau mince de pro�l

gaussien qui est ensuite relayé jusqu'à l'ouverture arrière de l'objectif. En focalisant, l'objectif

produit la transformée de Fourier inverse de cet anneau mince, créant ainsi un faisceau Bessel-

Gauss au point focal. Le paragraphe suivant fournit une liste détaillée des éléments utilisés

dans le montage.

Le laser d'excitation utilisé est un laser Compass 215M DPSS (Diode Pumped Solid State) de

Coherent Inc ayant une longueur d'onde de 532 nm. L'objectif du microscope est un objec-

tif Olympus à immersion à eau 60x UPlanSApo d'ouverture numérique NA = 1.2. Le PMT

(Photomultiplier Tube) utilisé est un R3896 PMT monté sur un C7950 PMT DAP-type socket

le tout de chez Hamamatsu. Les miroirs, cubes séparateurs et �ltres ND (neutral density) de

chez Thorlabs : miroirs P01, cubes séparateurs non polarisant BS010 50/50 (400 - 700 nm,

10 mm) et le kit de �ltres ND NEK01. Les �ltres dichroïques et d'excitation proviennent de

Semrock : FF580-FDi01-25x36 et FF509-FDi01-25x36 pour la combinaison des lasers d'excita-

tion, Di01-R405/488/532/635-25x36 pour la séparation entre excitation et émission ainsi que

BLP01-488R-25, BLP01-647R-25 et BLP01-532R-25 comme �ltres d'émission. Pour changer

la polarisation de linéaire à azimutale et créer un faisceau en beigne, nous utilisons le conver-

tisseur de polarisation de Arcoptix [193]. Ce convertisseur est placé sur un chemin optique

parallèle au chemin optique principal de manière à passer facilement d'un état de polarisation

à l'autre sans nécessiter d'alignement supplémentaire. Nous utilisons les cubes séparateurs

50/50 non polarisants pour séparer et recombiner les deux chemins optiques. Nous avons

également placé un iris pour nettoyer le faisceau laser avant l'axicon.

Nous avons choisi d'utiliser un axicon réfractif pour ses faibles pertes comparé à une ouverture

annulaire [194] lors de la conversion d'un faisceau gaussien en faisceau Bessel-Gauss. La po-

larisation linéaire engendre un faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0 et la polarisation azimutale un

faisceau Bessel-Gauss d'ordre 1. L'axicon permet aussi de créer des faisceaux avec di�érentes

polarisations, ce qui permet l'utilisation de faisceaux Bessel-Gauss de di�érent ordres. Dans

toutes nos mesures expérimentales, l'axicon a un angle de déviation de β = 2.5 degrés. Le

diamètre de l'anneau à l'entrée de l'ouverture arrière de l'objectif est de 4.8 mm avec une

largeur de 0.7 mm.
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Figure 1.3 � Schéma simpli�é représentant le microscope confocal avec la transformation du
faisceau en faisceau Bessel-Gauss. La partie grossie permet d'insister sur la transformation
e�ectuée par l'axicon. Dans cette partie, w représente la taille du faisceau gaussien traversant
l'axicon et β l'angle du cône formé par les rayons réfractés par l'axicon. Le laser utilisé est un
Compass 215M (avec une longueur d'onde de 532 nm) délivrant une puissance maximale de 40
mW, ce qui est largement su�sant pour notre application. Dans le module laser, nous utilisons
deux séparateurs de faisceau pour créer et recombiner deux chemins optiques parallèles nous
permettant ainsi de commuter facilement entre les modes TEM00 et TE01. Le faisceau TE01

est créé en utilisant un convertisseur de polarisation radiale/azimutale de Arcoptix [193]. Les
�ltres ND sont des �ltres à densité neutre. Les �èches dans la partie module laser du schéma
indiquent l'état de polarisation : linéaire ou azimutale.

1.3 Focalisation de faisceaux Bessel-Gauss

1.3.1 Comparaisons avec les résultats théoriques

La �g. 1.4 montre les distributions d'intensité théorique des faisceaux Bessel-Gauss obtenues à

l'aide des équations (1.1)-(1.2) et les compare aux PSF mesurées pour les polarisations linéaire

et azimutale. On voit clairement une bonne correspondance entre les résultats expérimentaux

(gauche) et théoriques (milieu). Les quatre maxima présents sur le premier lobe secondaire

du faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0 peuvent être dus à des imperfections sur l'axicon [195] ou

à un angle d'incidence légèrement incliné [196].

1.3.2 Importance du sténopé

Les faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1 ont tous deux un lobe central plus petit que leur

homologue gaussien TEM00 / Laguerre-Gauss TE01 (�g. 1.5-A]1-4 ). Cette propriété, ainsi

que leur non-di�raction sur une plus longue distance, en font des faisceaux de choix pour

remplacer les faisceaux gaussiens en microscopie. La �g. 1.5-B]1-3 nous montre l'e�et de

sténopés de di�érentes tailles sur la PSF du faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0. On montre
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Figure 1.4 � Comparaison entre les distributions d'intensité théoriques (colonne de gauche)
et expérimentales (colonne du milieu) des faisceaux Bessel-Gauss.A] Faisceau Bessel-Gauss
d'ordre 0. B] Faisceau Bessel-Gauss d'ordre 1. Les PSF (Point Spread Function ou fonction
d'étalement de point) expérimentales ont été mesurées sur des nano-sphères de 100 nm de
diamètre (Fluosphere carboxylate-modi�ed microspheres, orange �uorescence 540/560). La
colonne de droite compare les pro�ls et largeurs à mi hauteur (FWHM) des distributions
théoriques et expérimentales. Barre d'échelle : 500 nm
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Figure 1.5 � A] Images des nano-sphères �uorescentes de 100 nm de diamètre observées au
microscope confocal ayant un sténopé de 15 µm. Ces nano-sphères sont observées à l'aide
des faisceaux gaussien de polarisation verticale (A]1 ), Bessel-Gauss d'ordre 0 de polarisation
verticale (A]2 ), Laguerre-Gauss de polarisation azimutale TE01 (A]3 ) et Bessel-Gauss d'ordre
1 de polarisation azimutale (A]4 ). B] Tache focale du faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0 de
polarisation verticale obtenue pour di�érents diamètres de sténopé : 25 µm (B]1 ), 15 µm
(B]2 ) et 10 µm (B]3 ). Longueur d'onde d'excitation 532 nm. Barre d'échelle : 500 nm
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qu'avec un sténopé ayant un diamètre de l'ordre de l'Airy Unit (10 µm), on supprime les e�ets

dus aux lobes secondaires.

1.3.3 Caractérisation de la PSF

Pour caractériser notre système d'imagerie, nous utilisons un échantillon de nano-sphères �uo-

rescentes de 100 nm de diamètre. Ces nano-sphères sont étalées sur une lamelle de verre puis

�xées sur une lame de verre à l'aide du milieu de montage DAKO (ayant un indice de réfrac-

tion de 1.47). Nous observons ensuite cet échantillon avec nos di�érents faisceaux gaussiens

et Bessel-Gauss pour comparer les largeurs à mi-hauteur des deux PSFs. Toutes les mesures

ont été faites sur le microscope confocal présenté à la �g. 1.3 en utilisant un objectif à eau

d'ouverture numérique NA = 1.2.
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Figure 1.6 � Image confocale d'une nano-sphère unique puis d'une moyenne de ≈ 30 acqui-
sitions de nano-sphères pour les deux faisceaux, gaussien et Bessel-Gauss d'ordre 0. Diamètre
du sténopé : 10 µm. Le panneau de droite nous montre les pro�ls normalisés de ces mesures.
La courbe avec la ligne pleine représente la mesure moyennée et les croix les valeurs de la
mesure d'une nano-sphère unique. Barre d'échelle : 500 nm

Nous pouvons voir à la �g. 1.6 l'amélioration sur la largeur à mi-hauteur des nano-sphères

observées lorsque le faisceau Bessel-Gauss est utilisé. La largeur à mi-hauteur mesurée du

faisceau gaussien est de 292 ± 12 nm ≈ 0.55 λ tandis que celle du faisceau Bessel-Gauss est de

207 ± 6 nm ≈ 0.39 λ (ce qui est seulement 2% ± 3% plus large que la largeur théorique de 203

nm de la �g. 1.2). L'amélioration mesurée ici (réduction relative de la largeur à mi-hauteur)

est de ≈ 29% ± 5%.

Nous souhaitons maintenant caractériser la profondeur de champ du faisceau Bessel-Gauss.

Pour cela, nous avons observé l'échantillon de nano-sphères à di�érentes profondeurs pour

imager le faisceau Bessel-Gauss sur sa longue profondeur de champ. Cette observation a été
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faite sur le microscope confocal avec un sténopé de 25 um ≈ 2 AU (Airy Unit). Étant donné que

le sténopé coupe la profondeur de champ total du faisceau Bessel-Gauss, nous avons dû prendre

plusieurs acquisitions du volume en déplaçant légèrement le sténopé pour observer di�érentes

parties (en profondeur, selon l'axe optique) du faisceau Bessel-Gauss. Avec le sténopé, nous ne

pouvons observer que ≈ 4 µm de la profondeur de champ totale du faisceau Bessel-Gauss. Nous

avons donc observé trois volumes à di�érentes profondeurs ce qui nous a permis d'acquérir le

faisceau Bessel-Gauss sur la totalité de sa profondeur de champ, cf. �g. 1.7.
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Figure 1.7 � A] Les trois volumes acquis mesurant chacun une partie du faisceau Bessel-
Gauss sur une nano-sphère de 100 nm de diamètre. Sténopé : 25 µm. Barre d'échelle : 1 µm.
B] Reconstruction du volume total montrant la forme et la profondeur de champ total du
faisceau Bessel-Gauss à partir des trois acquisitions en A].

La �g. 1.7 nous montre trois acquisitions volumétriques (en A) d'une nano-sphère montrant la

forme du faisceau Bessel-Gauss à di�érentes profondeurs ainsi qu'une reconstruction montrant

la profondeur de champ total (en B) combinant ces trois acquisitions. Les trois � zéros �

présents le long de l'axe z dans la reconstruction sont dus au fait que les trois images ont été

acquises avec un sténopé ; pour chaque acquisition l'intensité des plans proches de la limite

dé�nie par le sténopé est fortement réduite.

En utilisant les formules de profondeur de champ présentées en section 3 de [197], nous pouvons

obtenir une valeur approximative de la profondeur de champ du faisceau Bessel-Gauss :

profondeur de champ ≈ 0.5774w

tan(β)
, (1.10)

où λ est la longueur d'onde, w est la largeur du faisceau à l'entrée de l'axicon et β l'angle de

focalisation des ondes planes créées par l'axicon permettant la formation du faisceau Bessel-

Gauss.

Nous avons utilisé un axicon ayant un angle de 2.5 degrés et la lentille après l'axicon possède

une longueur focale de 10 cm. La longueur d'onde est de 532 nm. L'objectif a une ouverture

numérique de NA = 1.2 et la largeur du faisceau à l'entrée de l'axicon est d'environ 1.2 mm.

Dans ces conditions, nous devrions avoir une profondeur de champ de 13 µm.
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D'après la �g. 1.7 nous pouvons voir que la partie supérieure du faisceau Bessel-Gauss a un

pro�l latéral plutôt gaussien, que le faisceau se construit petit à petit en descendant et que

les premiers lobes secondaires apparaissent. Dans la partie centrale, les lobes secondaires sont

parfaitement construits et on obtient bien un faisceau du type Bessel-Gauss. Dans la partie

basse, le défaut de l'axicon et les aberrations commencent à avoir un impact sur la forme

du faisceau. On commence à perdre de la puissance et les lobes secondaires sont de plus en

plus intenses. Du fait de la forme de ce faisceau Bessel-Gauss, nous voulons que notre sténopé

sélectionne seulement la zone centrale où le faisceau Bessel-Gauss est bien formé et de bonne

qualité.

Finalement, nous avons pu mesurer une largeur à mi-hauteur de ≈ 208 nm ± 6 nm ≈ 0.39

λ et une profondeur de champ de ≈ 14 µm ± 0.48 µm ≈ 26 λ. Nous avons donc une largeur

à mi-hauteur expérimentale seulement 2.5% ± 3% supérieure à la valeur la théorique de 203

nm (�g. 1.2) et une profondeur de champ 7% ± 3% plus longue que la valeur théorique de 13

µm (équation (1.10)).

Bien que le faisceau Bessel-Gauss soit non-di�ractant sur une longue distance et qu'il possède

donc une grande profondeur de champ, le sténopé du microscope confocal nous permet de

garder le même sectionnement axial (1 µm ≈ 2 λ lorsqu'un sténopé de 1 AU est utilisé) que

celui obtenu avec un faisceau gaussien. Les pro�ls d'intensité à la �g. 1.8 nous montrent la

largeur axiale des deux PSF ; elle est de 1.1 ± 0.12µm pour le faisceau gaussien et de 1.2 ±
0.12 µm pour le faisceau Bessel-Gauss.
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Figure 1.8 � Vue axiale des PSF mesurées sur les nano-sphères pour les deux faisceaux. A]
Faisceau gaussien de polarisation linéaire verticale. B] Faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0 de
polarisation linéaire verticale. Les images encastrées dans les courbes représentent des vues
axiales de la PSF. Les courbes sont des pro�ls d'intensité le long de la ligne rouge pointillée
sur l'image correspondante. Les croix noires sur les courbes représentent les valeurs des pixels
avant interpolation, en rouge. Taille du pixel selon l'axe x : 24 nm. Taille du pixel selon l'axe
z : 250 nm.
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1.4 Augmentation de résolution en microscopie confocale

Dans cette section, nous mettrons l'accent sur la comparaison de la résolution obtenue en

microscopie confocale utilisant les faisceaux Bessel-Gauss et gaussien. Nous mesurerons cette

résolution sur des échantillons de nano-sphères et sur des échantillons biologiques �xés dont

l'un ayant reçu un marquage pour les microtubules, qui sont des structures biologiques cou-

ramment utilisées pour les mesures de résolution.

1.4.1 Mesures sur des nano-sphères

Nous utilisons ici le même échantillon de nano-sphères que précédemment (nano-sphères �uo-

rescentes de 100 nm de diamètre). La PSF correspondante et le pro�l du faisceau ont été

présentés à la �g. 1.6.
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Figure 1.9 � Image confocale du même champ de nano-sphères observé avec les faisceaux
gaussien (gauche) et Bessel-Gauss (centre). Droite : pro�ls normalisés pris le long des lignes
de couleurs sur les deux images. La ligne noire du panneau de droite met en évidence la mesure
de résolution entre les deux maxima. Diamètre du sténopé : 10 µm. Barre d'échelle : 510 nm.
Les images sont �ltrées avec un �ltre gaussien ayant une largeur à mi-hauteur de 1 pixel.

Nous pouvons voir, à la �g. 1.9, l'augmentation de résolution apportée par le faisceau Bessel-

Gauss. Le panneau central nous montre une résolution de ≈ 207 ± 12 nm ≈ 0.39 λ pour le

faisceau Bessel-Gauss, ce qui est en dessous de la résolution limite prévue par le critère de

Rayleigh, qui est de 1.22 λ
2NA ≈ 270 nm ≈ 0.51 λ, avec λ la longueur d'onde et NA l'ouverture

numérique. L'amélioration relative de la résolution est de ≈ 23%.

1.4.2 Mesures sur des échantillons biologiques

Nous montrons ici l'amélioration de résolution apportée par le faisceau Bessel-Gauss sur un

échantillon montrant des microtubules marqués en �uorescence. Les microtubules, compte

tenu de leur faible diamètre (≈ 25 nm), sont des structures biologiques typiques à observer

pour caractériser la résolution.

Les pro�ls montrés à la �g. 1.10 sont des pro�ls intégrés le long d'une ligne de 5 pixels de large.

Ici aussi nous observons clairement l'amélioration de la résolution entre le faisceau gaussien et

58



0.3 0.6 0.8 1.1 µm
0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

207 nm

TEM00 J0

Microtubules
TEM00

J0

Figure 1.10 � Image confocale du même champ de microtubules marqués par imunohistochi-
mie (Ms anti-acetyleted / tubuline - Dk anti-Ms RRX) et observé avec les faisceaux gaussien
(gauche) et Bessel-Gauss (centre). Droite : pro�ls normalisés pris le long des lignes de cou-
leurs sur les deux images. La ligne noire du panneau de droite met en évidence la mesure de
résolution entre les deux maxima. Diamètre du sténopé : 10 µm. Barre d'échelle : 510 nm. Les
images sont �ltrées avec un �ltre gaussien ayant une largeur à mi-hauteur de 1 pixel.

le faisceau Bessel-Gauss. La résolution mesurée avec le faisceau Bessel-Gauss est de 207 ± 12

nm ≈ 0.39 λ, ce qui est meilleur que la résolution théorique obtenue avec un faisceau gaussien,

qui est de ≈ 270 nm ≈ 0.51 λ. L'amélioration relative de la résolution est de ≈ 23%.

Nous avons également mesuré l'amélioration de résolution due au faisceau Bessel-Gauss sur

un autre échantillon biologique. Pour cet échantillon, nous avons choisi d'utiliser un marqueur

de synapses neuronales. Nous avons donc révélé par immuno�uorescence la protéine gephyrin

qui est un marqueur des synapses inhibitrices dans les neurones, présente sous forme d'amas à

la surface de la membrane cellulaire. Nous montrons une amélioration de la résolution de ces

amas de gephyrin, et par là même, une amélioration de la résolution au niveau des contacts

synaptiques inhibiteurs.

La �g. 1.11 montre que le faisceau Bessel-Gauss résoud plus de sites contenant de la gephyrin

que le faisceau gaussien. Nous obtenons une résolution de ≈ 219 ± 12 nm ≈ 0.41 λ avec le

faisceau Bessel-Gauss, ce qui donne une amélioration relative de la résolution de ≈ 20% par

rapport au faisceau gaussien, qui a une résolution théorique de ≈ 270 nm.

1.5 Procédure d'alignement

1.5.1 Alignement du microscope

En microscopie optique à balayage laser, l'alignement des éléments optiques qui compose

le microscope est critique pour obtenir une image de qualité. En e�et, si le faisceau laser

permettant l'imagerie est mal acheminé jusqu'à l'objectif, l'intensité du signal peut fortement

diminuer, a�ectant le rapport signal à bruit de l'instrument. De plus, la résolution peut en

sou�rir. Pour s'assurer que le faisceau laser reste de bonne qualité sur la totalité du trajet
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Figure 1.11 � Protéine gephyrin détectée à l'aide d'un anticorps monoclonal mAb7a couplé à
la protéine �uorescente Oyster 550 ayant un maximum d'excitation à 551 nm. Images obtenues
avec le faisceau gaussien (gauche) et avec le faisceau Bessel-Gauss (centre). Droite : pro�ls
normalisés pris le long des lignes de couleurs sur les deux images. La ligne noire du panneau de
droite met en évidence la mesure de résolution entre les deux maxima. Diamètre du sténopé :
10 µm. Barre d'échelle : 1 µm. Les images sont �ltrées avec un �ltre gaussien ayant une largeur
à mi-hauteur de 1 pixel.

optique, il est important de dé�nir une méthode pour aligner les éléments optiques et minimiser

ainsi les pertes et aberrations. La méthode que nous utilisons ici consiste à faire passer le

faisceau laser par deux iris centrés sur le chemin optique et à regarder, avec une caméra, les

�gures d'interférences produites lorsque ces iris sont partiellement fermés. La �g. 1.12 montre

en A un schéma simpli�é de l'emplacement placement des deux iris et de la caméra sur le

trajet optique et en B des exemples de ce que l'on observe à la caméra lorsque le faisceau laser

est correctement aligné ou non.

Ces deux iris sont placés après un miroir sur le chemin optique et le miroir est ensuite ajusté

pour aligner le faisceau laser au centre des iris. Une fois le miroir aligné, si des lentilles formant

un des télescopes du microscope sont présentes après ce miroir, elles sont mises en place et

ajustées de manière à garder le faisceau centré sur les iris. Les iris sont ensuite déplacés

pour ajuster le miroir suivant et l'opération est répétée pour tous les miroirs et télescopes du

microscope. Les miroirs galvanométriques ne font pas exception.

L'intérêt de cet alignement est de s'assurer que le faisceau laser arrive bien à 45 degrés sur les

miroirs et qu'il passe bien au centre de chaque lentille.

1.5.2 Alignement du sténopé et de l'axicon

Une fois le faisceau laser d'excitation aligné, il reste à aligner le système de détection. Pour

cela, une des premières étapes est de placer une lame �uorescente sous l'objectif au niveau

de l'échantillon et de l'imager. La �uorescence émise est utilisée comme guide pour placer

le sténopé et sa lentille ainsi que le détecteur (PMT). L'ajustement �n se fait en observant

cette lame de �uorescence et en ajustant la lentille et le sténopé pour maximiser l'intensité et
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Figure 1.12 � A] Schéma simpli�é des outils utilisés lors de l'alignement du faisceau laser entre
deux miroirs. Les deux iris sont placés pour s'assurer de l'alignement du laser. B] Exemples
d'images du faisceau gaussien TEM00 au niveau de la caméra lorsque l'un des deux iris est
fermé et que le faisceau est bien ou mal aligné.

l'uniformité du signal dans le champ de vue (voir �g. 1.13-A). Une fois ce premier ajustement

fait, il faut changer d'échantillon et passer sur un échantillon de nano-sphères pour e�ectuer

un réglage �n de la position du sténopé et de la lentille qui lui est associée. Les nano-sphères

utilisées sont des nano-sphères �uorescentes de 100 nm de diamètre, ce qui est su�samment

petit pour que chaque nano-sphère représente une image du faisceau laser au point focal (le

faisceau laser fait environ 250 nm de diamètre). L'ajustement du sténopé permet de centrer le

faisceau dans le plan (x-y) pour maximiser l'intensité. L'ajustement de la lentille permet de

sélectionner la bonne tranche optique pour avoir un faisceau le plus intense possible avec une

taille minimale.

Il est également bon de véri�er que le groupe lentille, sténopé et détecteur, est correctement

aligné sur l'axe optique en balayant l'échantillon de nano-sphères �uorescentes selon l'axe z

(axe optique). Si un décalage dans le plan (x-y) est visible entre les di�érentes tranches optiques

durant le balayage selon l'axe z, le groupe lentille, sténopé et détecteur, doit être déplacé ou

orienté di�éremment pour corriger ce problème. Bien évidement, après chaque déplacement ou

réorientation, il est nécessaire de réaligner le sténopé. Il est également possible que ce défaut

(décalage dans le plan (x-y) en fonction la tranche optique) soit dû à un mauvais alignement

des miroirs et lentilles acheminant le laser entre le miroir dichroïque et l'objectif. Il est donc

conseillé de véri�er cet alignement avant d'entreprendre un ajustement �n et plus complexe

61



de l'ensemble de détection.
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Figure 1.13 � A] Procédure d'alignement du sténopé. Une cible est placée à la place de
l'objectif pour centrer le faisceau laser. L'objectif est remis et une lame �uorescente est imagée
sous l'objectif et on maximise l'intensité en déplaçant le sténopé. Un ajustement �n est ensuite
e�ectué sur un échantillon de nano-sphères. B] Exemples d'images de la lame de �uorescence
ainsi que des nano-sphères �uorescentes utilisées durant la procédure d'alignement. C] Pour
aligner l'axicon, la cible est d'abord placée et centrée à la place de l'objectif. L'axicon et la
lentille sont ensuite placés et alignés en fonction de leur e�et et ré�exion sur le chemin optique
(centrée sur un iris). La lentille est utilisée ensuite pour centrer �nement l'anneau formé par
l'axicon sur la cible. Le sténopé est aligné en observant un échantillon de nano-sphères ; les
lobes secondaires ne doivent plus apparaître. D] Exemple d'images de nano-sphères observées
avec le faisceau Bessel-Gauss lorsque le sténopé est bien ou mal aligné.

