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Introduction générale

Les progres de la médecine reposent notamment sur la détection précoce des pathologies, ce
qui permet de mettre en place rapidement des traitements et donc d’augmenter les chances de
guérison des patients. Ces progres sont dus a 1’évolution des connaissances médicales et aux
avancées technologiques des appareils de diagnostic. La cytométrie en flux est une technique
d’aide au diagnostic permettant de réaliser des mesures rapides des propriétés physiques,
biologiques, fonctionnelles et biochimiques des particules individuelles se déplagant a vitesse
rapide (v ~ 5 a 10 m/s) au sein d’un milieu liquide. Cette technique est généralement
appliquée a des cellules biologiques mais aussi a des €léments subcellulaires tels que des
mitochondries et des chromosomes. Les cellules se propagent en file indienne et sont
illuminées une par une par une forte lumiere généralement issue d’une source laser. Les
informations déterminées correspondent aux propriétés morphologiques des cellules comme
la forme, le volume, la taille, la structure interne... La réfraction, la diffusion et la réflexion
sont les parametres optiques analysés qui permettent d’extraire ces différentes
caractéristiques. Il est également possible de marquer les cellules avec des sondes ou des
colorants fluorescents permettant par exemple de déterminer la teneur en ADN et en ARN, ou
de mettre en évidence des molécules spécifiques et donc identifier des populations ou sous-
populations cellulaires comme les lymphocytes B. La cytométrie en flux est une technique
performante et précise, néanmoins, la multiplication des sources d’excitations lumineuses et
des spectres d’émissions de fluorescences complexifie énormément les systeémes optiques
d’exposition et de détection!. Cela engendre également des incertitudes sur les mesures,
principalement en raison des recouvrements spectraux entre les émissions des différents
fluorochromes?. A partir de ce constat, nous avons souhaité créer de nouveaux systeémes

optiques permettant de pallier ces inconvénients en ajustant les intensités d’émission de

L C. Arnoulet, M. C. Béné, F. Durrieu, J. Feuillard, C. Fossat, B. Husson, H. Jouault, M. Maynadié and F.
Lacombe, “Four- and five-color flow cytometry analysis of leukocyte differentiation pathways in normal bone
marrow: A reference document based on a systematic approach by the GTLLF and GEIL”, Cytometry Part B:
Clinical Cytometry, 78(1), 4-10 (2010).

2 M. Roederer “Spectral compensation for flow cytometry: Visualization artifacts, limitations, and caveats”,

Cytometry Part A, 45(3), 194-205 (2001).
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fluorescences par le biais des puissances lasers (chapitre III), en codant les signaux lumineux
d’excitation (chapitre IV) et en intégrant une source de lumicre cohérente polychromatique au

sein d’un analyseur (chapitre V).

Dans le premier chapitre de ce manuscrit, nous décrivons les systemes de cytométrie en flux
et particulierement les analyseurs d’hématologie utilisés lors des expériences décrites dans les
chapitres III a V. Nous introduisons bricvement les notions théoriques permettant de
comprendre le fonctionnement de nos systemes de d’analyse. Cette approche générale permet

d’avoir une vue globale de la cytométrie tout en s’attardant plus sur les systemes optiques.

Le second chapitre présente une étude statistique de I’apparition des cellules dans les
fenétres de mesures électrique et optique de I’analyseur d’hématologie. Celle-ci permet de
mieux comprendre la statistique des temps de passage des cellules dans nos systemes, elle est

indispensable pour la mise au point de I’analyseur cellulaire présenté dans le chapitre V.

Le troisieme chapitre présente une technique permettant d’utiliser simultanément deux types
de composés chimiques ayant des efficacités de fluorescences différentes dans une méme
région spectrale. On démontre alors la possibilité d’identifier les éosinophiles, les basophiles
et des sous-populations lymphocytaires (telles que les lymphocytes B) grace a un analyseur
d’hématologie automatique non conventionnel combinant des fluorescences du Thiazole
Orange TO et de la phycoérythrine cyanine 5 (PC5). Notre appareil spécifique mélange deux
radiations d’excitation grace a un filtre accordable acousto-optique dans le but de controler les
émissions de fluorescences du TO, et de la PC5 conjuguée a des anticorps (anti-CD20 ou anti-
CRTH2). Cette technique permet de fortement améliorer le rapport signal sur bruit et de

diminuer les recouvrements spectraux provenant des émissions de fluorescences multiples.