Pour obtenir un faisceau Bessel-Gauss, il faut rajouter l'axicon et sa lentille adjointe dans le

chemin optique, avant le miroir dichroïque permettant la séparation entre le laser d'excitation

et la �uorescence d'émission. Pour aligner ces éléments optiques correctement, il faut d'abord

centrer une cible sur le faisceau laser au niveau de l'échantillon en ayant auparavant retiré

l'objectif. Une fois la cible placée, on place l'axicon et la lentille de manière à avoir un an-

neau de lumière symétrique et centré sur la cible (voir �g. 1.13-C ). L'anneau de lumière est

bien symétrique (symétrie radiale) lorsque l'axicon est bien centré sur le faisceau incident et

l'anneau est centré sur la cible lorsque la lentille est correctement positionnée. Il est ensuite

nécessaire de reprendre la procédure permettant d'aligner le sténopé en observant d'abord la

lame �uorescente et ensuite les nano-sphères �uorescentes. Attention cependant à la longueur

du faisceau Bessel-Gauss, i.e. sa profondeur de champ, qui rend di�cile l'obtention de la bonne

section optique avec la lame �uorescente. La majorité de l'alignement se fait sur l'échantillon

de nano-sphères �uorescentes.

Il est également nécessaire de véri�er si le faisceau Bessel-Gauss est bien droit dans l'échan-

tillon. Pour cela, il faut balayer l'échantillon de nano-sphères �uorescentes selon l'axe z et cor-

62



riger tout décalage dans le plan x-y en ajustant �nement la lentille positionnée après l'axicon.

Comme l'ensemble lentille, sténopé et détecteur a déjà été aligné sur l'axe optique précédem-

ment avec le faisceau gaussien classique, c'est donc le groupement lentille axicon qu'il faut

ajuster. Cependant, le sténopé doit tout de même être �nement réajusté à chaque ajustement

de la lentille pour véri�er si le faisceau Bessel-Gauss est bien droit selon l'axe optique (axe z).

La �g. 1.13-D compare deux exemples d'alignement du sténopé, l'un correct et l'autre non

puisqu'on y voit encore les lobes secondaires du faisceau Bessel-Gauss.

1.6 Applications et contraintes

1.6.1 Augmentation de résolution pour une meilleure colocalisation entre

deux marqueurs proches

Un des dé�s les plus importants en microscopie confocale est la capacité à distinguer di�érentes

structures présentes dans les cellules et organelles. La plupart de ces structures sont plus petites

que le faisceau laser utilisé en microscopie confocale et ne peuvent donc pas être résolues. Pour

mesurer l'impact de l'amélioration de la résolution nous avons utilisé deux marqueurs di�érents

pour localiser deux structures, chacune d'un côté di�érent des synapses neuronales. Nous avons

choisi cette étude car ces structures sont bel et bien séparées mais su�samment proches pour

que leur discernement devienne problématique. En e�et, les sites pré- et post-synaptiques sont

séparés par un espace extra-cellulaire appelé la fente synaptique qui est large de ≈ 20-50 nm,

rendant leur distinction di�cile avec une résolution de 270 nm.

Nous avons décidé ici de détecter les structures pré- et post-synaptiques en marquant deux dif-

férentes protéines. La première protéine d'intérêt est localisée dans la zone pré-synaptique et est

appelée Glutamic Acid Decarboxylase (GAD). Cette protéine est une enzyme qui transforme

le glutamate en GABA rendant la synapse inhibitrice. La seconde protéine est la gephyrin,

qui est une protéine d'attache des récepteurs GABAA du côté post-synaptique des synapses

inhibitrices. Pour analyser les images et avoir une estimation de la présence au même endroit

des deux protéines, nous utilisons un algorithme d'analyse statistique de colocalisation [198].

Le problème principal avec ces deux protéines est que l'analyse des images révèle un certain

degré de colocalisation entre elles, indiquant qu'elles sont interprétées comme étant dans la

même zone, alors qu'elles sont physiquement séparées par la fente synaptique. Une raison à ce

problème est le manque de résolution.

La �g. 1.11 montre que nous pouvons résoudre plus de sites post-synaptiques en utilisant les

faisceaux Bessel-Gauss. Nous voulons maintenant véri�er que l'augmentation de résolution

due au faisceau Bessel-Gauss sur les marqueurs pré- et post-synaptiques (GAD vs. gephyrin)

nous permet de réduire la détection de faux positifs en colocalisation. La �g. 1.14 nous montre

une comparaison de l'analyse de colocalisation entre les marqueurs gephyrin et GAD d'images
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de neurones prises avec les faisceaux gaussien et Bessel-Gauss (�g. 1.14-A).

L'outil d'analyse utilise la résolution et le rapport signal à bruit des images pour créer un

masque binaire de chaque protéine. Les masques représentent la zone où l'algorithme a détecté

la présence de la protéine d'intérêt. L'algorithme calcule ensuite la superposition des deux

masques représentant les deux protéines et utilise la surface de chaque masque pour normaliser

les résultats de superposition. Cette superposition est ensuite comparée à la superposition

théorique espérée entre deux masques de même surface répartis aléatoirement. La valeur �nale

donnée par cet algorithme, qui permet d'estimer la colocalisation, est appelée l'indice. L'indice

est calculé en prenant la di�érence entre la valeur de la surface de superposition des masques

et celle de la superposition des deux masques de taille identique répartis aléatoirement. Cet

indice est normalisé en pourcentage de superposition ; plus l'indice est petit, moins il y a de

colocalisation.
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Figure 1.14 � A] Deux images du même champ prises en microscopie confocale avec les
faisceaux gaussien et Bessel-Gauss ainsi que quelques zones agrandies avec leurs masques
associés (la création des masques est une étape de l'analyse [198]). Le contraste des images a
été ajusté pour une meilleure visibilité mais les données brutes ont été utilisées pour l'analyse.
B]-C] Comparaison de l'indice (Index sur les graphiques) obtenu pour les acquisitions avec
faisceaux gaussien et Bessel-Gauss du même champ. Un indice plus petit correspond à une
plus faible colocalisation. Les indices ont été comparés avec un t-test jumelé.
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La �g. 1.14-A nous montre quelques exemples de l'amélioration de résolution obtenue grâce au

faisceau Bessel-Gauss : la superposition entre les deux masques est plus faible avec le faisceau

Bessel-Gauss. Les �g. 1.14-B et 1.14-C comparent les indices obtenus avec l'analyse des images

prises avec les faisceaux gaussien et Bessel-Gauss. Pour les deux protéines, gephyrin en B avec

p<0.0001 et GAD en C avec p<0.0027, l'indice obtenu en utilisant le faisceau Bessel-Gauss

est signi�cativement plus petit que celui obtenu en utilisant le faisceau gaussien. Le seuil de

signi�cativité utilisé est α = 0.05. Cet indice est plus petit de ≈ 30 ± 5 %, ce qui est cohérent

avec la réduction de la largeur à mi-hauteur du faisceau de ≈ 20 %, ce qui réduirait la surface

du faisceau de ≈ 36 %, l'indice étant calculé à partir de surfaces. Ces résultats montrent qu'une

amélioration de 20 % en résolution avec les faisceaux Bessel-Gauss permet une amélioration

encore plus grande en ce qui concerne l'analyse de colocalisation sur ces images.

1.6.2 B-SLAM

Dans cette section nous allons appliquer les faisceaux Bessel-Gauss à une technique d'aug-

mentation de résolution basée sur di�érentes formes de faisceaux en microscopie confocale :

la microscopie SLAM (section 0.2.8). Nous avons sélectionné cette technique car les faisceaux

Bessel-Gauss sont compatibles avec les formes de faisceaux nécessaires pour le fonctionnement

de cette technique. Nous remplacerons ici le mode gaussien de polarisation verticale TEM00

par un mode Bessel-Gauss d'ordre 0 de polarisation verticale et le mode Laguerre-Gauss de

polarisation azimutale TE01 par un faisceau Bessel-Gauss d'ordre 1 de polarisation azimutale.

Les deux faisceaux Bessel-Gauss étant plus petits que les deux autres faisceaux utilisés norma-

lement, à savoir TEM00 et TE01, leur utilisation en microscopie confocale permet d'augmenter

l'e�cacité de la technique SLAM et d'augmenter encore plus la résolution des images. Nous

gardons ici le même sténopé de 10 µm pour toutes les images, ce qui permet de couper les

lobes secondaires des faisceaux Bessel-Gauss et de garder la même profondeur de champ.

Comparaison entre la microscopie SLAM et B-SLAM sur un échantillon de nano-

sphères

En regardant les images et pro�ls à la �g. 1.15, nous voyons que la méthode B-SLAM

permet d'obtenir une meilleure résolution que la méthode SLAM classique. La méthode B-

SLAM arrive clairement à résoudre deux nano-sphères collées qui n'étaient pas distinguées par

la méthode SLAM. Nous mesurons une résolution de ≈ 106 ± 12 nm.

Comparaison entre la microscopie SLAM et B-SLAM sur un échantillon biolo-

giques �xé

Nous allons tester ici l'amélioration apportée par la méthode B-SLAM sur des échantillons

�xés avec un marquage pour les microtubules. Les pro�ls montrés à la �g. 1.16 sont des pro�ls

intégrés sur une ligne de 10 pixels de large. Nous pouvons, sur cette image, distinguer plus de

détails avec la méthode B-SLAM qu'avec la technique SLAM seule.
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Figure 1.15 � La méthode SLAM est appliquée à des images de nano-sphères en utilisant les
faisceaux classiques en A] (avec g = 0.9) et les faisceaux Bessel-Gauss en B] (avec g = 1.0).
Gauche : images confocales (avec faisceaux gaussien et Bessel-Gauss). Centre : images SLAM
et B-SLAM. Droite : pro�ls normalisés pris le long des lignes de couleurs sur les images. La
ligne noire sur le pro�l B-SLAM en B] met en évidence la mesure de résolution entre les deux
maximas. Diamètre du sténopé : 10 µm. Barre d'échelle : 300 nm.

Nous avons montré ici que la méthode proposée utilisant les faisceaux Bessel-Gauss peut être

combinée avec la méthode SLAM pour en augmenter l'amélioration de résolution obtenue.

1.6.3 Caractérisation du photoblanchiment

Pour comparer clairement la microscopie confocale avec les faisceaux Bessel-Gauss à la micro-

scopie confocale à faisceau gaussien classique, nous avons étudié l'e�et de photoblanchiment

lié à chacun des deux faisceaux. Pour mesurer ce photoblanchiment nous illuminons de façon

continue une zone dans un échantillon de culture cellulaire, avec un marquage des microtu-

bules, pendant une période de 10 minutes. Pendant ce temps, nous prenons à chaque minute

des images de la zone illuminée et d'une zone élargie autour qui n'a pas reçu l'illumination

continue. Pour chaque acquisition nous calculons le ratio des intensités entre la zone illuminée

et la zone non illuminée ; ces ratios sont ensuite normalisés. Nous répétons ensuite le processus

sur une gamme de puissances laser di�érentes ; la puissance est mesurée à l'entrée de l'objectif

du microscope confocal. Le processus total est répété une seconde puis une troisième fois et

ensuite les résultats sont moyennés.
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Figure 1.16 � La méthode SLAM est appliquée à des images de microtubules prises avec
les faisceaux classiques en A] (avec g = 0.8) et Bessel-Gauss en B]( avec g = 1.0). Gauche :
images confocales (avec faisceaux gaussien et Bessel-Gauss). Centre : images SLAM et B-
SLAM. Droite : pro�ls normalisés pris le long des lignes de couleurs sur les images. Diamètre
du sténopé : 10 µm. Barre d'échelle : 1 µm.

Le graphique à la �g. 1.17 représente l'évolution du ratio d'intensité sur une période de 10

minutes d'illumination continue. Les lignes pleines sont les courbes abtenues avec le faisceau

gaussien TEM00 et les lignes en pointillés celles compilées avec le faisceau Bessel-Gauss d'ordre

0. Chaque couleur représente une puissance équivalente entre les deux faisceaux. D'après ce

graphique, on conclut que pour une puissance laser donnée, l'illumination avec le faisceau

Bessel-Gauss résulte en un photoblanchiment moins important que l'illumination avec le fais-

ceau gaussien. Cependant, pour obtenir une image de qualité identique (en terme de ratio

signal à bruit : SNR), le faisceau Bessel-Gauss requiert plus de puissance que le faisceau gaus-

sien. Ceci est dû à la perte de puissance dans les lobes secondaires du faisceau Bessel-Gauss

ainsi qu'à sa profondeur de champ étendue.

Pour estimer le rapport signal à bruit nous avons �ltré chaque image avec un �ltre gaussien

(largeur à mi-hauteur de 1 pixel) et comparé l'image �ltrée avec l'image originale. Nous avons

considéré la di�érence entre les deux images comme étant le bruit. Nous avons ensuite utilisé
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Figure 1.17 � Ratio d'intensité normalisé mesurant le photoblanchiment avec le faisceau
gaussien TEM00 (lignes pleines) et le faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0 (lignes pointillées) pour
trois di�érentes puissances d'entrée mesurées à l'objectif. L'image encadrée montre un exemple
du champ observé pour les mesures de photoblanchiment. La zone noire est la zone qui a été
illuminée pendant 10 minutes (qui est complètement photoblanchie dans ce cas) et le pourtour
est utilisé comme référence (puisqu'il n'a reçu aucune illumination durant ces 10 minutes).
Taille de l'image encastrée : 250 µm * 250 µm.

la dé�nition du rapport signal à bruit donnée en [199] qui est :

SNRrms =

 ΣM−1
x=0 ΣN−1

y=0 f̂ (x, y)2

ΣM−1
x=0 ΣN−1

x=0

[
f̂ (x, y)− f (x, y)

]2


1
2

(1.11)

SNRrms dB = 10 log10 (SNRrms) (1.12)

où SNRrms désigne le rapport signal à bruit de moyenne quadratique pondérée (root mean

square SNR), M et N sont les dimensions de l'image bruitée f̂ (x, y). Dans notre cas, l'image

réelle f (x, y) est impossible à obtenir. Nous avons donc considéré l'image �ltrée comme une

bonne estimation et l'avons utilisée à la place. x et y représentent les indices selon les deux

dimensions de l'image.

Les acquisitions avec une puissance de 6 µW pour le faisceau gaussien ont un SNRrms de 8

dB, ce qui est comparable aux acquisitions ayant une puissance de 14 µW pour le faisceau

Bessel-Gauss qui ont un SNRrms de 7.3 dB. La di�érence en SNRrms est de 0.7 dB, ce qui

veut dire que l'image Bessel-Gauss prise avec une puissance de 14 µW est ≈ 17 % plus bruitée

que l'image gaussienne prise avec une puissance de 6 µW. En conclusion, si nous réglons la

puissance laser pour le faisceau Bessel-Gauss de manière à ce que l'e�et de photo-blanchiment

soit identique à celui obtenu avec le faisceau gaussien, nous aurons une image ≈ 17 % plus

bruitée.
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1.7 Discussion

Dans cette étude nous avons pu prendre avantage du fait que la tache de di�raction d'un

faisceau Bessel-Gauss demeure plus petite que celle d'un faisceau gaussien pour augmenter la

résolution en microscopie confocale. Il est aussi avantageux d'utiliser les faisceaux Bessel-Gauss

car leur largeur est constante sur la totalité de la profondeur de champ alors que les faisceaux

gaussiens divergent en cône même sur 1 µm de profondeur de champ donné par un sténopé avec

1 AU de diamètre. De plus, les faisceaux Bessel-Gauss sont naturellement plus résistants à la

di�usion grâce à leur propriété d'auto-reconstruction ; ils peuvent donc être utilisés pour faire

de l'imagerie plus profonde que la microscopie confocale à faisceau gaussien. Les e�ets d'un

sténopé de faible diamètre ont été étudiés sur des faisceaux Laguerre-Gauss d'ordre élevé de

polarisation radiale dans [184] mais les essais expérimentaux précédents montraient des résidus

de lobes secondaires [182,183] dégradant l'image. Une fente horizontale a également été utilisée

pour éliminer la �uorescence de fond en imagerie par feuille de lumière [200]. En utilisant

les faisceaux Bessel-Gauss en microscopie confocale avec un sténopé su�samment petit, nous

avons pu mesurer une amélioration de la résolution de≈ 20% sur di�érents types d'échantillons,

con�rmant ainsi l'e�cacité des faisceaux Bessel-Gauss comme une alternative aux faisceaux

gaussiens en microscopie confocale. L'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss pour l'étude de

colocalisation donne une amélioration au-delà de l'augmentation linéaire de la résolution.

Notre méthode a l'avantage de pouvoir être utilisée pour créer des faisceaux Bessel-Gauss

d'ordres di�érents. Cette propriété nous a permis d'augmenter la résolution de la microscopie

SLAM jusqu'à ≈ 105 nm. La microscopie SLAM n'est pas limitée aux modalités de �uores-

cence mais peut être utilisée avec tous les types de microscopie à balayage laser. Il en est de

même pour l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss. Une équipe a récemment utilisé les fais-

ceaux Bessel-Gauss en microscopie CARS (Coherent Anti-stokes Raman Scattering) pour en

augmenter la résolution [201] ; puisque les microscopies CARS et deux photons sont compa-

tibles avec la méthode SLAM ( [107,109]), l'utilisation de faisceaux Bessel-Gauss permettrait

d'améliorer la résolution de ces modalités.

Le facteur d'augmentation de la résolution mesuré est de ≈ 1.3 pour la microscopie confocale

à faisceaux Bessel-Gauss et de ≈ 2.5 pour la microscopie B-SLAM, en comparaison avec la

résolution théorique de la microscopie confocale classique (à faisceaux gaussiens). La méthode

proposée ne permet pas d'obtenir des résolutions comparables aux microscopies STED (STimu-

lated Emission Depletion [38]), STORM (STochastic Optical Reconstruction Microscopy [96])

ou PALM (Photo Activated Localization Microscopy [97]) ; cependant son design est su�-

samment simple pour pouvoir être intégré dans un microscope commercial. La microscopie

STED nécessite des lasers pulsés de haute puissance, ce qui rend le système de microscopie

plus complexe qu'un système de microscopie confocale. Les microscopies STORM et PALM

sont incompatibles avec l'imagerie dans des tissus profonds et sont lentes car une multitude

d'images est nécessaire. De plus, la méthode proposée ici dépend uniquement du changement
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de faisceaux laser ; elle ne nécessite pas de marquage �uorescent spéci�que comme pour les

microscopies du type STED, STORM et PALM. La plus grande limitation de la méthode

SLAM (la création de valeurs négatives après la soustraction) est mentionnée dans [202] et

une tentative de correction y est proposée.

À cause de la présence de lobes secondaires dans les faisceaux Bessel-Gauss, une partie de la

puissance est perdue. Pour garder la même qualité d'image (rapport signal à bruit) qu'avec les

faisceaux gaussiens, la puissance laser doit être augmentée pour générer une densité d'énergie

similaire dans le lobe central. Cependant, les pertes de puissance liées aux lobes secondaires et

à l'élongation du faisceau ne sont pas su�samment importantes pour nécessiter des lasers de

haute puissance. Les acquisitions faites avec les faisceaux gaussiens nécessitent entre 2 et 20

µW selon l'échantillon ; les observations correspondantes faites avec les faisceaux Bessel-Gauss

nécessitent entre 5 et 50 µW. Toutes les mesures de puissance ont été prises à l'entrée de

l'objectif. Une autre solution au problème lié aux lobes secondaires serait d'utiliser l'e�et deux

photons. Dans ce cas, l'excitation des lobes secondaires est grandement réduite et l'image est

obtenue avec une profondeur de champ augmentée [174, 176] (dans le cas où aucun sténopé

est utilisé).

Un aspect important de l'intégration expérimentale des faisceaux Bessel-Gauss est l'utilisation

d'un iris juste avant l'axicon pour ajuster la largeur du faisceau d'entrée. Cette largeur a

une incidence sur la profondeur de champ du faisceau Bessel-Gauss. Réduire la largeur de

ce faisceau incident réduit la profondeur de champ du faisceau Bessel-Gauss sans a�ecter

sa largeur, et donc sans en a�ecter la résolution (jusqu'à une certaine limite, où le faisceau

redevient gaussien). Il est donc bon de réduire au minimum cette largeur incidente, soit avec

une paire de lentilles, soit avec un iris. De plus, la réduction au minimum de la profondeur de

champ réduirait l'illumination de l'échantillon, ce qui limiterait le photoblanchiment.

La méthode proposée permet l'augmentation de la résolution de la microscopie confocale de ≈
20% en ajoutant seulement quelques éléments optiques sur le chemin optique. Cette méthode

utilise uniquement un changement de faisceaux laser et ne dépend donc pas des propriétés

de �uorophores spéci�ques ni ne nécessite plusieurs acquisitions (excepté pour B-SLAM qui

ne nécessite seulement que deux images). La méthode utilisée est su�samment �exible pour

nous permettre de créer des faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 1 avec un faisceau incident de

polarisation azimutale. De plus, la conception utilisée ici avec l'axicon peut être adaptée sur

un système commercial de microscopie confocale / deux photons [175].
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Chapitre 2

Augmentation de résolution par

déconvolution à l'aide de modes laser

structurés : D-SLAM

Notre objectif est d'utiliser di�érents modes laser, ayant des contenus fréquentiels di�érents,

pour aider le processus de déconvolution. Une PSF ayant un contenu élevé de haute fré-

quences apportera plus d'informations à la déconvolution pour retrouver le contenu en hautes

fréquences de l'image qu'une PSF avec un contenu en hautes fréquences plus faible. De plus,

en utilisant deux di�érentes PSF provenant de l'utilisation de deux modes laser di�érents et

ayant des contenus fréquentiels complémentaires, il est possible de faciliter la déconvolution.

Les deux modes laser que nous utiliserons sont les modes lasers utilisés pour la méthode SLAM.

2.1 Impact de la PSF sur le procédé de déconvolution

Dans cette section, nous allons montrer, en utilisant un simple �ltre déconvolutif, qu'une MTF

(Modulation Transfer Function, qui est la transformée de Fourier de la PSF) avec un contenu

fréquentiel élevé aide à retrouver plus de contenu en hautes fréquences dans l'image. Nous

proposons d'utiliser le mode laser TE01 en forme de beigne, qui a une MTF ayant un contenu

fréquentiel plus élevé que celle du mode fondamental TEM00. Cependant, la MTF du mode

TE01 manque de contenu en moyenne fréquences. Nous garderons donc le mode TEM00 et

utiliserons les deux images prises avec les deux modes laser, et donc les deux MTF, pour la

déconvolution.