Le quatrieme chapitre concerne la combinaison de plusieurs longueurs d’onde d’excitation
afin d’améliorer la précision des mesures de fluorescences liées aux cellules marquées. Cette
expérience est réalisée avec un analyseur d’hématologie basé sur les principes de la
cytométrie en flux et sur une source laser continue émettant deux longueurs d’onde visibles.
Un codage optique temporel donné associé a chaque longueur d’onde permet 1’identification
des fluorescences provenant de deux types de microspheres fluorescentes. Ce systeéme de
codage optique permet de pallier les problemes de recouvrements spectraux entre les

émissions de fluorescences.
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Le dernier chapitre présente I’intégration d’une source polychromatique de type
supercontinuum dans des analyseurs d’hématologie. Nous avons dans un premier temps testé
et sélectionné différentes sources polychromatiques en nous basant sur leur densité spectrale
d’énergie et leur stabilité en amplitude pour des radiations positionnées dans la région visible
bleue. Nous avons utilisé ce type de source pour valider un concept de mesure basé sur une
calibration précise du taux d’illumination des cellules. Différentes configurations optiques ont
été testées, notamment concernant les formes des fenétres optiques et aussi les signaux de
détections (mesures de diffraction en lumiere blanche et bleue, mesures de fluorescence du
TO). L’utilisation de microspheres a permis d’ajuster les réglages avant d’effectuer des

mesures sur des cellules sanguines humaines.
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Chapitre 1 Généralité sur la cytométrie en flux

I.1. Introduction

La cytométrie en flux est une technique qui permet de faire défiler des cellules biologiques a
une vitesse rapide et de déterminer leurs propriétés physiques, biologiques, et biochimiques
individuellement. Ces éléments biologiques en suspension dans un milieu liquide sont
acheminés par un ou plusieurs fluides vers une zone confinée ou sont agencés des moyens de
mesure a base d’optique laser. Cette technique est généralement appliquée a des cellules
biologiques mais aussi a des éléments subcellulaires tels que des mitochondries et des
chromosomes. Les cellules dans un fluide sont véhiculées a grande vitesse et sont illuminées
par une forte lumiere, habituellement un laser. Les informations déterminées correspondent a
une ou plusieurs propriétés morphologiques des cellules comme la forme, le volume, Ia taille,
la structure interne... Elles peuvent étre déterminées directement avec la lumiere diffractée. Il
est aussi possible de marquer les cellules avec des sondes ou des colorants fluorescents

permettant par exemple de déterminer la teneur d’ADN, d’ARN...

Un cymometre en flux permet d’effectuer uniquement des mesures sur des populations
cellulaires préalablement choisies et marquées. Il peut réaliser des mesures en utilisant jusqu’a
une dizaine d’émissions de fluorescences. Cet outil est également difficile a manipuler et

nécessite I’emploi d’une personne spécialisée.

Une étude globale des cellules sanguines est réalisée grace a un analyseur d’hématologie,
dispositif de cytométrie spécialisé. Celui-ci utilise les mesures d’impédance électriques
permettant le comptage des cellules et d’obtenir des renseignements sur leur taille.
L’analyseur d’hématologie utilise aussi la diffusion de la lumiere aux petits angles (FSC pour
forward scattering) collectée dans l'axe du faisceau excitateur et la diffusion aux grands
angles (SSC pour side scattering) collectée a 90° par rapport au faisceau lumineux. Ces effets
de diffusion et de réfraction permettent d’obtenir des renseignements sur la taille et sur la
structure interne des cellules (granulométrie, rapport nucléo-cytoplasmique,...). La mesure de
la fluorescence est un autre moyen utilisé dans les analyseurs pour caractériser les cellules. La
fluorescence peut provenir de colorant fluorescent ou étre le résultat d'un marquage par un
fluorochrome spécifique d’un constituant cellulaire particulier, mais ces appareils n’utilisent

pas plus de deux fluorescences. L’automatisation des analyseurs d’hématologie permet
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également de réaliser des mesures rapides sans la nécessité de confier la manipulation a un

technicien tres expérimenté.