La �g. 2.1 montre les deux MTF des faisceaux gaussien TEM00 polarisé verticalement (en

A) et TE01 polarisé azimutalement (en B) ainsi que la superposition des deux (en C ) pour

faciliter la comparaison. Nous pouvons facilement voir d'après ces images que la MTF du

faisceau TE01 a un contenu fréquentiel plus élevé que celle du faisceau TEM00. Ce que nous
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montrons ici est l'impact du contenu fréquentiel d'une MTF sur le résultat de la déconvolution.

Une MTF ayant un contenu fréquentiel plus élevé, permettra de retrouver plus de hautes

fréquences normalement dominées par le bruit dans l'image et permettrait ainsi d'obtenir

ainsi une meilleure résolution. On remarque cependant un manque de fréquences moyennes

dans la MTF du faisceau TE01 ; c'est pourquoi nous proposons d'utiliser dans la déconvolution

deux images prises avec les deux MTF présentées (TEM00 et TE01) en même temps.

B C

-3 -1

Spatial frequency (10 nm )

0 0 050 50 5050 50 50

A

-3 -1

Spatial frequency (10 nm )
-3 -1

Spatial frequency (10 nm )

Figure 2.1 � Modules des MTF pour les faisceaux TEM00 en A] et TE01 en B] ainsi que la
superposition des deux en C]. En C] la MTF du faisceau TEM00 est en rouge et la MTF du
faisceau TE01 est en vert. Le centre de chaque image correspond à la fréquence spatiale nulle
et la fréquence augmente radialement.

La �g. 2.2 montre les deux images simulées, utilisées pour démontrer les bases de la méthode.

Les deux PSF utilisées sont celle présentées à la �g. 0.23 et leur MTF correspondantes sont

présentées à la �g. 2.1. Pour la simulation, nous avons placé quatre séries de quatre objets

ponctuels, disposés en rectangle sur l'image. L'espacement vertical entre les points est de

20 pixels (200 nm) sur la première ligne et de 30 pixels (300 nm) sur la deuxième ligne.

L'espacement horizontal entre les points est de 20 pixels (200 nm) sur la première colonne

et de 30 pixels (300 nm) sur la deuxième colonne. Chaque image est ensuite convoluée avec

la PSF correspondante (des modes TEM00 ou TE01). Du bruit est ajouté aux images après

convolution pour simuler une situation plus réaliste.

2.1.1 Pré-étude avec le �ltre de Wiener

Nous allons maintenant tester l'e�et de ces deux MTF aux contenus di�érents avec un �ltre

déconvolutif simple : le �ltre de Wiener [203]. Le �ltre de Wiener (éq. (2.1)) est un �ltre

linéaire minimisant l'erreur quadratique de la reconstruction. L'image �ltrée est obtenue en

multipliant le �ltre de Wiener, exprimé dans l'espace de Fourier, par la transformée de Fourier

de l'image (ŷu) : x̂Wiener
u = f̂Wiener

u · ŷu puis en prenant la transformée de Fourier inverse du

résultat x̂Wiener
u . L'accent circon�exeˆest utilisé pour représenter la transformée de Fourier du

terme sur lequel il est placé (f̂ représente la transformée de Fourier de f).

fWiener = argmin
fWiener

E{||xWiener − xTrue||2}, (2.1)
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A BTEM00 image TE01 image

Figure 2.2 � Images confocales simulées obtenues par convolution entre des objets ponctuels
(d'une taille de 1 pixel) et la PSF correspondante. A] Image obtenue avec le faisceau gaussien
polarisé verticalement TEM00. B] Image obtenue avec le faisceau TE01 polarisé azimutalement.
Taille du pixel pour la simulation : 10 nm. Barre d'échelle : 500 nm.

fWiener = argmin
fWiener

E{||f̂Wiener
u · ŷu − xTrue||2}, (2.2)

avec E{} l'espérance mathématique, xTrue l'objet réel (image parfaite) et xWiener l'image �ltrée

par le �ltre de Wiener. Le terme ||xWiener − xTrue||2 dé�nit l'erreur quadratique que le �ltre

minimise. La notation

argmin
f

ϕ (f) (2.3)

est une notation standard qui désigne l'élément f qui minimise l'expression ϕ(f).

Pour un bruit centré et non corrélé et en considérant que les images naturelles suivent une loi

de puissance (α||u||β), l'expression du �ltre dans l'espace de Fourier est ( [204]) :

f̂Wiener
u =

ĥ∗u

|ĥu|2 + α||u||β
; (2.4)

ĥ est la MTF de l'acquisition (image) correspondante (mode TEM00 ou TE01), u la compo-

sante fréquentielle, α et β des paramètres. Dans nos tests, β est mis à 2 pour avoir une loi

quadratique, qui correspond au type de loi qui représente au mieux les images naturelles. α

est ajusté manuellement pour obtenir l'image la plus juste possible.

Les �g. 2.3-A et 2.3-B montrent les résultats de la déconvolution par �ltre de Wiener sur deux

images acquises avec deux PSF di�érentes : celle du mode TEM00 en A et celle du mode TE01

en B. En comparant les images, à la �g. 2.3-A et 2.3-B, on observe que l'image ayant été prise

avec le faisceau TE01 produit un résultat de meilleure résolution que celle prise avec le faisceau

TEM00. Les e�ets d'anneaux autour des structures sont dus à des artéfacts que le �ltre de

Wiener est connu pour créer. Ils sont cependant plus importants dans l'image prise avec les

faisceaux TE01 car sa MTF manque de contenu en moyennes fréquences par rapport à la MTF
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du faisceau TEM00. C'est pour réduire cet artéfact d'anneaux que nous suggérons d'utiliser les

deux images et MTF simultanément pour la déconvolution. Cependant cette combinaison ne

peut être faite simplement avec le �ltre de Wiener ; nous utiliserons une autre méthode plus

adaptée en section 2.2.3 pour démontrer cet e�et.

A B C
TEM00 TE01

0.5 1 1.5 2
0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

μm

TEM00

TE01

Figure 2.3 � Résultats de la déconvolution par �ltre de Wiener sur l'image prise avec le mode
TEM00 en A] et le mode TE01 en B]. En C] sont représentés les pro�ls pris le long des lignes
de couleur sur les images en A (tracée en bleu) et B (tracée en rouge). Barre d'échelle : 500
nm

La �g. 2.4-A montre en vert les composantes fréquentielles de l'image �ltrée acquise avec le

mode TEM00. Les composantes fréquentielles présentes uniquement dans l'image �ltrée acquise

avec le mode TE01 sont en rouge (elle ne sont pas présentes dans l'image �ltrée acquise avec

le mode TEM00). Ces composantes sont des composantes de plus haute fréquence que celles

en vert ; elles contiennent donc plus d'informations de haute résolution. La �g. 2.4-B montre

les composantes fréquentielles totales des deux images �ltrées, celles du mode TEM00 en vert

et celle du mode TE01 en rouge. La superposition des deux en B montre une bande purement

verte dans les moyennes fréquences ; cela justi�e notre objectif d'utiliser les deux images.

Pour conclure, dans cette section nous avons démontré qu'en faisant varier la forme du faisceau

laser dans le microscope à balayage laser, nous pouvons aider un algorithme de déconvolution

à retrouver plus de contenu de hautes fréquences. Nous obtenons ainsi une image déconvoluée

avec une meilleure résolution qu'en déconvoluant simplement l'image prise avec le faisceau

classique. Dans la section suivante, nous démontrons plus amplement cet e�et en utilisant un

algorithme de déconvolution itératif permettant de pallier le problème des artéfacts dus au

�ltre de Wiener.

2.2 Solution Maximum a posteriori (MAP)

Nous choisissons ici d'utiliser une méthode de déconvolution basée sur l'expression du Maxi-

mum a posteriori car sa généralisation aux cas multi-images et multi-PSF a déjà été démontrée

et est simple à mettre en ÷uvre [122]. La méthode utilisée ici est dérivée de la solution au sens

du maximum de vraisemblance ( [120]). La solution maximum de vraisemblance (ML : maxi-

mum likelihood) est obtenue en maximisant le terme de vraisemblance des données. Cette
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Figure 2.4 � A] En rouge sont a�chées les composantes fréquencielles présentes dans l'image
�ltrée prise avec le mode TE01 et non présentes dans l'image �ltrée prise avec le mode TEM00,
représentées en vert. B] Contenu fréquentiel total (module des MTF) des deux images �l-
trées prises par le mode TE01 en rouge et le mode TEM00 en vert. Le jaune représente la
superposition des deux couleurs.

solution a besoin d'être ensuite modi�ée pour pouvoir prendre en compte le bruit dans le

signal (image) : un terme de régularisation (aussi appelé a priori) est ajouté au terme de

vraisemblance. En ajoutant ce terme de régularisation et en considérant les variables comme

des densités de probabilité, on a changé la solution en une solution dite du maximum a poste-

riori. Les densités de probabilité sont considérées comme suivant des �uctuations gaussiennes.

Nous présentons ici une application de cette méthode au problème de déconvolution. Pour une

démonstration plus complète et détaillée de la méthode se référer à [120] et [205].

Dans notre étude nous avons considéré les PSF comme invariantes dans notre champ de vue

et nous avons restreint les images à des images en deux dimensions (le sténopé du microscope

confocal nous donne un bon sectionnement optique et donc une profondeur de champ très

faible).

En suivant cette méthodologie nous trouvons que la solution de la déconvolution est l'image

optimale x qui minimise la fonction-coût suivante :

φMAP(x) = φML(x) + φprio(x), (2.5)

avec

φML (x) = (H · x− y)T ·W · (H · x− y) (2.6)

étant la solution au sens du maximum de vraisemblance, H l'opérateur de convolution par la

PSF, x la solution (image déconvoluée) et y l'image observée. T est l'opérateur de transposition

et W une matrice de poids représentant l'inverse de la matrice de covariance du bruit. Cette

matrice est aussi appelée matrice de variance-covariance. Ses éléments diagonaux sont les

variances et les éléments (i,j) sont les covariances entre les positions i et j. En considérant
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un bruit gaussien non corrélé, cette matrice devient diagonale (seulement les variances sont

calculées). Cette matrice est aussi utilisée pour inclure d'autres types d'information sur l'image

mesurée, comme un pixel mort sur un détecteur qui sera représenté par un bruit de variance

in�nie et donc un zéro dans la matrice W. Dans notre étude nous l'avons utilisée pour prendre

en compte les bords de l'image proprement, en faisant décroître les valeurs de W jusqu'à 0

lorsque l'on se trouve proche des bords de l'image (sur 10 à 20 pixels).

Cette méthode nous laisse une grande liberté quant au choix du terme de régularisation

φprio (x). Ce terme de régularisation est utilisé pour introduire di�érentes sortes de connais-

sances � a priori � pour aider la déconvolution. De manière générale les termes d'� a priori �

sont utilisés pour contrer l'ampli�cation du bruit due à la déconvolution ainsi que pour impo-

ser des contraintes comme la positivité au résultat. Nous allons maintenant présenter deux de

ces termes de régularisation qui sont dédiés à contrer l'ampli�cation du bruit.

2.2.1 Régularisation Tikhonov (régularisation quadratique)

La régularisation Tikhonov [206] est une régularisation classique de lissage qui permet une

déconvolution rapide et est écrite pour les images en deux dimensions :

φprio (x) = µ||D · x||, (2.7)

φprio (x) = µΣi,j [xi+1,j − xi,j ]2 + µΣi,j [xi,j+1 − xi,j ]2 , (2.8)

où D est l'opérateur des di�érences �nies, i et j sont les indices des pixels et µ le paramètre de

régularisation. Ce paramètre permet de donner un poids au lissage e�ectué par la régularisation

et détermine ainsi la force du lissage appliqué à l'image pour contrer l'ampli�cation du bruit.

Si ce paramètre est trop élevé, le lissage empêche une déconvolution correcte et s'il est trop

bas, des artéfacts dus à l'ampli�cation du bruit apparaissent.

Pour trouver l'unique x minimum de cette fonction quadratique, pour une valeur de µ donnée,

il su�t de résoudre :

∆φMAP (x) = 0 (2.9)

HT ·W ·H · x+ µDT ·D · x = HT ·W · y (2.10)

A cause de la matrice de poids W, il n'y a pas de solution analytique. L'utilisation d'un

algorithme d'optimisation itératif est nécessaire pour trouver le minimum. Nous avons choisi

d'utiliser l'algorithme des gradients conjugués qui permet de résoudre les équations du type

A ·x = b, où x est l'inconnue. Pour plus de détails sur les gradients conjugués voir [207]. Dans

notre cas nous avons A = HT ·W ·H + µDT ·D et b = HT ·W · y.

Les régularisations quadratiques, telles que la régularisation Tikhonov, sont facilement dif-

férentiables mais ne sont pas très robustes face aux images très bruitées. De plus, elles ont
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tendance à sur-lisser les images contenant des changements abrupts d'intensité (de manière

très similaire au �ltre de Wiener).

2.2.2 Régularisation à préservation de bords (régularisation

non-quadratique)

Les régularisations à préservation de bords sont des régularisations qui sont plus robustes face

au bruit et qui permettent, comme leur nom l'indique, de mieux conserver les changements

abrupts d'intensité. Les plus utilisées sont les régularisations du type L2-L1 (quadratique-

linéaire). Ces dernières se comportent comme des régularisations quadratiques pour les basses

fréquences de l'image et changent de comportement pour adopter un pro�l linéaire en hautes

fréquences. C'est ce comportement spéci�que qui permet de lisser correctement le bruit tout

en gardant un maximum d'informations de hautes fréquences et en minimisant les artéfacts

de reconstruction.

La régularisation que nous avons choisie est présentée dans [118] et [122] :

φprio (x) = λ0Σ
r

[
||∇x̂(r)||

θr
− ln

(
1 +
||∇x̂(r)||

θr

)]
, (2.11)

avec ||∇x̂ (r) || le gradient spatial de l'objet (x) et θr le paramètre qui détermine le point de
changement entre le comportement quadratique et le comportement linéaire de la régulari-

sation. La valeur de θr peut être spéci�que pour chaque pixel (comme expliqué dans [122]) ;

cependant nous utiliserons ici une seule valeur pour θr sur la totalité de l'image (comme

dans [118]). λ0 est le paramètre de poids de la régularisation ; il a le même rôle que le para-

mètre µ de la régularisation Tikhonov.

A cause de la non quadraticité de la régularisation, nous ne pouvons plus utiliser la méthode des

gradients conjugués directement. Nous utilisons une version modi�ée des gradients conjugués,

compatible avec les problèmes non linéaires pour correctement minimiser φMAP (x). Nous avons

ajouté une autre modi�cation à l'algorithme pour prendre en compte des contraintes limites.

Pour cela nous avons utilisé la technique présentée en [208] dite de projection de gradient (

� gradient projections � ou encore � active set of parameters �) pour forcer la positivité du

résultat. Les images de microscopie étant prises avec des caméras ou détecteurs/compteurs de

photons, les valeurs négatives n'ont ici aucun sens ; il est donc approprié de forcer la positivité

du résultat.

2.2.3 Termes de régularisation et application au cas multi images-PSF

Nous avons utilisé une version multi-images de l'algorithme de déconvolution en ajoutant un

terme de vraisemblance par image (comme dans [122]). Nous utiliserons deux images du même

champ prises avec deux PSF di�érentes pour obtenir l'image déconvoluée. La fonction-coût à

77



minimiser est donc :

φMAP (x) = φML1 (x) + φML2 (x) + φprio (x) , (2.12)

avec

φML1 (x) = (H1 · x− y1)T ·W · (H1 · x− y1) , (2.13)

φML2 (x) = (H2 · x− y2)T ·W · (H2 · x− y2) , (2.14)

et où H1 et H2 sont les deux opérateurs de convolution par les PSF respectives, y1 et y2 sont

les deux images et φprio (x) est le terme de régularisation (quadratique ou à préservation des

bords).

La technique d'optimisation (minimisation de la fonction-coût) utilisée est la même que pré-

cédemment, gradient conjugué linéaire ou non linéaire selon la régularisation utilisée (quadra-

tique ou à préservation des bords).

2.3 Caractérisation de l'algorithme et simulations

Le but de cette section est de caractériser les e�ets des deux régularisations de cet algorithme

et de comparer les déconvolutions à une et deux images. Les PSF choisies sont celles utilisées

pour la technique SLAM présentées à la �g. 0.23.

2.3.1 Présentation des données et PSFs

PSF simulées :

Pour la déconvolution à deux images nous utilisons les deux PSF de la technique SLAM : le

faisceau gaussien polarisé linéairement TEM00 et le faisceau Laguerre-Gauss de polarisation

azimutale TE01. Pour la déconvolution à une image, seul le faisceau TEM00 est utilisé. Sur

toute les simulations la taille du pixel est de 10 nm. Nous avons utilisé la méthode vectorielle

de la di�raction de Richards-Wolf pour calculer les faisceaux laser au point focal telle que pré-

senté à la section 1.2.1 (méthode dérivée de [185,189]), et obtenir ainsi les PSF du microscope

confocal.

Données simulées :

Pour cette série de simulations, nous avons placé quatre objets ponctuels disposés en carré

sur une image. L'espacement vertical et horizontal entre les points est de 300 nm. Cette image

est ensuite convoluée avec les PSF correspondantes.

Après normalisation de ces données simulées (entre 0 et 1) nous avons ajouté du bruit (en

utilisant la fonction � imnoise � de Matlab). Pour être le plus proche possible de la réalité des

images prises en microscopie optique, le bruit ajouté est un composite de bruit gaussien et de
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Poisson. Les paramètres de chacun des bruits ont été sélectionnés pour mimer au plus proche

le bruit observé sur le microscope confocal. Le bruit gaussien a une variance de ≈ 0.01 et une

moyenne de ≈ 0.05. Le bruit de Poisson a été ajouté après une mise à l'échelle d'un facteur

environ 50 pour obtenir un bruit le plus proche possible des image expérimentales utilisées

pour la calibration. Cela correspond à un bruit ayant une amplitude de ≈ 0.05 et une variance

de ≈ 0.0001 dans les zones de faible intensité et une amplitude de ≈ 0.4 et une variance de

≈ 0.004 dans les zone de forte intensité sur des images normalisées à 1. Les paramètres de

chaque type de bruit ont été sélectionnés pour correspondre au mieux au bruit des images en

microscopie confocale et ont été comparés à une série d'images confocales de référence prises

sur le microscope confocal utilisé. Le bruit mesuré a une moyenne de ≈ 0.03 et une variance

de ≈ 0.001 dans les zones de faible intensité. Dans les zones de haute intensité le bruit mesuré

a une moyenne de ≈ 0.4 et une variance de ≈ 0.03.

2.3.2 Comparaison des méthodes sur données simulées

Les �g. 2.5 et 2.6 montrent plusieurs résultats de déconvolution et les comparent avec les

images confocales et SLAM. Les pro�ls à la �g. 2.6 sont pris selon les lignes rouges tracées à

la �g. 2.5.

Confocal SLAM Quad. deconv. TEM00.

Quad. deconv. 
 TEM00 & TE01

Non-quad. deconv. 
 TEM00

Non-quad. deconv. 
 TEM00 & TE01

1 2 3

4 5 6

Figure 2.5 � Résultats de déconvolution (3-6 ) comparés aux images confocales (1 ) et SLAM
(2 ) sur les donnés simulées représentant quatre points séparés par 30 pixels (300 nm). Les
quatre points de l'image originale sont trop petits pour être visibles sur une image (chaque
point ne fait qu'un pixel). Quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution avec la régu-
larisation quadratique (Tikhonov). Non-quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution
avec la régularisation non quadratique (L2-L1 à préservation de bords). La PSF du faisceau
gaussien polarisé verticalement est abrégée par TEM00 et celle pour le faisceau Laguerre-Gauss
polarisé azimutalement est TE01. TEM00&TE01 est utilisé pour spéci�er que la méthode de
déconvolution avec les deux couples image-PSF est choisie (4 et 6 ). Barre d'échelle : 200 nm.
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Figure 2.6 � Les pro�ls correspondent aux lignes rouges tracées sur la �g. 2.5. Les points
simulés sont représentés en vert.

Comme montré par les �g. 2.5 et 2.6, l'utilisation de deux PSF ayant des contenus fréquentiels

di�érents (TEM00 et TE01) permet d'augmenter la qualité de la déconvolution et de réduire

la largeur à mi-hauteur (FWHM) résiduelle des objets ponctuels.

Les �gures 2.5 et 2.6 montrent également l'importance dans le choix de la régularisation pour

les algorithmes de déconvolution. En e�et, la régularisation L2-L1 à préservation de bords

donne une meilleure reconstruction que la régularisation Tikhonov (comparer les images 3 et

5 à la �g. 2.5). Ceci reste vrai dans le cas de la déconvolution à deux couples image-PSF

(comparer les images 4 et 6 à la �g. 2.5). D'après les pro�ls à la �g. 2.6, nous constatons que

la méthode SLAM, ainsi que la déconvolution à une image, tendent à retrouver des maxima

légèrement décalés par rapport à l'original. Cet e�et est corrigé lorsque la déconvolution à

deux images est utilisée.

Largeur à mi-hauteur résiduelle

Pour caractériser le gain en résolution des di�érentes méthodes, nous avons mesuré les

largeurs à mi-hauteur des PSF résiduelles sur les objets ponctuels de chaque image (Table

2.1). ± X représente les incertitudes de mesures liées à la taille du pixel.

2.4 Applications expérimentales

Dans cette section, nous présentons les résultats de déconvolution sur des acquisitions expé-

rimentales e�ectuées sur un microscope confocal construit par nous-même, avec un objectif

à eau d'ouverture numérique NA = 1.2. La longueur d'onde d'excitation est de 532 nm. Le

microscope utilisé est celui présenté en section 1.2.2.
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Méthodes FWHM verticale (nm) FWHM Horizontale (nm)
Confocal 310 ± 10 270 ± 10
SLAM 150 ± 10 120 ± 10
Quad. deconv. TEM00 270 ± 10 140 ± 10
Quad. deconv. TEM00 et TE01 150 ± 10 150 ± 10
Non-quad. deconv. TEM00 160± 10 100 ± 10
Non-quad. deconv. TEM00 et TE01 120 ± 10 110 ± 10

Table 2.1 � Largeur à mi-hauteur résiduelle de la PSF prise sur l'objet ponctuel pour chaque
méthode testée dans les deux directions (verticale et horizontale). Mesures prises sur les don-
nées présentées à la �g. 2.5 et 2.6. Toute les mesures sont données pour une longueur d'onde
de 532 nm.

2.4.1 Extraction des PSFs

Pour pouvoir e�ectuer une déconvolution correctement, il est nécessaire de connaître la PSF

avec la meilleure précision possible. Dans le cas présent, la PSF est mesurée sur des échantillons

de nano-sphères �uorescentes de 100 nm de diamètre. Une image des ces nano-sphères est prise

avec un grossissement identique à l'image qui sera traitée. Un algorithme va ensuite détecter

les nano-sphères uniques, à partir d'une référence, et les moyenner pour obtenir une mesure

non bruitée la plus proche possible de la PSF réelle. L'algorithme 1 présente les étapes clés du

traitement permettant d'extraire la PSF de l'image de nano-sphères.

Algorithme 1 : Extraction de PSF à partir d'image de nano-sphères.

1 Extraction de PSF (I,Ref, p);
Input : Image de nano-sphères I. PSF de référence Ref. Pourcentage de corrélation p
Output : PSFexp

2 Calculer une carte de corrélation 2D entre la PSF de référence Ref et l'image I;
3 Binariser la carte de corrélation en fonction du pourcentage p choisi;
4 Éliminer les doublons détectés, chaque point de corrélation représente une PSF détectée;
5 Extraire des images de PSF de I en fonction des points de corrélation;
6 Moyenner les images de PSF extraites de I.

2.4.2 Application sur des échantillons de nano-sphères

Dans cette section, nous avons comparé l'e�cacité de la déconvolution multi-images face à

la méthode SLAM, en observant des échantillons de nano-sphères �uorescentes de 100 nm

de diamètre. Ces nano-sphères ont un pic d'absorption à 560 nm et sont placées sur une

lamelle de verre avant d'être �xées avec un milieu de montage d'indice de réfraction ≈ 1.4

(Fluorescent mounting medium, Dako). Les deux images sont prises successivement avec les

deux faisceaux laser TEM00 et TE01 et ont nécessité un alignement numérique avant traitement

(déconvolution ou SLAM). Le diamètre du sténopé est dans ce cas de 50 µm ≈ 4 AU. Étant

donné que les nano-sphères sont dans un plan unique, cela nous permet d'avoir un meilleur

signal qu'avec un sténopé de 1 AU.
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Figure 2.7 � Comparaison expérimentale sur un échantillon de nano-sphères. A] Image confo-
cale classique. B] Image SLAM. C] : Résultat de la déconvolution multi-image (TEM00 et
TE01) avec régularisation L2-L1 à préservation de bords. Barre d'échelle : 1 µm.
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Figure 2.8 � Pro�ls pris sur les images de la �g. 2.7. A] Pro�l vertical. B] Pro�l horizontal.
Noir : image confocale classique. Vert : image SLAM. Rouge : résultat de la déconvolution
multi-images (TEM00 et TE01) avec régularisation L2-L1 à préservation de bords.

Nous constatons, d'après la �g. 2.7, que la déconvolution nous permet de résoudre deux nano-

sphères qui sont normalement non résolues en imagerie confocale classique. En regardant les

pro�ls à la �g. 2.8, nous remarquons clairement l'amélioration apportée par la déconvolution.

Le bruit a presque entièrement disparu et la résolution a été grandement augmentée par

rapport à l'image initiale (cf �g. 2.8-A). En comparant les pro�ls pris sur les images SLAM et

déconvoluées, on a pu conclure que la déconvolution permet d'obtenir une meilleure résolution

(cf �g. 2.8-A). Cela laisse une PSF résiduelle de largeur à mi-hauteur bien plus faible que la

méthode SLAM (cf �g. 2.8-B). La largeur à mi-hauteur résiduelle de la méthode SLAM n'est

pas aussi bonne que le prédit la théorie car il subsiste des imperfections et une légère asymétrie

sur le faisceau TE01 expérimental. Pour que le SLAM puisse fonctionner correctement, le

faisceau TE01 a besoin d'être parfaitement symétrique, ce qui n'est pas absolument nécessaire

pour la déconvolution.
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Une précision est cependant nécessaire : la mesure des PSF pour la déconvolution est e�ectuée

en moyennant plusieures nano-sphères sur une image. Le faisceau laser ayant une largeur à

mi-hauteur d'environ 250 nm, une nano-sphère d'environ 100 nm n'augmente pas de manière

signi�cative la mesure de la PSF (la di�érence due à la taille de la nano-sphère est plus petite

que la taille de notre pixel). Elle nous permet ainsi une bonne estimation de la PSF.

2.4.3 Application sur des échantillons biologiques

Dans cette section, nous changeons d'échantillon pour nous focaliser sur un marquage en

�uorescence de microtubules. Les cellules utilisées sont des cellules de cultures de neurones

d'hippocampe de rat, �xées dans une solution de PFA à 4%. Les microtubules sont ensuite

marqués par immunohistochimie (anticorps primaire : monoclonal anti-acetylated -tubulin ;

anticorps secondaire : donkey anti-mouse Rhodamine RedX). Les images sont ensuite prises sur

le même microscope que précédemment (�g. 1.3) en utilisant l'objectif d'ouverture numérique

NA = 1.2 à immersion à eau. Le sténopé a un diamètre de 10 µm ≈ 1 AU.

2-img Deconv.

Confocal

1-img Deconv.

SLAM

Confocal

2-img Deconv. TEM00 + TE01

1-img Deconv. TEM00

SLAM

0.7 1.4 2.1 2.8 µm
0
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0.4

0.6

0.8

1

A B
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TEM00 + TE01TEM00

Figure 2.9 � A] Comparaison entre les images confocales, SLAM et déconvolution avec une
(TEM00) ou deux images (TEM00 et TE01) utilisant la régularisation L2-L1 à préservation de
bords. Barre d'échelle : 1µm. B] Pro�ls intégrés de 10 pixels de large sur les lignes présentes en
A]. Noir : confocale. Vert : SLAM. Bleu : déconvolution avec une image. Rouge : déconvolution
avec deux images.

La �g. 2.9 compare les améliorations obtenues avec la méthode SLAM et les déconvolutions

à une ou deux images. L'image confocale a été �ltrée avec un �ltre gaussien de largeur à

mi-hauteur de deux pixels pour éliminer le bruit et faciliter la comparaison. Chaque méthode

présente clairement une amélioration de résolution et de contraste par rapport à l'image confo-

cale. Les images sont présentés à la �g. 2.9-A. En regardant sur les pro�ls à la �g. 2.9-B, on

remarque clairement que la déconvolution à deux images ressort clairement car elle permet de
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résoudre des structures qui ne sont pas résolues ou à peine visibles avec la déconvolution à

une image ou la méthode SLAM.

Nous avons ensuite comparé l'amélioration de résolution sur un autre échantillon où la protéine

Gephyrin a été immuno-détectée par un anticorps couplé avec le �uorophore mAb7a Oyster

550 ayant un pic d'excitation à 551 nm. Les images ont été prises sur le même microscope que

précédement (�g. 1.3) avec le même objectif et le même laser. Le sténopé a un diamètre de 10

µm ≈ 1 AU.
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Figure 2.10 � A] Comparaison entre les images confocales, SLAM et déconvolution avec une
(TEM00) ou deux images (TEM00 et TE01) utilisant la régularisation L2-L1 à préservation de
bords. Barre d'échelle : 1µm. B] Pro�ls intégrés de 10 pixels de large sur les lignes présentes en
A]. Noir : confocale. Vert : SLAM. Bleu : déconvolution avec une image. Rouge : déconvolution
avec deux images.

Ici encore, la �g. 2.10 compare les améliorations obtenues avec la méthode SLAM et la décon-

volution à une et deux images. L'image confocale a, là encore, été �ltrée avec un �ltre gaussien

de largeur à mi-hauteur de deux pixels pour éliminer le bruit et faciliter la comparaison. Les

images sont présentées, en �g. 2.10-A et les cercles indiquent la zone où les pro�ls ont été pris.

Le même type d'amélioration qu'en �g. 2.9 est observé ici comme l'illustrent les pro�ls à la �g.

2.10-B où l'on distingue une structure seulement visible à l'aide de la déconvolution utilisant

deux images.

La section suivante présente deux autres faisceaux laser qui peuvent aider la déconvolution

à retrouver encore plus de contenu de haute fréquence, et ainsi obtenir des images avec une

meilleure résolution. Ces deux faisceaux laser sont les faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1.
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2.5 Réglage des paramètres de déconvolution

Comme présenté à la section 2.2, il est nécessaire de régler manuellement plusieurs paramètres

pour obtenir une déconvolution optimale. Cette section a pour but de détailler la méthode

suivie pour choisir le bon paramètre pour la déconvolution. Pour ces tests nous avons utilisé

des images simulées de microscopie confocale telles que celles présentées en section 2.1, c'est-à-

dire quatre séries de quatre sources ponctuelles disposées à distances verticales et horizontales

variables de 20 et 30 pixels. Cependant, pour accentuer les e�ets et avoir une comparaison

plus facile, nous avons utilisé un pixel beaucoup plus grand (50 nm).

2.5.1 Réglage du paramètre de la régularisation Tikhonov

La régularisation Tikhonov, présentée en section 2.2, est une régularisation quadratique empê-

chant l'ampli�cation du bruit de la déconvolution en appliquant un lissage par les di�érences

�nies sur l'image. L'équation (2.15) rappelle l'expression de cette régularisation.

φprio (x) = µΣi,j [xi+1,j − xi,j ]2 + µΣi,j [xi,j+1 − xi,j ]2 . (2.15)

L'expression à minimiser φMAP (x) s'écrit dans le cas de la déconvolution à une image :

φMAP (x) = (Hx− y)T W (Hx− y) + µ
(

Σi,j [xi+1,j − xi,j ]2 + Σi,j [xi,j+1 − xi,j ]2
)
. (2.16)

Le paramètre à régler est ici le paramètre µ qui permet d'ajuster la force de la régularisation

à appliquer lors de la déconvolution. La �g. 2.11 montre plusieurs résultats de déconvolution

avec di�érents réglages du paramètre µ et les compare à l'image originale (en �g. 2.11-A). Si

le paramètre µ est trop élevé, le lissage sera trop fort et l'image déconvoluée pourra devenir

plus �oue que l'original (�g. 2.11-B image de gauche). Si le paramètre µ est trop faible, la

déconvolution ampli�era le bruit de l'image (�g. 2.11-B image de droite). Le bon réglage du

paramètre donne une déconvolution e�cace et minimise l'ampli�cation du bruit et les artéfacts

qui y sont liés.

Comme énoncé précédemment, la régularisation Tikhonov n'est pas très e�cace pour gérer le

bruit et même avec un réglage du paramètre le plus optimal possible, on retrouve des artéfacts

sous forme d'anneaux autour des structures de l'image.

2.5.2 Réglage du paramètre de la régularisation à préservation de bords

La régularisation à préservation de bords, présentée en section 2.2, est une régularisation non

quadratique dont le but est identique à la régularisation Tikhonov. Cette régularisation de

type L2-L1 agit comme une régularisation quadratique pour les faibles fréquences spatiales

de l'image et de manière linéaire pour les hautes fréquences. Cela permet de déconvoluer plus
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Figure 2.11 � Exemple de déconvolution à une image utilisant la régularisation Tikhonov
montrant plusieurs réglages du paramètre µ. En A] est l'image originale prise avec le faisceau
TEM00 et en B] sont présentés plusieurs exemples de déconvolution avec des paramètres
µ di�érents (ex : 1, 0.1, 0.01). Le paramètre utilisé pour l'image centrale donne le meilleur
résultat de déconvolution, sans ampli�cation du bruit ni d'artéfacts ni de sur-lissage. Barre
d'échelle : 1 µm.

facilement sans ajouter d'artéfacts liés à l'ampli�cation du bruit. L'équation (2.17) rappelle

l'expression de cette régularisation de type L2-L1 utilisée ici.

φprio (x) = λ0Σ
r

[
||∇x̂(r)||

θr
− ln

(
1 +
||∇x̂(r)||

θr

)]
. (2.17)

Pour cette régularisation, il y a deux paramètres à régler, le paramètre λ0, qui joue le même

rôle que le paramètre µ de la régularisation Tikhonov, et le paramètre θr. Comme mentionné

à la section 2.2 le paramètre θr sera réglé de manière globale, c'est-à-dire le même pour tous

les pixels de l'image. Il faudra donc tester un certain nombre de couples de paramètre λ0− θr
pour trouver le bon réglage et obtenir une déconvolution de bonne qualité. La �g. 2.12 montre

plusieurs résultats de déconvolution avec di�érents réglages du couple de paramètre λ0 − θr
et les compare à l'image originale (en �g. 2.11-A). Les images de gauche et de droite de la �g.

2.12-B montrent deux exemples de mauvais réglages des deux paramètres. Dans ce cas, il est

plus di�cile de régler les paramètres que dans le cas de la régularisation Tikhonov puisqu'il ne

s'agit plus de simplement d'augmenter ou de réduire un paramètre selon le résultat obtenu. On

remarquera cependant que les deux paramètres sont partiellement liés. Lorsque θr augmente

(par rapport à la valeur optimale) il faut également augmenter λ0 pour garder un rapport
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λ0
θr

similaire et ainsi garder un bon réglage de la première partie de l'équation (2.17). Vu la

manière dont les deux paramètres sont liés, il est conseillé de tenter de régler θr en premier et

d'ajuster λ0 ensuite. Bien évidement cela n'empêchera pas de faire des réglages successifs de

ces deux paramètres.

Image TEM00

Déconvolution (régularisation à préservation de bords)

A

B
2: Good 3: Bad1: Bad

1000nmFigure 2.12 � Exemple de déconvolution à une image utilisant la régularisation à préservation
de bords montrant plusieurs réglages des paramètres λ0 et θr. A] est l'image originale prise
avec le faisceau TEM00 et en B] sont présentés plusieurs exemples de déconvolution avec des
paramètres λ0 di�érents (ex : 1, 0.01, 0.0001). Les paramètres utilisés pour l'image centrale
donnent le meilleur résultat de déconvolution, sans ampli�cation du bruit ni artéfacts ni sur-
lissage. Barre d'échelle : 1 µm.

Dans le cas de la déconvolution à deux images, les paramètres à régler restent identiques. La

�g. 2.13 montre plusieurs résultats de déconvolution à deux images avec di�érents réglages du

couple de paramètre λ0 − θr et les compare à l'image originale (en �g. 2.13-A à gauche).

En regardant les images de gauche et de droite des �gs. 2.12 et 2.13, on remarque que les

résultats de déconvolution peuvent être drastiquement di�érents lorsque les paramètres sont

mal réglés. Il est donc important d'e�ectuer un bon échantillonnage des valeurs de paramètres

pour trouver les bonnes � zones � de valeurs de paramètres et ensuite faire un réglage �n des

paramètres pour obtenir le meilleur résultat possible.

On rappellera que, dans le cas présent, les méthodes proposées par [118] et [122] pour trouver

automatiquement les paramètres de déconvolution ne peuvent pas s'appliquer puisque les

tailles de nos PSF (largeur en nombre de pixels) sont hors des valeurs recommandées pour

ces méthodes (largeur de l'ordre de la dizaine pixels). On rappellera également que nous

prenons des images avec des PSF aussi grandes (en nombre de pixels) puisque nous voulons
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Figure 2.13 � Exemple de déconvolution à deux images utilisant la régularisation à préser-
vation de bords montrant plusieurs réglages des paramètres. En A] sont présentées les images
originales prises avec les faisceaux TEM00 et TE01 et en B] sont présentés plusieurs exemples
de déconvolution avec des paramètres λ0 di�érents (ex : 1, 0.01, 0.0001). Les paramètres utili-
sés pour l'image centrale donnent le meilleur résultat de déconvolution, sans ampli�cation du
bruit ni artéfacts ni sur-lissage. Barre d'échelle : 1.2 µm.

échantillonner correctement le trou du faisceau beigne TE01.

2.6 Les faisceaux Hermite-Gauss

Comme montré en section 2.1.1, plus une PSF a un contenu élevé de hautes fréquences,

plus la déconvolution pourra récupérer d'informations de hautes fréquences et donc l'image

reconstruite aura une meilleure résolution. Dire qu'une PSF a un contenu fréquentiel élevé

en hautes fréquences est équivalent à dire qu'une PSF possède beaucoup de structures �nes.

L'idée ici est donc de trouver puis de tester des PSF ayant plus de structures �nes que les PSF

TEM00 et TE01 pour tenter d'améliorer encore le résultat de la déconvolution. L'hypothèse

est que plus la PSF contient des hautes fréquences moins la déconvolution aura de di�cultés à

retrouver les hautes fréquences de l'image (qui sont noyées sous le bruit). Pour cela, les modes

Hermite-Gauss semblent de bons candidats.
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2.6.1 Résultats théoriques avec les modes Hermite-Gauss

Les modes Hermite-Gauss sont une famille de solutions de l'équation d'onde paraxiale, laquelle

s'écrit :

∇2
TA− 2jk

∂A

∂z
= 0, (2.18)

où A est l'amplitude complexe de l'onde, ∇2
T = ∂2

∂x2
+ ∂2

∂y2
l'opérateur laplacien transverse et

k le nombre d'onde.

La résolution de cette équation d'onde permet donc d'obtenir les amplitudes complexes des

modes Hermite-Gauss (voir [209] chapitre 03) :

Un,m (x, y, z) = An,m
w0

w(z)
Gn

[√
2x

w(z)

]
Gm

[√
2y

w(z)

]
exp

[
−jkz − jkx

2 + y2

2R(z)
+ j (n+m+ 1) ζ (z)

]
,

(2.19)

avec Gn [u] = Hn (u) e
−u2

2 , Hn représentant le polynôme de Hermite d'ordre n et ζ(z) =

tan−1
(
z
z0

)
la phase de Gouy. R (z) = z

(
1 +

(
ZR
z

)2
)

correspond au rayon de courbure du

front d'onde et w (z) = w0

√
1 +

(
ZR
z

)2
la taille du faisceau.

La �g. 2.14 montre des résultats de simulation de faisceaux Hermite-Gauss ayant un support

spatial similaire au faisceau TEM00. L'objectif est de pousser plus loin le test d'e�cacité de

la déconvolution lorsqu'une PSF à haut contenu fréquentiel, ayant tout de même un grand

support (de grande taille), est utilisée.

HG1-1TEM00 TE01 HG2-2

Figure 2.14 � Comparaison entre les faisceaux TEM00 et TE01 théoriques et des modes
Hermite-Gauss d'ordre 1-1 (HG1−1) et 2-2 (HG2−2) mis à échelle.

La �g. 2.15 montre les résultats de déconvolution en utilisant les mêmes données que pour

les simulations en section 2.3.1. Des images confocales sont simulées pour chacune des PSF

(TEM00, TE01, HG1−1 et HG2−2) et l'algorithme de déconvolution à deux images utilisant

la régularisation à préservation des bords est utilisé. Dans le cas de l'utilisation des images

prises avec les modes Hermite-Gauss, � HG1−1&HG2−2 � signi�e qu'une image est prise avec

le mode HG1−1 et que la seconde est, avec le mode HG2−2, tournée de 45 degrés dans le plan.

� HG2−2&HG2−2 � signi�e que les deux images sont prises avec le mode HG2−2 mais que pour

la seconde, le mode HG2−2 est tourné de 45 degrés dans le plan. Le mode Hermite-Gauss
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utilisé pour la seconde image est tourné de 45 degrés pour permettre de combler l'espace des

fréquences de manière le plus isotrope possible.

21

543

 TEM00 & TE01  HG1-1 & HG2-2  HG2-2 & HG2-2

Confocal SLAM

Non-quad. deconv. Non-quad. deconv. Non-quad. deconv. 

Figure 2.15 � Résultats de déconvolution (3-5 ) comparés aux images confocales (1 ) et SLAM
(2 ) sur les données simulées représentant quatres points séparés par 30 pixels (300 nm). Les
quatre points de l'image originale sont trop petits pour être visibles sur une image (chaque
point ne fait qu'un pixel). Non-quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution avec la
régularisation non quadratique (L2-L1 à préservation de bords). La PSF du faisceau gaussien
polarisé verticalement est abrégée par TEM00 et celle pour le faisceau Laguerre-Gauss polarisé
azimutalement est TE01. TEM00&TE01 est utilisé pour spéci�er que la méthode de déconvo-
lution avec les deux couples image-PSF est choisie. HG1−1&HG2−2 indique que les modes
Hermite-Gauss d'ordres 1-1 et 2-2 sont utilisés par la méthode de déconvolution avec les deux
couples image-PSF et HG2−2&HG2−2 indique que deux modes Hermite-Gauss d'ordre 2-2 à
45 degrés sont utilisés avec la même méthode de déconvolution. Barre d'échelle : 200 nm.

La �g. 2.16 montre les pro�ls tracés en rouge sur la �g. 2.15.

On remarque, en observant à la fois les images à la �g. 2.15 et les pro�ls à la �g. 2.16,

que l'utilisation des modes Hermite-Gauss pour l'acquisition d'images permet une meilleure

reconstruction par déconvolution que lorsque les modes TEM00 et TE01 sont utilisés. De

plus, plus l'ordre du mode Hermite-Gauss est élevé meilleure est la reconstruction. Nous nous

sommes restreints à des modes Hermite-Gauss d'ordre 2-2 pour limiter les di�cultés possibles

de réalisations expérimentales.

2.6.2 Génération expérimentale des modes Hermite-Gauss

Pour générer les modes Hermite-Gauss, nous avons repris un principe similaire à celui utilisé

par N. Kaya [210], soit introduire un déphasage dans le trajet du signal. Le but principal

était d'éviter d'avoir recours à des techniques trop complexes et sensibles (comme Shu-Chun
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Figure 2.16 � Les pro�ls correspondent aux lignes rouges tracées sur la �g. 2.15. Les points
simulés sont représentés en vert. Non-quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution
avec la régularisation non quadratique (L2-L1 à préservation de bords). La PSF du faisceau
gaussien polarisé verticalement est abrégé par TEM00 et celle pour le faisceau Laguerre-Gauss
polarisé azimutalement est TE01. TEM00&TE01 est utilisé pour spéci�er que la méthode de
déconvolution avec les deux couples image-PSF est choisie. HG1−1&HG2−2 indique que les
modes Hermite-Gauss d'ordres 1-1 et 2-2 sont utilisés par la méthode de déconvolution avec
les deux couples image-PSF et HG2−2&HG2−2 indique que deux modes Hermite-Gauss d'ordre
2-2 à 45 degrés sont utilisés avec la même méthode de déconvolution.

Chu [211]) puisque le but �nal est d'améliorer la résolution d'un microscope optique, confocal

ou à deux photons, sans avoir à faire de modi�cations importantes sur le montage.

Au lieu d'utiliser un modulateur de phase à cristaux liquides (Spatial Light Modulator), comme

dans N. Kaya [210], pour créer les modes HG1−1 et HG2−2, nous avons fabriqué des miroirs

dont la surface a été gravée par photolithographie. Le schéma gravé a été étudié pour créer des

interférences destructives à la jonction entre deux épaisseurs. Le déphasage devant être de π,

la di�érence d'épaisseur a été calculée pour correspondre à la longueur d'onde du laser utilisé

(532 nm). Pour pouvoir induire un déphasage de π, il faut créer une di�érence de chemin

optique de 2π2L
λ , où L est la di�érence d'épaisseur en question. On obtient donc une di�érence

d'épaisseur L = λ
4 . Vu que la méthode utilisée ne correspond pas à la création de modes laser

dans une cavité, les faisceaux créés ne sont pas des 'modes' à proprement parler. Nous nous

attendons donc à avoir quelques défauts (rebonds dus à la di�raction). Le schéma suivi est

présenté à la �g. 2.17.

Pour tester ensuite l'e�cacité des miroirs, nous avons imagé l'échantillon de nano-sphères

�uorescentes de 100 nm avec les miroirs placés sur le chemin optique. Les PSF mesurées au

point focal sont montrées sur la �gure 2.18 et sont à comparer aux simulations à la �g. 2.14

dont nous souhaitions nous rapprocher.
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Figure 2.17 � Schémas des déphasages induits par les miroirs pour créer les modes Hermite-
Gauss HG2−2 (gauche) et HG1−1 (droite). Le déphasage est induit par des couches d'épaisseur
d'argent spéci�ques déposées sur un miroir d'argent.
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Figure 2.18 � PSF mesurées sur des nano-sphères �uorescentes de 100 nm (Fluosphere
carboxylate-modi�ed microspheres, orange �uorescence 540/560). A] PSF du mode Hermite-
Gauss HG1−1, B] PSF du mode Hermite-Gauss HG2−2.

Les PSF obtenues par cette méthode, montrées à la �g. 2.18, ne sont pas aussi nettes que celles

attendues. Ceci peut être dû aux artéfacts de di�raction observés sur le faisceau qui a�ectent

sa forme globale. Du fait de la di�érence d'épaisseur de nos miroirs, de tels artéfacts étaient

attendus (di�raction) mais leur impact est plus important que prévu.

2.6.3 Résultats expérimentaux avec les modes Hermite-Gauss

Bien que les PSF des faisceaux Hermite-Gauss ne soient pas conformes aux attentes, il est

toujours possible de déconvoluer les images obtenues avec ces PSF. La �g. 2.19 montre le
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même champ de l'échantillon de nano-sphères pris avec les faisceaux TEM00, HG1−1 et HG2−2

ainsi que les déconvolutions à une image qui y sont associées.
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Figure 2.19 � Résultats expérimentaux de déconvolution avec les faisceaux Hermite-Gauss.
A] Images prises avec le faisceau TEM00. B] Images prises avec le faisceau HG1−1. C] Images
prises avec le faisceau HG2−2. La colonne de gauche montre les images confocales prises avec
les di�érents modes laser. La colonne du milieu montre le résultat de déconvolution à une
image des images confocales. La colonne de droite montre les pro�ls tracés sur les images, en
bleu les images confocales et en rouge les résultats de déconvolution. Barre d'échelle : 500 nm.

On remarque, notamment en observant les pro�ls tracés le long de deux nano-sphères proches,

que les résultats de déconvolution avec chacun des faisceaux Hermite-Gauss donnent des images

avec une résolution inférieure à celle de l'image déconvoluée à partir de l'image confocale

classique (prise avec le faisceau TEM00). Cela s'explique par le fait que les PSF des fais-

ceaux Hermite-Gauss sont tellement distordues qu'elles n'ont rien à voir avec un vrai faisceau

Hermite-Gauss. Elles sont même pires que la PSF du faisceau TEM00 dans le sens où elles

ne possèdent pas vraiment de structures �nes mais sont toutes deux (HG1−1 et HG2−2) plus

grandes.

N'ayant pas réussi à générer proprement des faisceaux Hermite-Gauss simplement, nous nous

sommes tournés vers un autre type de faisceaux : les faisceaux Bessel-Gauss.
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2.7 Utilisation des faisceaux Bessel-Gauss

Les faisceaux Bessel-Gauss constituent une famille de faisceaux qui est généralement utilisée

en microscopie à feuillet de lumière ( [172]), en microscopie à profondeur de champ étendue

( [174,176,177]) ou en microscopie à deux photons grâce à leurs propriétés de non di�raction sur

une longue distance ( [168, 169]). Ici nous utilisons les faisceaux Bessel-Gauss en microscopie

confocale ( [181�183, 212]) en utilisant le sténopé du microscope confocal pour éliminer la

�uorescence des lobes secondaires ainsi que pour garder le sectionnement optique. Pour un

sténopé de diamètre d'environ une Airy Unit (1 AU), les lobes secondaires des faisceaux

Bessel-Gauss ne sont plus visibles. C'est dans cette con�guration que nous allons imager avec

les faisceaux Bessel-Gauss. Comme les faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 ont un point

focal plus petit que les faisceaux TEM00 et TE01, la résolution après déconvolution pourrait

être améliorée.

2.7.1 Présentation et résultats théoriques

Les faisceaux Bessel-Gauss ont un spot focal central plus petit que celui des faiseaux classiques

tels que le TEM00 ou le TE01, ce qui donne une PSF à la limite de di�raction de la lumière

plus petite et donc une meilleure résolution ( [181�184,212]). Nous proposons d'utiliser ici les

faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 de polarisation linéaire et d'ordre 1 de polarisation azimutale

pour remplacer les faisceaux TEM00 de polarisation linéaire et TE01 de polarisation azimutale.

Pour pouvoir utiliser les faisceaux Bessel-Gauss nous avons modi�é le microscope pour y

incorporer un couple axicon-lentille qui permet d'obtenir un anneau mince de lumière (comme

présenté dans [174]). L'anneau est ensuite relayé jusqu'à l'objectif à l'aide de télescopes puis

l'objectif transforme cet anneau mince en faisceau Bessel-Gauss (puisque les faisceaux Bessel-

Gauss et les anneaux de lumière forment une paire de transformées de Fourier). Un iris est

placé avant l'axicon pour nettoyer le faisceau et s'assurer que le faisceau est du bon diamètre

à l'entrée de l'axicon pour qu'un maximum de puissance soit concentré sur le lobe central du

faisceau Bessel-Gauss au point focal.

TEM00 J0 TE01

Azimuthal pol.
J1

Vertical pol.

1 2 3 4

Figure 2.20 � Nano-sphères �uorescentes de 100 nm (Fluosphere carboxylate-modi�ed mi-
crospheres, orange �uorescence 540/560) observées au microscope confocal avec les di�érents
faisceaux. Sténopé de 15 µm diamètre. Longueur d'onde d'excitation : 532 nm. Barre d'échelle :
300 nm.
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La �g. 2.20 compare les faisceaux gaussien TEM00, Laguerre-Gauss TE01 et Bessel-Gauss

d'ordres 0 et 1. On observe bien que les faisceaux Bessel-Gauss ont un spot focal plus petit

que leurs homologues TEM00 et TE01.

Dans cette section, nous comparons les résultats de déconvolution entre des images acquises

avec les faisceaux Bessel-Gauss et les images acquises avec les faisceaux TEM00 et TE01 en

utilisant les mêmes données que pour les simulations en section 2.3.1.

 TEM00 & TE01

Non-quad. deconv. 
 J0 & J1Confocal SLAM

1 2 3 4

Figure 2.21 � Résultats de déconvolution comparés aux images confocales et SLAM sur les
données simulées représentant quatre points séparés par 30 pixels (300 nm). Les quatre points
de l'image originale sont trop petits pour être visibles sur une image (chaque point ne fait qu'un
pixel). Non-quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution avec la régularisation non
quadratique (L2-L1 à préservation de bords). La PSF du faisceau gaussien polarisé verticale-
ment est abrégée par TEM00 et celle pour le faisceau Laguerre-Gauss polarisé azimutalement
est TE01. TEM00&TE01 et J0&J1 sont utilisés pour spéci�er que la méthode de déconvolution
avec les deux couples image-PSF est choisie. J0 et J1 font référence aux faisceaux Bessel-Gauss
d'ordres 0 et 1 respectivement. Barre d'échelle : 200 nm.
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Figure 2.22 � Les pro�ls correspondent aux lignes rouges tracées sur la �g. 2.21. Les points
simulés sont représentés en vert. Non-quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution
avec la régularisation non quadratique (L2-L1 à préservation de bords). La PSF du faisceau
gaussien polarisé verticalement est abrégée par TEM00 et celle pour le faisceau Laguerre-Gauss
polarisé azimutalement est TE01. TEM00&TE01 et J0&J1 sont utilisés pour spéci�er que la
méthode de déconvolution avec les deux couples image-PSF est choisie. J0 et J1 font référence
aux faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 respectivement.

Les �gs. 2.21 et 2.22 montrent l'amélioration de résolution obtenue en utilisant les faisceaux

Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 pour l'acquisition au lieu des faisceaux TEM00 et TE01. On

remarque que l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss en remplacement des faisceaux TEM00
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et TE01 permet bien à la déconvolution de retrouver plus d'informations de hautes fréquences,

ce qui produit une image ayant une meilleure résolution.

Le tableau 2.2 compare les largeurs à mi-hauteur des PSF résiduelles pour les déconvolutions

à deux images avec la régularisation non quadratique (à préservation de bords) utilisant les

faisceaux TEM00 et TE01 ou les faisceaux J0 et J1.

Méthodes FWHM Verticale (nm) FWHM Horizontale (nm)
Confocale 310 ± 10 270 ± 10
SLAM 150 ± 10 120 ± 10
Non-quad deconv. TEM00 and TE01 120 ± 10 110 ± 10
Non-quad deconv. J0 and J1 90 ± 10 90 ± 10

Table 2.2 � Largeur à mi-hauteur résiduelle de la PSF prise sur l'objet ponctuel pour chaque
méthode testée dans les deux directions (verticale et horizontale). Valeurs prises sur les données
présentées à la �g. 2.21 et 2.22. Toutes ces valeurs sont établies pour une longueur d'onde de
532 nm.

2.7.2 Résultats expérimentaux sur nano-sphères

Nous allons ici comparer les résultats de déconvolution à deux images utilisant les faisceaux

gaussien TEM00 et Laguerre-Gauss TE01 avec la déconvolution à deux images utilisant les

faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 sur un échantillon de nano-sphères. Toutes les images

ont été acquises sur le même microscope confocal (�g. 1.3) avec le même objectif et laser

d'excitation à 532 nm.

Confocal
TEM00 & TE01

Non-quad. deconv. 
J0 & J1 

340 nm

TEM00

Figure 2.23 � Comparaison entre l'utilisation des faisceaux TEM00 et TE01 et Bessel-Gauss
d'ordres 0 et 1 sur des données expérimentales d'un échantillon de nano-sphères de 100 nm
de diamètre. Gauche : image confocale classique. Milieu : déconvolution multi-images avec les
faisceaux TEM00 et TE01. Droite : déconvolution multi-images avec les faisceaux Bessel-Gauss
d'ordre 0 et 1. Barre d'échelle : 340 nm.

La �g. 2.23 nous montre le résultat de la déconvolution à deux images utilisant les faisceaux

TEM00 et TE01 et la compare à la déconvolution à deux images utilisant les faisceaux Bessel-

Gauss d'ordres 0 et 1. La �g. 2.24 compare les largeurs à mi-hauteur verticale et horizontale

d'une nano-sphère. L'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 à la place des

faisceaux TEM00 et TE01 donne une amélioration d'environ 40% sur la largeur à mi-hauteur
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Figure 2.24 � Pro�ls pris sur les images de la �g. 2.23. Noir : image confocale classique.
Bleu : Résultat de la déconvolution multi-images avec les faisceaux TEM00 et TE01. Rouge :
Résultat de la déconvolution multi-images avec les faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1.

de la PSF résiduelle. Les nano-sphères observées ont un diamètre de 100 nm environ et sont

remplies de molécules �uorescentes. Le pro�l d'une telle nano-sphère observée avec une PSF

in�niment petite donnerait une largeur à mi-hauteur d'environ 50 nm.

2.7.3 Validation des résultats avec la microscopie STED en référence

Nous avons ensuite comparé l'amélioration apportée par la déconvolution à deux images avec

les faisceaux Bessel-Gauss à une image STED de référence à l'aide d'un marquage de la

protéine tubuline. Les images confocales et STED ont été prises sur un microscope STED

avec un objectif à huile d'ouverture numérique NA = 1.4. Pour l'image confocale, un laser de

longueur d'onde 640 nm et un sténopé de 0.8 AU ont été utilisés. Les images confocales avec

faisceaux Bessel-Gauss ont été prises sur le microscope présenté à la �g. 1.3 avec l'objectif

à eau d'ouverture numérique NA = 1.2, un laser d'excitation de longueur d'onde 532 nm

et un sténopé de 1 AU. Le but de cette section est d'utiliser l'image STED comme image de

référence et de montrer que les structures résolues par la déconvolution sont bien des structures

présentes dans l'échantillon.

Les �gs. 2.25 et 2.26 nous permettent de comparer un résultat de la déconvolution à deux

images utilisant les faisceaux Bessel-Gauss à une image de microscopie STED. Nous pouvons

voir qu'un grand nombre de structures qui ne sont pas visibles sur les images confocales le sont

sur l'image déconvoluée. L'image STED nous sert ici de référence pour valider les résultats de

la déconvolution. Il est important de noter que la déconvolution ne permet pas de surpasser

la microscopie STED en terme de résolution, l'image STED servant ici de référence avec une

haute résolution. Cependant toutes les structures retrouvées par la déconvolution sont bien
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Confocal STED

Confocal J0 Non-quad. deconv. J0 & J1

Figure 2.25 � Images du même champ comparant la déconvolution utilisant les faisceaux
Bessel-Gauss et la microscopie STED. Confocal J0 réfère à l'image confocale prise avec le
faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0. Non-quad. deconv. est l'abréviation pour la déconvolution
avec la régularisation non quadratique (L2-L1 à préservation de bords). J0&J1 est utilisé pour
spéci�er que la méthode de déconvolution avec les deux couples image-PSF est choisie. J0 et
J1 font référence aux faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1 respectivement. Barre d'échelle :
1µm.
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Figure 2.26 � Pro�ls pris sur les images à la �g. 2.25. Vert : image confocale. Magenta :
image STED. Bleu : image confocale prise avec le faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0. Rouge :
Déconvolution à deux images avec les faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et 1. Confocal J0 ré-
fère à l'image confocale prise avec le faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0. Non-quad. deconv. est
l'abréviation pour la déconvolution avec la régularisation non quadratique (L2-L1 à préserva-
tion de bords). J0&J1 est utilisé pour spéci�er que la méthode de déconvolution avec les deux
couples image-PSF est choisie. J0 et J1 font référence aux faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 et
1 respectivement.

présentes dans l'image STED ; la déconvolution n'a ni créé de structures, ni fait disparaître de

structures existantes.

98



2.8 Discussion

L'idée générale derrière les résultats présentés ici est que l'utilisation d'une PSF structurée,

contenant plus de hautes fréquences lors de l'acquisition de l'image, permet d'aider les algo-

rithmes de déconvolution à retrouver plus de détails de hautes fréquences dans les images.

Le fait d'avoir une PSF avec un plus grand contenu en hautes fréquences permet à la dé-

convolution de séparer plus facilement le signal de haute fréquence du bruit, signal qui serait

normalement noyé sous le bruit.

Il est aussi important de noter qu'en déconvolution, la taille de la PSF (en nombre de pixels) a

une importance. Plus la PSF est grande, plus l'algorithme de déconvolution aura des di�cultés

à traiter les images correctement. Dans notre cas, la PSF est plus large que la moyenne

avec un diamètre entre 20 et 30 pixels. Nous avons des PSF aussi larges pour deux raisons :

la première est que nous voulons être capables de mesurer l'amélioration avec une bonne

précision ; la seconde est que, comme nous utilisons des PSF en beignes, nous avons besoin de

su�samment de pixels pour résoudre correctement cette PSF. Le fait d'avoir une PSF aussi

large nous empêche d'utiliser l'estimation automatique des paramètres proposée en [122] qui

est prévue pour des PSF plus petites (≈ 10 pixels). Nous avons donc du régler manuellement

les paramètres de déconvolution.

L'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss permet de béné�cier au maximum de l'ouverture nu-

mérique de notre objectif. Les faisceaux Bessel-Gauss sont créés par transformée de Fourier

d'un anneau mince à l'ouverture arrière de l'objectif, cet anneau mince étant focalisé avec un

angle proche de l'angle maximal de focalisation de l'objectif. Il serait donc impossible d'obtenir

des faisceaux ayant un contenu de hautes fréquences plus élevé en utilisant des méthodes de

transformation de faisceaux telles que celles que nous utilisons. Il est donc normal que nous

n'ayons pas pu réaliser expérimentalement des faisceaux Hermite-Gauss ayant un contenu

fréquentiel aussi important que souhaité.

Les faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 sont les plus petits faisceaux qui peuvent être

focalisés par un objectif de microscope. Si on considère l'ouverture arrière de l'objectif comme

un plan de Fourier du plan focal de l'objectif, l'anneau de lumière, qui est transformé en

un faisceau Bessel-Gauss au plan focal, représente les plus hautes fréquences spatiales que

l'objectif est capable de transmettre. Le faisceau Bessel-Gauss contient donc le plus grand

contenu de hautes fréquences possible, pour un objectif donné. De plus, l'utilisation du sténopé

pour �ltrer la �uorescence des lobes secondaires du faisceau Bessel-Gauss ajoute du contenu

hautes fréquences à la MTF mesurée du faisceau Bessel-Gauss. Ce sont tous ces avantages

qui font des faisceaux Bessel-Gauss de parfaits candidats pour la méthode d'imagerie avec

déconvolution proposée ici.

Bien que la méthode proposée ne permette pas d'obtenir d'aussi bonne résolution que celles

proposées par les méthodes telles que STED, PALM, STORM, le design expérimental est
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beaucoup plus simple à mettre en ÷uvre et à utiliser que pour la microscopie STED et l'ima-

gerie ne dépend pas de propriétés spéci�ques de protéines �uorescentes comme en microscopie

PALM ou STORM.

La limitation principale de la microscopie STED classique réside dans les hautes puissances

du faisceau de déplétion nécessaires qui peuvent engendrer un photoblanchiment important et

une phototoxicité élevée. Cette méthode peut cependant atteindre des largeurs à mi-hauteur

de la PSF résiduelles de 20 nm [213]. Cette limitation a fait l'objet de nombreuses recherches

ces dernières années et plusieurs méthodes ont été proposées pour résoudre ce problème lié à la

très haute puissance nécessaire au fonctionnement de la microscopie STED. RESOLFT [214],

protected STED [215], ou encore cw-STED [216] sont parmi les plus populaires de ces méthodes

et les largeurs à mi-hauteur de la PSF résiduelles reportées restent dans les 50 nm. En créant

spéci�quement des protéines �uorescentes pour une application de microscopie RESOLFT,

il a été possible de descendre la largeur à mi-hauteur de la PSF résiduelle à 40 nm [217],

mais cette amélioration s'est faite au prix d'une dépendance encore plus grande sur le type

de molécules �uorescentes utilisées. Une autre di�culté des méthodes du type STED est la

capacité à obtenir des images multi-couleurs. Il a été démontré qu'il est possible d'obtenir des

images multi-couleurs en STED, jusqu'à quatre, mais au détriment de la résolution, avec une

largeur à mi-hauteur résiduelle de la PSF de 80 nm [218,219].

Les méthodes telles que PALM ou STORM sont souvent regroupées sous le nom SMLM

(Single Molecule Localisation Microscopy) et peuvent atteindre des largeurs à mi-hauteur de

PSF résiduelle de 10 nm [213]. La limitation principale de ces méthodes de microscopie est leur

dépendance dans des propriétés spéci�ques à certaines molécules �uorescentes, photoactivation

pour la microscopie PALM et clignotement pour la microscopie STORM. De plus, l'imagerie

en 3D est particulièrement di�cile pour ces méthodes et la résolution temporelle est de l'ordre

de quelques minutes. Certains algorithmes proposent une résolution temporelle de l'ordre de

quelques secondes, mais avec une largeur à mi-hauteur de la PSF résiduelle plus large (60

nm) [220].

La microscopie SIM o�re, quant à elle, une résolution de l'ordre de 100 nm avec moins de

limitations que les autres méthodes de superrésolution, mais avec une résolution temporelle

limitée par le temps nécessaire pour appliquer l'illumination. La microscopie SIM non linéaire,

ou saturated SIM, permet d'obtenir une largeur à mi-hauteur de la PSF résiduelle de 40

nm [221] (0.08 λ à 488 nm) en générant des harmoniques à hautes fréquences de l'illumination.

Cependant ces harmoniques sont générés par saturation des molécules �uorescentes, rendant

la microscopie SIM non linéaire dépendante des propriétés de molécules �uorescentes.

Certains auteurs ont comparé les résolutions, avantages et inconvénients de chacune de ces

méthodes et ont mesuré les largeurs à mi-hauteur des PSF résiduelles sur des échantillons

biologiques [50]. Ils ont mesuré des largeurs à mi-hauteur de 50 nm pour la microscopie STED,
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50 nm pour les microscopies SMLM et 100 nm pour la microscopie SIM. Dans leur comparaison

ils ont montré les limitations principales des méthodes mentionnées. La microscopie SIM a

tendance à générer des artéfacts de reconstruction (valeurs négatives). La microscopie STED

est coûteuse et complexe et peut di�cilement être adaptée pour l'imagerie multi-couleurs. Les

méthodes de microscopie SMLM ne sont pas adaptées à l'imagerie en trois dimensions.

La microscopie ISM permet également d'augmenter la résolution en microscopie optique à

balayage (d'un facteur ≈ 1.6) et utilise souvent des algorithmes de déconvolution. Cependant,

la microscopie ISM requiert l'acquisition de douzaines d'images en parallèle pour son étape de

traitement d'images alors que la méthode proposée ici ne nécessite que deux images. De plus,

les PSF utilisées pour la microscopie ISM restent des PSF gaussiennes ou semblables à des PSF

gaussiennes alors que les deux PSF utilisées ici ont été sélectionnées pour leur contenu spectral

complémentaire. Grâce à cette complémentarité, nous proposons une méthode atteignant une

meilleure résolution par rapport à celle de la microscopie ISM, et ce, sans modi�cation du

module de détection du microscopie confocal, qui constitue un élément crucial de la microscopie

ISM [222].

La méthode proposée dans ce chapitre ne dépend pas des propriétés spéci�ques de certaines

molécules �uorescentes. Seul le changement de mode laser sur le chemin optique avant le micro-

scope à balayage laser est nécessaire. La déconvolution est un domaine du traitement d'images

bien connu et étudié, et un grand nombre d'algorithmes très performants sont disponibles pour

traiter les images de microscopie. Les deux seules limites à cette méthode sont : l'acquisition

de deux images, réduisant par deux la résolution temporelle, ainsi que le temps de traitement

de la décovolution. La méthode conserve cependant toutes les possibilités expérimentales de

la microscopie confocale, telles que l'imagerie multi-couleurs, avec une étape de traitement

e�ectuée après l'acquisition.

Nous avons démontré ici que l'utilisation de di�érents faisceaux laser en microscopie permet

d'obtenir des PSF avec un contenu plus intéressant et jouant un rôle important dans la qua-

lité du résultat de déconvolution. Nous avons utilisé ce principe pour aider l'algorithme de

déconvolution utilisé à obtenir de meilleures images en contrôlant les PSF utilisées.
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Chapitre 3

Reconstruction 3D à partir de

projections par faisceaux Bessel-Gauss

en microscopie deux photons

Ce chapitre a pour but de montrer qu'il est possible de retrouver l'information volumétrique à

partir d'acquisitions en microscopie deux photons à haute profondeur de champ. Nous avons

utilisé un algorithme de tomographie pour récupérer l'information présente dans les images à

haute profondeur de champ et reconstruire un volume.

3.1 La stéréoscopie : point de départ de l'idée

Le concept de la stéréoscopie est de prendre deux images d'un objet sous di�érents angles

et de pouvoir ensuite observer l'objet � en 3D �. Le but de la stéréoscopie est de redonner

au cerveau humain l'impression d'observer un objet réel en lui donnant deux points de vue

de l'objet, généralement un pour chaque ÷il. Cet e�et est notamment utilisé dans le cinéma

3D. Le �lm est tourné avec une caméra spéci�que prenant deux points de vue à angles de la

scène. Les deux images sont ensuite projetées sur l'écran et il a fallu trouver des moyens pour

séparer les deux images pour chaque ÷il. La plupart des lunettes 3D utilisées aujourd'hui dans

le grand public ont des verres polarisés permettant de séparer les deux images présentes sur

l'écran pour chaque ÷il en fonction de la polarisation de la lumière utilisée pour chaque image

(gauche ou droite).

L'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss en microscopie deux photons a permis d'obtenir des

systèmes d'imagerie avec une grande profondeur de champ [174�176] permettant ainsi, par

exemple, de garder dans le champ de vue des cellules ou structures lors de mouvements verti-

caux de l'échantillon. Le problème de cette grande profondeur de champ est que l'information

de résolution selon l'axe optique (z) est perdue à l'acquisition. Pour remédier à ce problème,
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certains auteurs ont proposé de retrouver l'information de profondeur en utilisant la stéréosco-

pie et deux acquisitions en microscopie deux photons Bessel-Gauss à angles [197,223]. La �g.

3.1 montre un schéma simpli�é de la méthode ainsi que quelques images de stéré-microscopie

Bessel-Gauss.
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Figure 3.1 � A] Schéma simpli�é du module stéréoscopie d'un microscope deux photons
Bessel-Gauss. Un décalage de la lentille liée à l'axicon permet de décaler l'anneau mince
formant le faisceau Bessel-Gauss et ainsi d'obtenir un faisceau Bessel-Gauss à angle au niveau
de l'échantillon. B] Exemples d'images de nano-sphères prises avec un faisceau Bessel-Gauss
droit puis à angle. C] Exemples de couples d'images stéréoscopiques prises avec deux faisceaux
Bessel-Gauss à angle ; l'un en rouge et l'autre en vert. En (a) des nano-sphères, (b) et (c) des
grains de pollen et (d) des rhisomes de Convalaria. Images modi�ées de [197].

D'autres auteurs ont déjà proposé d'utiliser des algorithmes de type stéréo-correspondance

pour retrouver cette information [223]. Le problème principal de la stéréo-correspondance est

la nécessité d'avoir un a priori très fort sur la forme des structures de l'échantillon pour pouvoir

reconstruire le volume correctement.

L'objectif de ce chapitre est de montrer qu'il est possible de reconstruire un volume à partir

de projections obtenues en microscopie optique deux photons. Pour obtenir une projection

d'un volume en microscopie optique deux photon (avec l'utilisation de molécules �uorescentes

comme agents de contraste) l'utilisation de faisceaux Bessel-Gauss est nécessaire si l'on sou-

haite garder un système de microscopie deux photons classique. Nous cherchons donc à mon-

trer qu'il est possible d'obtenir une série de projections d'un volume à l'aide de la microscopie

optique deux photons. Puis, nous montrerons que ces projections peuvent servir à la recons-

truction 3D du volume observé à l'aide d'un algorithme de tomographie.

3.2 Théorie et méthode de tomographie

Nous proposons ici est de partir avec des algorithmes de tomographie a�n de pouvoir recons-

truire le volume complet observé. L'étude avait pour but de proposer une méthode permettant

d'obtenir une image en trois dimensions avec moins d'acquisitions que si le volume avait été
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acquis en microscopie deux photons classique plan par plan, le tout avec la meilleure résolution

possible.

3.2.1 Dé�nition et histoire

La tomographie est une technique d'imagerie principalement utilisée dans le domaine médical

pour de l'imagerie 3D dont le principe de base est la reconstruction d'un volume 3D à partir de

projections 2D. Dans le domaine médical on utilise, entre autres, comme outil de projection, les

rayons X dans le cas des scanners (CT scan pour computerized tomography scan), les positrons

pour l'imagerie PET (Positron Emission Tomography), le rayonnement infrarouge pour la

tomographie optique cohérente (OCT : Optical coherence tomography). La tomographie est

également utilisée en sismologie, i.e. la tomographie sismique, qui utilise les tremblements de

terre pour reconstruire la structure interne de la terre ainsi que ses propriétés physiques.

Les algorithmes de tomographie appartiennent tous au domaine des problèmes inverses (au

même titre que la déconvolution) et il en existe un grand nombre di�érent pour chaque appli-

cation.

Pour plus de détails sur les méthodes de tomographie et leurs applications voir [224�227].

3.2.2 Projection et rétroprojection

Pour mieux saisir les enjeux de la tomographie, il est essentiel de bien comprendre ce qu'est

une projection et de bien faire la di�érence entre projection et coupe. La �g. 3.2-A montre,

avec un schéma simpli�é, la di�érence entre des coupes, ou sections, d'un volume (S1 et S2)

et la projection de ce volume (P), ici selon la direction horizontale. Une section représente ici

une partie du volume, un simple plan, alors que la projection est une sommation (intégrale)

de la totalité des éléments du volume selon une direction. A la �g. 3.2-B sont présentés deux

exemples de projections : une première projection d'une image 2D vers une ligne 1D, et une

projection d'un volume 3D vers une image 2D. Lorsqu'on parle de projection, il est toujours

question de représenter la scène dans un espace de dimension moindre.

En tomographie, il est important de dé�nir un bon modèle de projection. Ce modèle de

projection a pour but de décrire au mieux le phénomène d'acquisition d'image. Dans l'imagerie

médicale c'est, par exemple, le phénomène d'absorption des rayons X par les di�érents tissus

du corps humain. Le modèle de projection que nous allons utiliser ici est un modèle assez

classique : le modèle de la transformée de Radon [228].

La transformée de Radon, ou théorème de projection de Radon, est une transformée intégrale

qui dé�nit une série de projections. La transformée de Radon fut proposée pour la première

fois par Johann Radon [228]. L'équation suivante dé�nit la transformée intégrale de Radon :
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Projection 2D to 1D

Projection 3D to 2D

A B

Figure 3.2 � A] Vue simpli�ée des di�érences entre section (S1 et S2) et projection (P).
B] Exemples de projections d'un fantôme dit de Shepp-Logan (donnée simulée couramment
utilisée en tomographie) d'une image 2D vers une ligne 1D, puis d'un volume 3D vers une
image 2D.

Rf (L) =

∫
L

f (x) |dx| (3.1)

Rf représente la transformée de Radon, L, l'ensemble des lignes échantillonnant l'espace consi-

déré. Concrètement, la transformée de Radon décrit l'ensemble des projections intégrales selon

toutes les directions permettant une projection. Cette équation a initialement été dé�nie pour

des projections d'espaces de dimension 2 à des espaces de dimension 1 mais a depuis été

généralisée pour des projections d'espaces de dimension N à des espaces de dimension N-1.

Les données ainsi obtenues après une transformée de Radon représentent la totalité des pro-

jections e�ectuées de l'espace objet. En pratique, sur des données numériques, l'intégrale est

souvent traduite en somme d'éléments �nis. Cet ensemble de projections est souvent appelé

un sinogramme (�g. 3.3).

La �g. 3.4-A montre, en exemple, une série de projections en une dimension d'une image

en deux dimensions. Maintenant que nous avons notre série de projections, il est temps de

passer à la reconstruction. Le but est de retrouver notre volume initial uniquement avec les

informations contenues dans les projections.

La méthode la plus simple, qui permet une reconstruction tomographique, est la méthode

de rétroprojection. Cette méthode consiste à prendre les projections contenues dans le sino-

gramme et à les propager dans la direction selon laquelle elles ont été projetées pour obtenir

un objet de la bonne dimension (2D vers 3D). Ces projections étalées sont ensuite sommées

pour obtenir une reconstruction de l'objet. Un exemple de reconstruction par rétroprojection

simple est présenté à la �g. 3.4-B.

Cependant, un problème demeure. Lors de l'enregistrement des projections, la couverture
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Figure 3.3 � Un exemple de sinogramme des projections du fantôme Shepp-Logan 2D. Chaque
colonne représente une projection à un angle bien particulier.

fréquentielle est de moins en moins complète à mesure qu'on s'éloigne du centre de l'image.

Ce manque d'informations de hautes fréquences va inévitablement dégrader le résultat car

la reconstruction agira également comme un �ltre passe bas. Ainsi, une grande partie des

détails seront perdus. Pour pallier ce problème, l'utilisation de �ltres permet d'ampli�er les

hautes fréquences. Le �ltre le plus courant est le �ltre rampe de base, bien qu'il ait tendance

à ampli�er le bruit de haute fréquence. Étant donné la tendance du �ltre rampe à ampli�er

les hautes fréquences, il est souvent combiné à un �ltre passe bas (du type Butterworth ou

Hanning). Un certain nombre de ces �ltres sont étudiés en [224,229,230]. Pour tirer pro�t de

ces di�érents �ltres permettant d'améliorer la reconstruction, la méthode de rétroprojection

�ltrée est utilisée.

La méthode classique de rétroprojection �ltrée utilise des �ltres pour pré-�ltrer chacune des

projections du sinogramme avant de procéder à la rétroprojection. Cette étape de pré-�ltrage

permet d'ampli�er certains contenus en hautes fréquences des projections pour compenser le

manque de couverture fréquentielle. La �g. 3.4-B montre un exemple de rétroprojection �ltrée

comparé à un exemple de rétroprojection simple sur la reconstruction d'une image en deux

dimensions.

3.2.3 Les faisceaux Bessel-Gauss comme moyen de projection

Dans cette section, nous allons présenter le modèle de projection que nous allons utiliser. Il est

basé sur l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss en microscopie de �uorescence deux photons

à balayage laser.

En microscopie confocale, le sectionnement optique est donné par le sténopé du microscope

(comme présenté en section 0.1.5). La microscopie deux photons utilise l'e�et deux photons

pour obtenir un sectionnement optique identique à la microscopie confocale. La microscopie
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Figure 3.4 � A] Exemple de projection d'un objet en deux dimensions donnant des vecteurs
en une dimension. B] Reconstruction par rétroprojection simple comparée à une reconstruction
par rétroprojection �ltrée à l'aide d'un �ltre rampe. On remarque que, non seulement un grand
nombre de projections est nécessaire pour reconstruire correctement l'objet, mais en plus le
�ltrage est nécessaire pour éliminer le �ou de la reconstruction. Figures adaptées de [231]

deux photons est basée sur l'e�et d'absorption multiphotonique (deux photons dans ce cas).

Comme présenté en [197], nous proposons d'utiliser des faisceaux Bessel-Gauss proposant une

profondeur de champ étendue en microscopie deux photons comme moyen de projection. Ces

faisceaux Bessel-Gauss permettent d'obtenir sur une image, l'intégration du volume selon la

direction de focalisation du faisceau Bessel-Gauss. Étant donné la possibilité de générer des

faisceaux Bessel-Gauss focalisés avec un angle, un certain nombre de projections pourront être

acquises successivement pour construire notre sinogramme.

La �g. 3.5 montre en exemple un faisceau Bessel-Gauss à angle. Le faisceau Bessel-Gauss va

exciter les molécules �uorescentes de l'échantillon sur toute sa longueur. On se retrouve ainsi

à intégrer toute la �uorescence provenant de la ligne du faisceau Bessel-Gauss en un point. Le

balayage laser permet de construire une image en deux dimensions représentant une projection

du volume observée selon la direction de focalisation du faisceau Bessel-Gauss.

Maintenant que nous savons qu'il est possible de créer des faisceaux Bessel-Gauss à angle et

d'obtenir ainsi une projection de l'échantillon selon l'axe de focalisation du faisceau Bessel-

Gauss en microscopie deux photons, nous devons dé�nir des angles de projection réalistes.

Ces angles de projection sont dé�nis en fonction de l'ouverture numérique de l'objectif du

microscope. Cette ouverture numérique nous donne une limite quant à l'angle maximal avec

lequel on pourrait focaliser un faisceau Bessel-Gauss. La �g. 3.6-A montre l'angle de focali-

sation maximal du faisceau Bessel-Gauss et à la �g. 3.6-B nous montrons l'échantillonnage

des angles que nous proposons d'utiliser pour nos projections. Nous avons choisi d'utiliser une

vingtaine d'angles de projection répartis azimutalement sur deux cercles concentriques repré-
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Figure 3.5 � Schéma montrant le faisceau Bessel-Gauss en tant que moyen de projection.
La totalité de la �uorescence émise dans la zone focale étendue du faisceau Bessel-Gauss est
intégrée par le détecteur.

sentant deux angles radiaux di�érents (l'angle maximal dé�ni par l'ouverture numérique et sa

moitié).
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Figure 3.6 � A] Exemple de faisceaux Bessel-Gauss focalisés droit et à l'angle maximal
autorisé par l'ouverture numérique (NA = 1.2). B] Représentation des angles de focalisation
proposés pour pro�ter au maximum de l'ouverture numérique tout en minimisant le nombre
de projections.

En plus du �ou ajouté à la reconstruction par le manque de couverture fréquentielle, le faisceau

Bessel-Gauss lui-même ajoute un �ou à chacune des projections. En e�et, lors de l'acquisi-

tion d'une projection, chaque plan du volume projeté est convolué par la PSF transversale du

faisceau Bessel-Gauss. De plus, étant donné que le faisceau Bessel-Gauss a un pro�l gaussien

selon l'axe optique (dans la longueur du faisceau Bessel-Gauss), la projection n'est pas tota-
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lement uniforme. Les éléments �uorescents dans le plan central seront excités par la partie du

faisceau Bessel-Gauss la plus intense, alors que ceux éloignés du plan central seront excités

par la partie la moins intense du faisceau Bessel-Gauss. La �g. 3.7 représente une simulation

de la PSF du faisceau Bessel-Gauss en microscopie deux photons. Pour construire cette es-

timation de la PSF, nous avons simplement étalé la PSF présentée en section 1.2.1 en trois

dimensions suivant un pro�l gaussien. La coupe transversale de la PSF donne un pro�l suivant

une fonction de Bessel au carré et la coupe sagittale à un pro�l gaussien.
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Figure 3.7 � A] Représentation schématique du faisceau Bessel-Gauss focalisé ainsi que les
plans de coupe utilisés en B]. B] Coupes transversales et sagittales de la PSF simulée du
faisceau Bessel-Gauss.

Étant donné que les projections ont subi une convolution par une PSF du type du faisceau

Bessel-Gauss présentée en section 1.2.1, nous proposons de déconvoluer les projections avant

de procéder à la reconstruction. Pour cela, nous allons dans un premier temps utiliser le �ltre

de Wiener (éq. (2.2)) comme �ltre déconvolutif, et nous allons le combiner au �ltre rampe.

Le but est de remplacer le �ltre passe bas, souvent combiné au �ltre rampe, par le �ltre de

Wiener. Ce �ltre déconvolutif permet d'inverser la convolution des projections avec la PSF du

faisceau Bessel-Gauss.

3.3 Caractérisation de l'algorithme et simulations

Pour caractériser la reconstruction et pouvoir estimer la faisabilité de cette méthode d'ima-

gerie, nous avons dans un premier temps testé plusieurs reconstructions de rétroprojections

sur un modèle simulé de Shepp-Logan en trois dimensions. La �g. 3.8-A montre une coupe

du Shepp-Logan 3D simulé ainsi qu'une coupe du faisceau Bessel-Gauss, considérée comme la

PSF des projections. Le modèle de Shepp-Logan 3D et celui du faisceau Bessel-Gauss font tous

deux 512x512x256 pixels. Le faisceau Bessel-Gauss a une largeur à mi-hauteur de 14 pixels. La

�g. 3.8-B montre les 20 projections obtenues en suivant les angles dé�nis à la �g. 3.6. Comme

on peut le remarquer, chacune des projections est rendue �oue, non seulement par l'opération
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de projection elle-même mais également par la PSF du faisceau Bessel-Gauss. Dans les �gures

3.8-(B), les projections sont représentées sans bruit. Le bruit est ajouté ensuite pour simuler

l'acquisition par un microscope. Le bruit ajouté est un bruit gaussien de moyenne 0.002 et de

variance 0.005 en utilisant la fonction imnoise de Matlab.
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Figure 3.8 � Simulation des projections avec faisceaux Bessel-Gauss. A] Image d'une coupe
du Shepp-Logan 3D ainsi qu'une coupe de la PSF du faisceau Bessel-Gauss. B] Projections
du Shepp-Logan 3D obtenues avec le faisceau Bessel-Gauss simulé. Les angles listés sont re-
présentés à la �g. 3.6.

La �g. 3.9 montre plusieurs résultats de reconstruction par rétroprojections. La première ligne

compare une coupe de l'objet original avec une projection, puis une coupe d'une rétropro-

jection simple, sans �ltre. La rétroprojection simple permet de reconstruire l'objet, mais le

résultat reste fortement dégradé. La seconde ligne montre trois exemples de coupes de recons-

truction par rétroprojection �ltrée utilisant di�érents �ltres. Le premier est un �ltre rampe qui

ampli�e les haute fréquences, dans le but de combler le manque de couverture fréquentielle.

On remarque cependant que, dans le cas de projections bruitées, le �ltre rampe a tendance

à trop ampli�er certaines fréquences et à ampli�er le bruit, ce qui donne une reconstruction

fortement dégradée. C'est pour cela que le �ltre rampe est souvent combiné à un autre �ltre,

un �ltre passe bas tel que le �ltre Butterworth.

Le �ltre Butterworth est un �ltre passe bas dont l'équation est :

B (u) =
1

1 +
(
u
uc

)2n (3.2)

avec u la fréquence spatiale, uc la fréquence de coupure du �ltre, et n l'ordre du �ltre. La

fréquence de coupure est sélectionnée pour minimiser le bruit dans la reconstruction �nale et

l'ordre donne la force de la coupure des fréquences au-delà de la fréquence de coupure, ceci
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permettant de �ltrer le bruit tout en gardant un certain détail de l'objet reconstruit. Dans la

�g. 3.9, le �ltre Butterworth a une fréquence de coupure réduite de 0.025 et un ordre de 3.

La coupe de la rétroprojection e�ectuée avec une combinaison des �ltres rampe et Butterworth

donne un résultat plus détaillé et proche de l'objet réel qu'une simple rétroprojection. Pour

la dernière coupe de reconstruction présentée, le �ltre Butterworth est remplacé par un �ltre

de Wiener pour contrer plus e�cacement le fait que chaque projection acquise est en plus

convoluée avec la PSF du faisceau Bessel-Gauss. En observant la coupe de la rétroprojection

utilisant une combinaison des �ltres rampes et de Wiener, on remarque que le résultat n'est pas

si di�érent du résultat précédant utilisant la combinaison de �ltres rampes et Butterworth.

Cela peut s'expliquer par le fait que les deux �ltres ont des expressions similaires et que

la di�érence apportée par la prise en compte de la PSF du faisceau Bessel-Gauss n'est pas

su�sante pour di�érencier les deux �ltres. Pour améliorer les résultats obtenus ici, il faudrait

changer de méthode de reconstruction en tomographie et remplacer le �ltre de Wiener pour

une méthode de déconvolution plus e�cace. Cette proposition sera détaillée dans la dernière

section de ce chapitre.

Original Projection Rétroprojection

Rétroprojection filtrée 
rampe

Rétroprojection filtrée
Butterworth + rampe

Rétroprojection filtrée
Wiener + rampe

Figure 3.9 � Résultats de reconstruction par rétroprojection et rétroprojection �ltrée. La
ligne du haut montre dans l'ordre de gauche à droite : une coupe de l'image originale, une
projection de l'image originale, une coupe de l'image obtenue par rétroprojection simple. La
ligne du bas montre des coupes de l'image reconstruite par rétroprojection �ltrée. Dans l'ordre
de gauche à droite nous voyons : l'image avec le �ltre rampe seul, l'image avec le �ltre rampe
combiné au �ltre Butterworth et l'image avec le �ltre rampe combiné au �ltre de Wiener.

Dans la section suivante nous allons décrire une méthode expérimentale permettant d'obtenir

des projections compatibles avec la reconstruction tomographique présentée ici.
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3.4 Application expérimentale

Pour obtenir expérimentalement des projections à angles avec des faisceaux Bessel-Gauss, la

méthode présentée en [197] sera utilisée. L'objectif est d'utiliser la lentille de relais située

juste après l'axicon dans le parcours optique pour induire un décalage de l'anneau mince

formé. Ce dernier se traduira par un faisceau Bessel-Gauss focalisé à angle par l'objectif.

Pour permettre une mesure précise des angles de focalisation du faisceau Bessel-Gauss ainsi

qu'une reproductibilité expérimentale, il faudrait remplacer la monture de cette lentille par

une monture motorisée de grande précision. Un exemple du montage est présenté à la �g. 3.10.
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Figure 3.10 � Schéma simpli�é représentant le microscope confocal avec la transformation
du faisceau gaussien en faisceau Bessel-Gauss. La partie grossie permet d'insister sur la trans-
formation e�ectuée par l'axicon. Dans cette partie, w représente la taille du faisceau gaussien
entrant dans l'axicon et β l'angle du cône formé par les rayons réfractés par l'axicon. Le laser
utilisé est un Compass 215M (avec une longueur d'onde de 532 nm) délivrant une puissance
maximale de 40 mW, ce qui est largement su�sant pour notre application. La monture motori-
sée permet de déplacer la lentille avec précision et de pouvoir obtenir ainsi une reproductibilité
des angles de projection.

Une étape de calibration et de mesure des angles de focalisation du faisceau Bessel-Gauss (en

utilisant des échantillons de nano-sphères �uorescentes) sera nécessaire avant toute mesure et

tentative de reconstruction.

3.5 Discussion

Comme mentionné en section 3.3, l'utilisation du �ltre de Wiener ne permet pas de montrer

une amélioration nette par rapport à l'utilisation d'un �ltre Butterworth pour la rétropro-

jection. Si l'on compare le spectre des �ltres de Wiener et Butterworth (selon la direction

horizontale), on remarque une nette di�érence (voir �g. 3.11). Le �ltre de Wiener possède
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une zone d'ampli�cation en basses / moyennes fréquences alors que le �ltre Butterworth n'est

qu'un �ltre passe bas. Cependant, lorsqu'on regarde la combinaison entre les �ltres de Wiener

et Butterworth avec un �ltre rampe, les deux �ltres ainsi générés se ressemblent fortement.

Ils sont tous deux des �ltres passe bande en fréquences moyennes. Étant donné que pour la

rétroprojection les �ltres de Wiener et Butterworth sont combinés avec le �ltre rampe, cela

explique le manque de di�érences entre les rétroprojections utilisant les deux �ltres présentées

à la �g. 3.9.
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Figure 3.11 � Pro�ls latéraux des di�érents �ltres utilisés pour la rétroprojection �ltrée. A]
Les �ltres de Wiener et Butterworth sont comparés. B] Les �ltres de Wiener et Butterworth
sont chacun combinés à un �ltre rampe avant d'être comparés.

Pour une meilleure reconstruction, le �ltre de Wiener n'est pas su�sant en tant que �ltre dé-

convolutif. Il faudrait déconvoluer les projections avec un algorithme de déconvolution plus ef-

�cace puis procéder à une reconstruction tomographique moins sensible au bruit et au manque

de couverture angulaire que la rétroprojection.

Il est également important de noter que l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss est une néces-

sité pour obtenir une projection en microscopie deux photons. En e�et les faisceaux Bessel-

Gauss sont les seuls à proposer une profondeur de champ augmentée avec un pro�l uniforme

sur la totalité de la profondeur. Cet attribut des faisceaux Bessel-Gauss leur permet de servir

de projecteur en microscopie deux photons et o�re ainsi la possibilité d'obtenir des projections

linéaires dans la direction de focalisation du faisceau Bessel-Gauss.

La question qui reste en suspens est : Combien d'acquisitions sont nécessaires pour recons-

truire une image volumétrique ayant une résolution comparable à la microscopie deux photons

classique ? L'étude présentée ici utilise une vingtaine de projections pour la reconstruction

tomographique mais il est possible qu'un algorithme plus performant que la rétroprojection

�ltrée en nécessite moins.
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La méthode proposée permet de reconstruire un volume aussi grand que la longueur du faisceau

Bessel-Gauss. Plus le faisceau Bessel-Gauss est long, plus le volume reconstruit pourra être

grand. L'objectif �nal serait de pouvoir reconstruire un très grand volume avec un nombre

d'acquisitions limité, ou du moins signi�cativement plus faible que celui nécessaire à une

acquisition plan par plan. Dans le cas de la rétroprojection cet objectif paraît extrêmement

di�cile mais il resterait à tester avec un algorithme de tomographie plus performant.

Une contrainte majeure liée à la reconstruction 3D de grands volumes est le temps de traite-

ment nécessaire pour la reconstruction. La rétroprojection �ltrée prend déjà plusieurs heures

(avec un algorithme simple programmé en Matlab), un algorithme plus performant pourrait

demander beaucoup plus de ressources et de temps de calcul. Cette étape reste cependant une

étape de reconstruction e�ectuée après la phase d'acquisition, ce qui permettrait d'observer

des phénomènes biologiques (dynamiques ou non) puis de prendre le temps de reconstruire les

images pour l'analyse.

3.6 Ouverture et directions futures

Il existe un grand nombre de méthodes dédiées à la reconstruction tomographique. La ré-

troprojection est une méthode particulièrement simple et rapide à mettre en ÷uvre mais ne

fait pas partie des plus performantes. Pour améliorer la reconstruction, il serait intéressant de

passer vers un algorithme plus poussé tel que l'algorithme ML-EM (Maximum Likelihood � Ex-

pectation Maximisation) [232�238]. Cet algorithme permettrait une meilleure reconstruction

tomographique notamment dans le cas où le nombre d'angles est faible et où les projections

peuvent être bruitées.

De plus, il serait également pertinent de remplacer l'étape de pré-traitement des projections, à

savoir le �ltre de déconvolution de Wiener, par un algorithme de déconvolution plus e�cace et

moins sensible au bruit. Comme pour les algorithmes de tomographie, le choix des algorithmes

de déconvolution est grand. Nous proposons ici de passer à un algorithme du type Richardson-

Lucy qui peut potentiellement être régularisé pour devenir un algorithme convergent [239�244].

Ce chapitre a permis de démontrer qu'une reconstruction 3D à partir de projections obtenues

à l'aide de microscopie deux photons utilisant les faisceaux Bessel-Gauss est possible. Il reste

à déterminer expérimentalement quel algorithme permettrait la meilleure reconstruction et si

un tel algorithme permettrait de réduire su�samment le nombre de projections nécessaires

pour permettre une acquisition d'un volume plus rapidement que dans le cas d'une acquisition

plan par plan.
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Discussion

Dans ce document, nous avons proposé plusieurs méthodes pour augmenter la résolution en

microscopie confocale tout en conservant au maximum ses avantages. D'un point de vue expé-

rimental, les méthodes proposées ne changent pas la structure du microscope, mais nécessitant

simplement un changement du faisceau laser utilisé pour le balayage de l'échantillon. L'ob-

jectif suivi tout au long de cette thèse était de garder le système d'acquisition le plus proche

possible d'un système classique commercial pour permettre à ces méthodes d'être utilisées le

plus facilement possible.

La première méthode proposée, à savoir l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 en

microscopie confocale, permet d'obtenir une augmentation de la résolution du microscope

confocal d'au moins 20%. L'utilisation de cette méthode ne nécessite aucun post-traitement

et l'image est obtenue directement. Le design expérimental n'est constitué que d'éléments

optiques passifs (lentille et axicon), ce qui permet une intégration rapide et durable dans un

système confocal, commercial ou non.

La contrainte principale est l'alignement de ces éléments optiques dans le microscope confocal.

Cet alignement doit être e�ectué avec la plus grande précision pour permettre une optimisation

des résultats. Comme nous l'avons vu au chapitre 2, un mauvais alignement soit de l'axicon et

de la lentille soit du sténopé se traduit rapidement par un faisceau Bessel-Gauss non optimal.

Cet alignement non optimal peut se traduire pas un faisceau plus large et donc une perte de

résolution ou encore par des lobes secondaires qui ne sont pas �ltrés par le sténopé.

Un inconvénient mineur est la perte de puissance dans les lobes secondaires et la grande pro-

fondeur de champ du faisceau Bessel-Gauss, qui se traduit soit par une augmentation du pho-

toblanchiment, soit par une diminution du rapport signal à bruit. Un réglage des dimensions

du faisceau gaussien à l'entrée de l'axicon, permettant de générer un faisceau Bessel-Gauss le

plus court possible, limite ainsi la perte de puissance due à l'augmentation de profondeur de

champ et réduit le photoblanchiment.

Dans un second temps, un faisceau Bessel-Gauss d'ordre 1 peut être généré avec les mêmes

éléments optiques que ceux qui sont utilisés pour le faisceau Bessel-Gauss d'ordre 0. Pour cela,

il est nécessaire de changer la polarisation du faisceau gaussien à l'entrée de l'axicon pour une

115



polarisation azimutale. Le changement de polarisation du faisceau laser peut être e�ectué par

un module qui serait installé sur le chemin optique avant l'entrée du microscope et avant le

module comportant l'axicon. Dans notre cas, ce module est constitué d'un élément optique

actif permettant d'obtenir une polarisation azimutale.

Le fait de pouvoir obtenir des faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 a permis d'améliorer la mé-

thode SLAM pour obtenir la méthode B-SLAM et ainsi gagner un facteur 2.5 sur la résolution

du microscope confocal. La méthode B-SLAM nécessite un post-traitement des images pour

être fonctionnelle. Étant donné que ce post-traitement est une simple soustraction, il serait

possible d'automatiser le processus aisément. De la même manière, le module permettant de

changer l'ordre du faisceau Bessel-Gauss pourrait être également automatisé. Cette méthode

permettrait d'avoir un système complètement automatique sans changer fondamentalement le

fonctionnement du microscope qui resterait un microscope confocal classique.

Un avantage majeur quant à l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss est leur capacité d'auto-

reconstruction, ce qui en fait des faisceaux de choix pour l'imagerie biomédicale. En e�et,

cette capacité d'auto-reconstruction permet aux faisceaux Bessel-Gauss de garder leur pro�l

même lorsque leur propagation ou focalisation est perturbée par un ou plusieurs éléments

bloquants [170,171]. Le fait d'utiliser des faisceaux possédant ce type de comportement est un

atout en microscopie optique puisque, dans le cas d'observation de structures biologiques, les

inhomogénéités d'indice de réfraction de l'échantillon sont souvent source de dégradations du

faisceau d'excitation. Dans le cas des faisceaux Bessel-Gauss, ces dégradations sont réduites

grâce à leurs capacités d'auto-reconstruction.

En ce qui concerne la création de faisceaux Bessel-Gauss, la qualité de l'axicon utilisé fait

toute la di�érence. Bien que l'axicon soit un élément optique passif, les dé�s de fabrication

font qu'il est di�cile de trouver des axicons de qualité su�sante pour de l'imagerie de haute

résolution. L'annexe B présente une étude de qualité e�ectuée sur six axicons pour l'entreprise

BliQ. Nous proposons d'utiliser les protocoles développés durant cette étude comme standard

et les images comme tables de comparaisons lorsqu'il s'agit de tester la qualité d'un axicon.

En e�et avec un axicon ayant une pointe défectueuse, il est di�cile, voire impossible, d'obtenir

un anneau mince correct, ce qui se traduit par un faisceau Bessel-Gauss de faible qualité. Bien

qu'il reste possible d'obtenir une image correcte avec un faisceau Bessel-Gauss non optimal,

la qualité de cette image sera moindre et la résolution obtenue ne sera certainement pas celle

escomptée.

Les faisceaux Bessel-Gauss constituent une famille de faisceaux optimaux pour la microscopie

confocale. Étant donné qu'ils sont construits à partir d'un anneau mince au niveau de l'ou-

verture arrière de l'objectif, ils ne sont composés que de hautes fréquences puisque l'objectif

agit comme une lentille et applique une transformée de Fourier à cet anneau mince. Ils ne sont

donc composés que de rayons béné�ciant du maximum de l'ouverture numérique de l'objec-
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tif. Ces faisceaux permettent donc d'obtenir le maximum d'un microscope pour un objectif

d'ouverture numérique donnée, entraînant la meilleure résolution possible pour la microscopie

confocale. En e�et, si l'on imagine tout autre faisceau laser qui serait utilisé en microscopie

confocale, ce faisceau restera focalisé par un objectif d'ouverture numérique donnée. Et comme

les faisceaux Bessel-Gauss utilisent déjà le maximum de l'ouverture numérique disponible, ce

faisceau laser ne pourra pas être construit avec un contenu fréquentiel plus élevé, et donc ne

pourra pas proposer une meilleure résolution.

L'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss en microscopie confocale est donc la méthode la plus

optimale possible lorsqu'il s'agit d'obtenir la meilleure résolution possible tout en conservant

un microscope confocal de base.

La seconde méthode proposée tire pro�t du contenu fréquentiel des di�érentes PSF utilisées lors

de l'acquisition d'images en microscopie confocale. Elle utilise des méthodes de déconvolution

pour traiter les images et obtenir ainsi des images de meilleure résolution. Pour cette méthode,

le design expérimental est identique à celui proposé pour les méthodes SLAM et B-SLAM,

seul le traitement des images est di�érent. La déconvolution est une méthode de traitement

d'images plus adaptée que la soustraction proposée par les méthodes SLAM et B-SLAM. En

e�et, contrairement à la méthode de déconvolution proposée, la soustraction génère souvent

des valeurs négatives qui n'ont aucun sens physique.

Bien que le post-traitement soit ici plus complexe, les modalités d'acquisition des images

restent identiques à celles de la microscopie confocale classique (comme avec la méthode

B-SLAM). Dans cette méthode, l'algorithme de déconvolution prend avantage du contenu

fréquentiel di�érent des deux PSF pour reconstruire une image avec la meilleure résolution

possible. Ce qui est démontré ici est valide quel que soit l'algorithme de déconvolution choisi,

à condition qu'il permette de prendre en compte deux images prises avec deux PSF di�é-

rentes. L'algorithme proposé ici ne dispose pas de méthode adaptée au problème pour régler

automatiquement les paramètres de déconvolution. Cependant, de nouveaux algorithmes de

déconvolution sont créés chaque année. Ainsi, il sera possible de remplacer l'algorithme de

déconvolution lorsqu'un algorithme plus performant et automatique sera disponible.

Concernant la déconvolution, une étape de prétraitement peut être nécessaire. Dans le cas où le

signal de fond est trop important, une étape de soustraction de l'arrière-plan doit être e�ectuée

avant la déconvolution. Cette étape de prétraitement permet de retirer ce signal d'arrière-

plan, qui est un signal qui n'a pas été convolué par la PSF de l'instrument. Les algorithmes de

déconvolution ne savent pas traiter ce signal d'arrière-plan puisqu'ils ne prennent généralement

pas en compte la possibilité que l'image soit composée de plusieurs signaux ayant des PSF

di�érentes. Dans le cas de la microscopie optique, et d'autant plus avec l'utilisation de la

�uorescence, le signal détecté est composé dans sa quasi-totalité du signal convolué par la

PSF de l'instrument, cette étape de soustraction d'arrière-plan est donc rarement nécessaire.
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Dans le cas où l'image serait dégradée par un signal d'arrière-plan, il est nécessaire de mesurer

ce signal d'arrière-plan pour pouvoir le soustraire à l'image. Si la mesure de ce signal d'arrière-

plan n'est pas possible, comme dans le cas où une image en microscopie confocale serait

dégradée par un signal hors foyer trop important, une méthode du type � Rolling ball � peut

être utilisée pour soustraire le signal d'arrière-plan, à condition que la � balle � soit de taille

su�sante, c'est-à-dire bien plus large que la PSF de l'instrument. En microscopie confocale

ce cas est rare puisque, pour avoir un signal d'arrière-plan constitué d'un signal hors foyer, il

faudrait, soit que le sténopé soit trop large, soit que l'image soit prise avec un grossissement

su�samment fort pour que la PSF ne puisse plus être considérée comme de la même taille

sur la totalité de la profondeur de champ du microscope confocal. En e�et, lorsqu'une image

confocale est prise à fort grossissement, les di�érences entre la PSF au plan focal et les PSF des

plans se situant au-dessus et au-dessous (non �ltrées par le sténopé) sont su�santes pour que

l'algorithme de déconvolution considère ces PSF comme di�érentes. L'algorithme a donc plus

de di�culté à déconvoluer l'image correctement. Dans la majorité des cas de déconvolution en

microscopie optique ce problème ne se pose pas car, soit la déconvolution est e�ectuée sur une

image 3D, soit les PSF en microscopie confocale sont su�samment petites (quelques pixels

de large) pour que les di�érences entre les di�érents plans ne soient pas visibles. Dans notre

étude, nous avons pris des PSF larges (ayant un support de 10 à 40 pixels) ce qui fait que la

di�érence est, dans certains cas, notable.

Comme nous l'avons montré, les faisceaux Bessel-Gauss sont les faisceaux qui ont le plus grand

contenu hautes fréquences en microscopie à balayage laser. Et comme, pour la déconvolution,

plus la PSF contient de hautes fréquences meilleurs seront les résultats de la déconvolution ;

les faisceaux Bessel-Gauss sont les faisceaux optimaux pour la déconvolution en microscopie

confocale. Cependant, il pourrait être intéressant d'améliorer l'algorithme de déconvolution

pour un traitement plus poussé. L'utilisation d'un algorithme de déconvolution myope ou

aveugle permettrait de corriger les imperfections présentes dans la PSF mesurée en parallèle

des aérations de l'image, ce qui permettrait une meilleure reconstruction. Il est également

possible d'utiliser des algorithmes de déconvolution qui permettent de supposer une non-

invariance de la PSF dans le champ de vue. Ces algorithmes permettent de considérer que la

PSF n'est pas la même en tout point de l'échantillon, permettant par exemple de corriger des

aberrations sphériques ou distorsions dues à l'échantillon observé.

Les deux méthodes proposées au chapitre 1 et 2 o�rent des alternatives simples et peu onéreuses

aux méthodes de superrésolution classiques. La microscopie confocale étant très répandue, des

solutions, telles que celles qui sont présentées dans ce manuscrit, proposant une amélioration de

la résolution pour ce type de microscopie de 20% ou même d'un facteur 2.5 sont des solutions

très intéressantes. De plus, bien que les méthodes de superrésolution classiques (STED, PALM,

STORM, ...) proposent des résolutions bien supérieures, il n'est pas toujours nécessaire de

descendre à de telles résolutions pour obtenir un résultat biologiquement pertinent. Dans un
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grand nombre de cas d'imagerie, une résolution de 10 nm pourrait être considérée comme

� overkill � surtout lorsque les méthodes proposées imposent des restrictions quant au choix

de la molécule �uorescente ou du type d'échantillon observable. Les méthodes proposées ici

permettent donc d'ajouter à l'éventail des méthodes de superrésolution des solutions simples

et adaptables sur des systèmes commerciaux existants permettant d'améliorer la résolution,

sans faire de compromis trop important.

Le troisième chapitre est davantage un chapitre d'ouverture proposant une autre utilisation des

faisceaux Bessel-Gauss, en microscopie deux photons à balayage laser. Le faisceau Bessel-Gauss

d'ordre 0 est utilisé pour obtenir des images de microscopie deux photons à profondeur de

champ étendue. L'inconvénient de la microscopie deux photons à profondeur de champ étendue

est la perte de la résolution axiale. Il est montré ici qu'il est possible de retrouver, du moins en

partie, l'information en trois dimensions à partir de projections de l'échantillon obtenues avec

les faisceaux Bessel-Gauss à angles. Cette information en trois dimensions permet de redonner

une résolution axiale à une image de microscopie deux photons à profondeur de champ étendue.

Une projection correspond ici à une image de microscopie deux photons à haute profondeur

de champ prise avec un faisceau Bessel-Gauss. Cette méthode nécessite l'acquisition d'un

certain nombre de projections. Le but est de ne garder que les projections réalisables avec un

objectif �xe ce qui permettrait d'utiliser la méthode pour de l'imagerie in-vivo. L'étude menée

ici reste théorique, mais montre cependant les possibilités de la méthode. L'enjeu majeur

serait d'obtenir une résolution au moins équivalente à la microscopie deux photons classique

permettant l'obtention d'une image en trois dimensions à l'aide d'acquisitions plan par plan.

De plus, les propriétés d'auto-reconstruction des faisceaux Bessel-Gauss les rendent moins

sensibles à la di�usion et aux potentiels obstacles sur le trajet du faisceau. Ces faisceaux sont

donc très intéressants pour l'imagerie en profondeur dans des tissus vivants, ce qui est un

atout particulier pour l'acquisition de grand volume comme proposé dans ce chapitre.
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Conclusion

Pour conclure, nous avons proposé ici un certain nombre de méthodes de microscopie optique

dans le but d'augmenter le nombre de modalités d'imagerie possibles dans le domaine bio-

médical, et permettre ainsi un plus grand choix de méthodes aux utilisateurs potentiels.

La première méthode proposée est l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss d'ordre 0 en micro-

scopie confocale pour gagner 20% de résolution, selon le critère de Rayleigh. Cette méthode

permet de rester en microscopie confocale et d'en garder tous les avantages. De plus, en utili-

sant les mêmes éléments optiques, il est possible de générer des faisceaux Bessel-Gauss d'ordre

1. Cette technique permet de combiner l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss en microscopie

confocale avec la méthode SLAM pour obtenir la méthode B-SLAM permettant une augmen-

tation de résolution d'un facteur 2.5 que la microscopie confocale seule ne permet pas. Encore

une fois, cette méthode est basée sur la microscopie confocale. Bien que deux images soient

nécessaires pour obtenir le gain en résolution, tous les avantages de la microscopie confo-

cale sont conservés. Le traitement d'images des méthodes SLAM et B-SLAM est une simple

soustraction qui peut être automatisée facilement. Ce traitement ne complexi�e pas signi�ca-

tivement la modalité d'imagerie. La microscopie confocale utilisant les faisceaux Bessel-Gauss

et la microscopie B-SLAM proposent donc des modalités d'imagerie intéressante pour com-

pléter le spectre des méthodes de superrésolution, à savoir une amélioration de la résolution

sans compromis majeur sur le type d'échantillon observable.

La seconde méthode présentée dans ce document utilise la déconvolution comme traitement

d'images avec les images de la microscopie SLAM comme point de départ. La déconvolution

est une méthode de traitement d'images permettant de gagner en résolution e�cacement et

plus juste mathématiquement que la soustraction proposée précédemment. L'avantage dans

l'utilisation des images de la microscopie SLAM ou B-SLAM en déconvolution est que le

contenu fréquentiel des PSF d'imagerie di�ère entre les faisceaux brillants et beignes (sombres).

De cette manière, la déconvolution peut reconstruire plus de contenus de hautes fréquences

qui auraient été, dans d'autres conditions, noyés dans le bruit. Parmi les PSF utilisées lors

de l'acquisition d'images, nous avons ensuite tenté d'utiliser des modes Hermite-Gauss, mais

sans succès. Puis, nous avons réalisé que les faisceaux Bessel-Gauss d'ordres 0 et 1 seraient les

modes laser optimaux. Cette méthode manque cependant d'un élément crucial : une sélection
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automatique des paramètres de déconvolution. Cependant, le domaine de la déconvolution ne

propose que rarement de tels moyens. Lorsqu'ils existent, ils sont proposés pour une utilisation

bien spéci�que. La méthode D-SLAM peut être vue comme une amélioration de la méthode

SLAM où le traitement d'images est corrigé et amélioré. Cette méthode n'impose pas de

compromis majeur sur le type d'échantillon observable, mais nécessite une étape de post-

traitement plus complexe, permettant d'ajouter une méthode intermédiaire entre les méthodes

de superrésolution les plus complexes et les plus simples.

Dans un troisième temps, une méthode de reconstruction tomographique en trois dimensions

utilisant les faisceaux Bessel-Gauss comme projections en microscopie deux photons est pro-

posée. Elle permet de reconstruire un volume à partir d'un nombre limité d'acquisitions en

microscopie deux photons à profondeur de champ étendue. Avec un algorithme approprié pour

l'étape de pré-traitement en déconvolution ainsi que pour la tomographie, cette méthode pour-

rait permettre de reconstruire un grand volume tout en gardant une bonne résolution latérale

et axiale. Ce procédé permettrait de retrouver l'information volumétrique qui est perdue en

microscopie deux photons à profondeur de champ augmentée avec moins d'acquisitions qu'une

image d'un volume en microscopie deux photons classique. Pour compléter cette étude, qui

reste théorique, il serait judicieux de caractériser expérimentalement le nombre d'acquisitions

nécessaires pour obtenir une bonne reconstruction en trois dimensions, ainsi que de valider

les résultats en utilisant des algorithmes de reconstruction plus avancés. La méthode décrite

prend avantage des propriétés des faisceaux Bessel-Gauss pour proposer des acquisitions de

grands champs de vue et de grande profondeur, et ce, avec un minimum de compromis sur la

résolution et la vitesse d'acquisition.
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Annexe A

Focalisation de faisceaux à proximité

d'une interface plane

A.1 Description du problème

Dans cette section est présentée une étude supplémentaire sur la focalisations des faisceaux,

gaussien TEM00 et Bessel-Gauss d'ordre 0 de polarisation verticale, proches d'une ou deux

interfaces entre deux ou trois milieux d'indices de réfraction di�érents. L'objectif est de véri�er

et valider les approximations sur les conditions aux limites appliquées aux champs électriques

calculées par la méthode Richard et Wolf utilisée en section 1.2.1. L'étude présentée ici est basée

sur les calculs de champs introduits en [189] chap 3.9. Grâce à ces calculs nous obtiendrons

des estimations plus précises des composantes de nos champs électriques lorsque le foyer est à

une interface, ce qui est souvent le cas en microscopie puisqu'une lamelle est utilisée comme

fenêtre pour observer l'échantillon.

La �g. A.1 présente un schéma simpli�é de la focalisation d'un faisceau laser par un objectif

(approximé par une lentille aplanétique) proche d'une interface entre deux milieux.

Einc

Objective

f

z = z0

Interface
I1

n1 n2

z

Figure A.1 � Schéma de la focalisation d'un faisceau laser proche d'une interface entre deux
milieux. Einc représente le champ électrique du faisceau incident, f est la distance focale de
l'objectif. n1 et n2 sont les indices de réfraction des deux milieux. L'interface I1 est à une
distance z = z0 du plan focal de l'objectif.
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La prise en compte d'une interface entre deux milieux est une bonne chose. Cependant dans

le cas de la microscopie, on est souvent confronté à deux interfaces, qui sont dues aux deux

faces de la lamelle de verre utilisée. La �g. A.2 présente un schéma simpli�é de la focalisation

d'un faisceau laser par un objectif proche de deux interfaces, séparées par une distance d.

Einc

Objective

f

Interfaces
I1 I2

n0 n1 n2

z

d

z = z0

Figure A.2 � Schéma de la focalisation d'un faisceau laser proche de deux interfaces entre
trois milieux. Einc représente le champ électrique du faisceau incident, f est la distance focale
de l'objectif. n1, n2 et n3 sont les indices de réfraction des trois milieux. l'interface I1 est à
une distance z = z0 du plan focal de l'objectif et les deux interfaces sont séparées par une
distance d.

Dans un premier temps le formalisme théorique ainsi que les calculs des équations des champs

électriques seront présentés. Puis des résultats numériques des champs électriques des fais-

ceaux gaussien TEM00 et Bessel-Gauss d'ordre 0 seront présentés dans le cas d'interfaces avec

plusieurs milieux di�érents : air, eau, verre et milieux de montage DAKO.

A.2 Formalisme théorique

A.2.1 Champ électrique du faisceau transmis

Dans cette section nous présentons les calculs théoriques permettant d'obtenir les équations

du champ électrique de faisceaux focalisés près d'une interface. Ces calculs sont basés sur la

théorie vectorielle de di�raction de Richards et Wolf dans le cas de la focalisation de faisceaux

proches d'interfaces entre plusieurs milieux [189]. La géométrie de focalisation est identique à

celle présentée en 1.2.1.

L'expression du champ électrique réfracté par l'objectif, avant focalisation (champ lointain)

est :

Einf (θ, φ) = qI (θ) l0 (θ, φ) â (θ, φ) (A.1)

qI (θ) est l'équivalent du facteur d'apodisation pour une lentille aplanétique (un objectif de

microscope peut être approximé par une lentille aplanétique) dans le cas de la focalisation à

une interface, â (θ, ϕ) le vecteur de polarisation et l0 (θ, ϕ) la distribution d'amplitude incidente

réfractée par l'objectif.
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Étant donné que nous ne souhaitons calculer que le champ électrique des faisceaux laser

qui seront présents dans notre échantillon nous ne nous intéressons qu'au champ électrique

transmis. En utilisant les conditions aux limites en z = z0 on peut exprimer le champ électrique

transmis Et en fonction de la partie transmise du champ réfracté par l'objectif Einf
t .

Et (ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ 2π

0

∫ θmax

0
Einf
t (θ, φ)

1

kz2
exp (ik1zcosθ) exp (ikρsinθcos (φ− ϕ))

cosθsinθdφdθ

(A.2)

avec Einf
t = qI (θ) l0 (θ) ât (θ, φ).

Dans le cas d'un faisceau incident de polarisation linéaire (ici selon l'axe x) les coordonnées

du vecteur de polarisation du champ transmis après réfraction, s'écrivent comme suit. Pour

simpli�er la notations les dépendances en (θ, ϕ) des termes kx (θ, ϕ), ky (θ, ϕ) et kz1 (θ, ϕ) ne

seront plus précisées.

ât (θ, ϕ) =tsk2
y + tpk2

x

kz2
k2

âx

−tskxky + tpkxky
kz2
k2

ây

−tp
(
k2
x + k2

y

) kx
k2
âz

(A.3)

Dans cette expression la di�érence entre les champs de polarisation s et p est prise en compte,

la première partie de chaque terme représente la polarisation s et la seconde la polarisation p.

Il reste maintenant à exprimer les composantes du vecteur de polarisation en fonction de

(θ, ϕ). On a kx = ksinθcosϕ, ky = ksinθsinϕ, kz1 = k1cosθ et kz2 = k2

√
1− k21

k22
sin2θ. On

obtient donc :

ât (θ, ϕ) =tsk2sin2θ
1− cos (2ϕ)

2
+ tp k2sin2θ

√
1− k2

1

k2
2

sin2θ
cos(2ϕ) + 1

2
âx

−tsk2sin2θ
sin (2ϕ)

2
+ tpk2sin2θ

√
1− k2

1

k2
2

sin2θ
sin (2ϕ)

2
ây

− tpk
3sin3θ

k2
cosϕâz

(A.4)

En exprimant qI (θ) =

√
kz1
k1

k2x+k2y
on obtient l'expression suivante pour le champ électrique

transmis d'un faisceau de polarisation linéaire focalisé près d'une interface :

Et (ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ 2π

0

∫ θmax

0
exp (ikz2z) exp (i (kz1 − kz2) z0)

1

kz2
exp (ikρsinθcos (φ− ϕ))

âtqI (θ) l0 (θ, φ) cosθsinθdφdθ

(A.5)
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On notera pour la suite ez (θ) = exp (ikz2z) exp (i (kz1 − kz2) z0) 1
kz2

le terme regroupant les

exponentielles dépendant de θ uniquement.

En utilisant les tables d'intégrales présentées en [190] :

∫ 2π

0
exp (iγcos (φ− ϕ))

cos (mφ)

sin (mφ)
dφ = 2πimJm (γ)

cos (mϕ)

sin (mϕ)
(A.6)

On obtient les expressions suivantes pour les trois composantes du champ électrique transmis :

Etx(ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ θmax

0
ez(θ) l0(θ) qI(θ)cosθsinθ

tsπsin2θ J0(kρsinθ)

+ tsπsin2θ J2(kρsinθ)cos(2ϕ)

− tpπkz2sin2θ

k2
J2(kρsinθ)cos(2ϕ)

+ tp
πkz2sin2θ

k2
J0(kρsinθ) dθ


(A.7)

Ety (ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ θmax

0
ez (θ) l0 (θ) qI (θ) cosθsinθ tsπsin2θJ2 (kρsinθ) sin (2ϕ)

−tpπkz2sin2θ

k2
J2 (kρsinθ) sin (2ϕ) dθ

 (A.8)

Etz (ρ, ϕ, z) =
E0

2π

∫ θmax

0
ez (θ) l0 (θ) qI (θ) cosθsinθ[
−i tpπksin3θ

k2
J1 (kρsinθ) cos (ϕ)

]
dθ

(A.9)

Il reste maintenant à exprimer les coe�cients de transmission ts et tp pour les polarisations s

et p. Dans le cas de deux interfaces successives nous utiliserons les coe�cients de transmission

de Fresnel généralisés.

A.2.2 Coe�cients de transmission

Cette section a pour but de détailler les calculs permettant d'obtenir les coe�cients de trans-

mission pour les cas à une interface et deux interfaces. La �g. A.3 représente une vue schéma-

tique des interfaces qui seront prises en compte ainsi que les notations utilisées.

Cas d'une interface unique

Dans le cas où une seule interface est considérée (�g. A.3-A) les coe�cients de transmission
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n1 n2

θi

θr
θt

I

R
T

n1 n2

θi

θr

θt1

I

R
T1

n3

T2

θt2

1 Interface
I1 I1 I2

2 Interfaces
A B

Figure A.3 � A] Schéma représentant le faisceau incident I, ré�échi R et transmis T à travers
une interface I1 entre deux milieux n1 et n2. B] Schéma représentant le faisceau incident I,
ré�échi R et transmis T1 et T2 à travers deux interfaces successives I1 et I2 à travers trois
milieux n1, n2 et n3.

et de ré�exion pour les polarisations s et p sont :

ts =
2n1cosθi

n1cosθi + n2cosθt

tp =
2n1cosθi

n1cosθi + n2cosθt

(A.10)

rs =
n1cosθi − n2cosθt
n1cosθi + n2cosθt

rp =
n2cosθi − n1cosθt
n1cosθt + n2cosθi

(A.11)

Cas de deux interfaces successives

Dans le cas où deux interfaces successives sont considérées (�g. A.3-B) les coe�cients de

transmission pour les polarisations s et p sont :

tsg =
ts1−2t

s
2−3 exp (−2ik2zd)

1 + rs1−2r
s
2−3 exp (−2ik2zd)

tpg =
tp1−2t

p
2−3 exp (−2ik2zd)

1 + rp1−2r
p
2−3 exp (−2ik2zd)

(A.12)

Avec k2z = k2

√
1− k21

k22
, t1−2 et t2−3 les coe�cients de transmission entre les milieux 1 et 2

puis 2 et 3 respectivement, r1−2 et r2−3 les coe�cients de ré�exion entre les milieux 1 et 2

puis 2 et 3 respectivement.

A.3 Comparaison théorique entre faisceaux gaussiens et

Bessel-Gauss

Dans cette section nous utiliseront les équations des champs électrique présentées à la section

A.2.1 avec les coe�cients de transmission calculés à la section A.2.2 pour obtenir les intensités

des faisceaux gaussiens TEM00 et Bessel-Gauss d'ordre 0 dans le cas où di�érentes interfaces
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sont utilisées (avec leurs indices de réfraction) : air (n=1), eau (n=1.33), verre (n=1.5) et

milieu de montage DAKO (n=1.47).

A.3.1 Cas d'une interface unique

Cette section se focalise sur les di�érences lors de la focalisation les deux di�érents faisceaux

considérés dans le cas où une interface unique est considérée. Les premières interfaces considé-

rées sont les interfaces air/verre et eau/verre dont les intensités sont présentées à la �g. A.4.
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Figure A.4

Les prochaines interfaces considérées sont plus représentatives de la microscopie confocale

puisqu'il s'agit des interfaces verre/eau et verre/DAKO. Ces interfaces représentent les in-

terfaces entre la lamelle de verre et l'échantillon dans le cas de l'interface verre/eau, ainsi

qu'entre la lamelle de verre et le milieu de montage dans le cas de l'interface verre/DAKO.

Les �gures d'intensité des deux faisceaux gaussien et Bessel-Gauss focalisés juste après ces

interfaces (z = 0+) sont présentées à la �g. A.5.

Pour mieux considérer les interfaces en jeu, la prochaine section présentera les �gures d'inten-

sité des faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss dans le cas où la focalisation se fait à travers deux

interfaces.

A.3.2 Cas à deux interfaces proches

Dans cette section la focalisation des faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss de polarisation verti-

cale est considérée comme traversant deux interfaces distinctes. Les interfaces ont été choisies
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pour mimer au mieux les conditions d'imagerie en microscopie dans le cas ou une lamelle de

verre est utilisée pour imager un échantillon �xé dans du milieu de montage DAKO ou non.

De plus, di�érents milieux d'immersion sont considérés : l'air (n = 1), l'eau (n = 1.33) et les

huiles d'immersion (n = 1.47), que l'on considérera avoir un indice de réfraction proche du

milieu de montage DAKO.

La �g. A.6 présente les �gures d'intensité des faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss dans le cas

où aucun milieu d'immersion n'est utilisé (air) et dans les deux conditions, échantillon �xé

dans du DAKO ou non (l'indice de l'eau sera considéré dans ce cas).

La �g. A.7 présente les �gures d'intensité des faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss dans le cas

où de l'eau est utilisée comme milieu d'immersion et dans les deux conditions, échantillon �xé

dans du DAKO ou non (l'indice de l'eau sera considéré dans ce cas).

La �g. A.8 présente les �gures d'intensité des faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss dans le cas

où de l'huile est utilisée comme milieu d'immersion et dans les deux conditions, échantillon

�xé dans du DAKO ou non (l'indice de l'eau sera considéré dans ce cas).

On remarquera que dans le cas où on considère la focalisation à travers les deux interfaces

Eau/Verre et Verre/DAKO les �gures d'intensité sont semblables aux distributions d'inten-

sité présentées à la �g. 1.2 de la section 1.2.1. Cela nous permet donc de considérer que les

approximations utilisées en section 1.2.1 sont su�samment valides pour nous permettre une

bonne estimation des distributions d'intensité des faisceaux considérés.
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A.3.3 Discussion

Cette étude de la focalisation de faisceaux gaussiens et Bessel-Gauss près d'une ou deux in-

terfaces a permis de valider l'approximation utilisée en section 1.2.1. De plus on remarque

que, quelle que soit l'interface ou le couple d'interfaces considérés, le faisceau Bessel-Gauss est

beaucoup moins a�ecté que le faisceau gaussien. En e�et selon l'interface considérée le faisceau

gaussien peut s'allonger fortement dans sa direction de polarisation et des lobes secondaires
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apparaissent, alors que le faisceau Bessel-Gauss restera un faisceau Bessel-Gauss avec une

largeur à mi-hauteur de son lobe central qui varie moins que celle du faisceau gaussien. Ce

résultat appuie donc l'utilisation des faisceaux Bessel-Gauss en microscopie comme des fais-

ceaux qui seront moins sensibles aux petits changements d'indice présents dans les échantillons

biologiques : di�érences d'indices de réfraction entre les milieux intra et extra cellulaires et la

membrane cellulaire.
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Annexe B

Tests de qualité sur divers axicons

Cette section propose un protocole de test qualité pour évaluer l'e�cacité des axicons à générer

un faisceau Bessel-Gauss comme présenté en chapitre 1. Le but �nal est de réussir à déterminer

si un axicon est de qualité su�sante pour être utilisé pour générer un faisceau Bessel-Gauss

sans forcément à avoir à l'intégrer dans un microscope.

Nous avons dans un premier temps observé notre faisceau gaussien TEM00 de polarisation

verticale utilisé pour ces tests qualité dont l'image est présentée à la �g. B.1.

Figure B.1 � Image à la caméra du faisceau laser à l'entrée de l'axicon. Le faisceau est un
faisceau TEM00 polarisé verticalement.

Pour cette étude nous avons utilisé six axicons ayant un angle à la base β de 2.5°. L'axicon

utilisé en chapitre 1 (Axicon Louis) et un axicon de l'entreprise Bliq (Axicon Bliq 0) que nous

considérons comme des axicons de qualité su�sante et qui nous serviront de points de repère,

puis quatre axicons de chez Edmund Optics (Axicon IR 1,2,4,5).

B.1 Test de qualité du faisceau Bessel-Gauss formé après

l'axicon

Le premier test de qualité proposé est l'observation du faisceau Bessel généré par l'axicon

seul, au niveau de la pointe de l'axicon puis après quelques centimètres de propagation. Après

plusieurs centimètres de propagation il ne s'agit plus d'un faisceau Bessel-Gauss mais la forme
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du faisceau observé pourrait nous aider à déterminer la qualité de l'axicon. Le faisceau a été

observé à la caméra à plusieurs distances de l'axicon, à savoir 3 cm, 10 cm et 20 cm comme

présenté à la �g. B.2.

Laser
Axicon

Camera

3cm10cm20cm

Distance camera-axicon

Figure B.2 � Schéma du montage utilisé pour le protocole de test de qualité du faisceau
Bessel-Gauss à di�érentes distances après l'axicon. Les observations ont été répétées trois fois
pour chaque axicon, avec la caméra placée à des distances de 3, 10 et 20 cm de l'axicon.

Les �gures B.3, B.4 et B.5 montrent les images des faisceaux générés par les axicons aux

distances de 3 cm , 10 cm et 20 cm respectivement.

Axicon Bliq 0

Axicon IR 2

Axicon IR 1

Axicon IR 4

Axicon Louis 3

Axicon IR 5

Figure B.3 � Images des faisceaux laser avec la caméra placée 3 cm après l'axicon.

Après avoir observé les faisceaux produits par les six axicons aux di�érentes distances, il

apparaît clair que les axicons IR 1,2,4 et 5 sont bien di�érents des deux axicons de références.

En regardant en détail, on remarque que l'axicon IR 1 est légèrement di�érent des axicons IR

2, 4 et 5. Les deux axicons de référence donnent également des résultats di�érents mais restent

très proches l'un de l'autre.
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Figure B.4 � Images des faisceaux laser avec la caméra placée 10 cm après l'axicon.

Axicon Bliq 0

Axicon IR 2
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Axicon IR 4

Axicon Louis 3
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Figure B.5 � Images des faisceaux laser avec la caméra placée 20 cm après l'axicon.

B.2 Test de qualité de l'anneau formé par une lentille placée à

une distance focale de l'axicon

Le second test consiste à observer l'anneau formé à l'aide d'une lentille placée à une distance

focale de l'axicon. Ces observations ont été e�ectuées à di�érentes distances après la lentille

pour permettre une meilleure caractérisation des axicons. La �gure B.6 montre un schéma

du montage utilisé avec les trois distances d'observation : 5, 10 et 15 cm. La lentille utilisée

possède une distance focale de 10 cm.
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Figure B.6 � Schéma du montage utilisé pour le protocole de test de qualité de l'anneau formé
à partir du faisceau Bessel-Gauss à di�érentes distances après la lentille. Les observations ont
été répétées trois fois pour chaque axicons, avec la caméra placée à des distances de 5, 10 et
15 cm de la lentille.

Les �gures B.7, B.8 et B.9 montrent les images des anneaux générées après les anneaux aux

distances de 5 cm , 10 cm et 15 cm respectivement.

Axicon Bliq 0

Axicon IR 2

Axicon IR 1

Axicon IR 4

Axicon Louis 3

Axicon IR 5

Figure B.7 � Images des faisceaux laser avec la caméra placée 5 cm après la lentille.

En observant les anneaux, on arrive aux mêmes conclusions que celles données en section B.1

à savoir que les quatre axicons IR 1, 2, 4 et 5 sont bien di�érents. De plus en observant la

formation de l'anneau à la distance focale de la lentille (�g. B.8) les di�érences sont encore

plus �agrantes. Les axicons IR 4 et 5 sont très similaires et forment un anneau avec un pro�l

asymétrique. L'axicon IR 2 n'arrive pas à produire un anneau correct et l'axicon IR 1 réussit

à générer un anneau, qui est cependant bien moins bon que ceux formés par les axicons Bliq

0 et axicon Louis. Pour que la méthode proposée au chapitre 1 soit e�cace, il est nécessaire

d'obtenir un anneau mince. Comme nous venons de le voir, seuls les deux premiers axicons
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Figure B.8 � Images des faisceaux laser avec la caméra placée 10 cm après la lentille.

Axicon Bliq 0

Axicon IR 2

Axicon IR 1

Axicon IR 4

Axicon Louis 3

Axicon IR 5

Figure B.9 � Images des faisceaux laser avec la caméra placée 15 cm après la lentille.

sont capables de produire un tel anneau.

B.3 Mesure de faisceau Bessel-Gauss au point focal de

l'objectif

En�n, pour le test �nal, la qualité du faisceau Bessel-Gauss est mesurée en observant un

échantillon de nano-sphères �uorescentes de 100 nm de diamètre. L'observation d'une nano-

sphère si petite nous permet d'avoir un aperçu de la forme du faisceau Bessel-Gauss au point
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focal. Pour chaque axicon la distance entre le sténopé et sa lentille associée à du être ajustée.

Les di�érentes distances sont montrées à la �g. B.10. Ces observations ont été e�ectuées avec

un sténopé d'une largeur de 50 µm ≈ 4 AU pour nous permettre de voir les lobes secondaires

du faisceau Bessel-Gauss, lobes qui jouent un rôle critique dans la construction d'un faisceau

Bessel-Gauss.

Lentille Pinhole

PMT

Position de la lentille pour les differents axicons 
Axicon 0

Axicon Louis 3 Axicon IR 1
Axicon IR 2
Axicon IR 4

Position pour faisceau Gaussien

Figure B.10 � Schéma du positionnement de la lentille adjointe au sténopé montrant les
ajustements nécessaires quant à la distance lentille-sténopé pour pouvoir observer un faisceau
Bessel-Gauss au plan focal de l'objectif.

La �gure B.11 montre une comparaison des di�érents faisceaux Bessel-Gauss au point focal.

L'axicon IR 5 n'a pas été observé car les tests précédents ont montré qu'il était identique à

l'axicon IR 4.

Axicon Bliq 0

Axicon IR 2

Axicon IR 1

Axicon IR 4

Axicon Louis 3

Figure B.11 � Images d'une nano-sphère �uorescente prises avec les di�érents faisceaux
Bessel-Gauss générés par les di�érents axicons.

On remarque que les axicons Bliq 0 et axicon Louis 3 permettent la formation d'un faisceau

Bessel-Gauss possédant plusieurs lobes secondaires, au moins deux (avec un troisième par-
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tiellement visible), ce qui est signe d'un faisceau Bessel-Gauss de qualité. En revanche avec

l'axicon IR 1, on obtient un faisceau Bessel-Gauss ne montrant qu'un seul lobe secondaire clai-

rement visible (un second est partiellement visible), ce qui indique un faisceau Bessel-Gauss de

moins bonne qualité. En ce qui concerne les axicons IR 2 et 4 le faisceau Bessel-Gauss observé

ne possède qu'un anneau qui n'est même pas formé entièrement ; on peut dans ce cas à peine

parler de faisceau Bessel-Gauss.

B.3.1 Discussion

Nous avons donc réussi à dé�nir une méthode de test qualité pour des axicons lorsqu'il s'agit

de créer un faisceau Bessel-Gauss pour de l'imagerie en microscopie confocale. De toutes les

observations présentées ci-dessus, la mesure de l'anneau mince à la distance focale de la lentille

nous donne le plus de détail quant aux di�érences entre plusieurs axicons. Une autre mesure

qui permet d'obtenir un aperçu rapide de la qualité de l'axicon est la mesure du faisceau Bessel

juste après la pointe de l'axicon (3 cm dans notre cas). On remarque qu'avec cette mesure

seuls les deux axicons qui donnent un bon faisceau Bessel-Gauss au plan focal produisent un

faisceau avec des lobes secondaires (Axicon Bliq 0 et axicon Louis 3 �g. B.3).

Nous proposons donc d'utiliser les protocoles et mesures présentées dans ce chapitre comme

point de comparaison lors de l'acquisition d'un nouvel axicon.
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