L’analyseur d’hématologie permet d’effectuer les premieres analyses de sang d’un patient, et
si le résultat est suspect, des analyses complémentaires et plus spécifiques seront réalisées, la

plupart du temps sur un cytometre en flux.
1.2. L’hématologie

Apres avoir prélevé du sang chez un patient a I’aide d’une seringue, le sang sédimente par
gravité au bout de trente minutes seulement. Il est alors spatialement divisé en trois phases : le
plasma (contenant les plaquettes), les globules blancs (ou leucocytes) et les globules rouges
(ou érythrocytes) (Figure I-1). Les analyses hématologiques sont effectuées sur la totalité de
I’échantillon de sang et sont réalisées grace a un analyseur et elles permettent d’obtenir un
hémogramme et/ou une Numération Formule Sanguine (NFS). Celle-ci permet d’effectuer
une analyse quantitative et qualitative grace a un comptage des cellules et a une identification

des lignées des globules blancs (en pourcentage et en valeur absolue) (Figure I-2).

<— Plasma

<] eucocytes

Hémotocrite (%) Erythirocytes
< mmsm—

Figure I-1 : Tube de sang sédimenté.
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Figure I-2 : Représentation simplifiée de I’hématopoiese (correspondant a la production des
cellules du sang (ou cellules matures) a partir d’une cellule souche pluripotente).

Un tube de sang préalablement prélevé chez un patient est inséré dans le barillet (Figure I-3)
prévu a cet effet. Une seringue préleve une quantité définie de sang tandis que le surplus est

rejeté dans le bac des déchets.

Figure I-3 : Photo du barillet.
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N N

Le sang est mélangé a un réactif qui dépend de I’analyse a effectuer. Pour I’analyse des
cellules nucléées (contenant majoritairement des globules blancs), le réactif va lyser (détruire)
les globules rouges, qui sont mille fois plus nombreux et qui peuvent générer des
perturbations. Pour les analyseurs haut de gamme, le réactif contient aussi du Thiazole
Orange, colorant fluorescent permettant de déterminer la teneur en acides nucléiques des
cellules. Le systeme fluidique mélange les différents composés et sépare la solution finale en

différentes aliquotes pour effectuer plusieurs mesures.

Ensuite, le flux de cellules est dirigé a une vitesse d’environ 10 m/s vers la cuve de mesure
(ou sont positionnées les fenétres de mesures électrique et optique). D’apres la théorie des
fluides, la vitesse des fluides dans un conduit est hyperbolique, c’est a dire que la vitesse est
maximum au centre et nulle sur les bords (Figure I-4a). Ce phénomene entraine le
tourbillonnement des cellules et des vitesses de progression différentes suivant la taille des
cellules. Ainsi, les cellules plus grosses vont plus vite. Pour remédier a ce phénomene
physique non désiré, un autre fluide (fluide de gainage) est placé de chaque c6té du flux
sanguin (Figure I-4b). La vitesse des particules sanguines est alors constante quelle que soit
leur position transverse au sein du flux biologique. Ce systeme d’hydrofocalisation permet le
passage des cellules en file indienne au niveau des fenétres de mesures électrique et optique.
L’optimisation de 1’alignement entre le faisceau lumineux et le flux de cellules est alors
fondamentale pour obtenir des mesures fiables et d’une sensibilité élevée. Ce réglage est

souvent réalisé en utilisant des billes calibrées.
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Figure I-4 : Schéma de systemes fluidiques (a) non hydrofocalisé et (b) hydrofocalisé. Les
cellules du sang circulent de bas en haut, (a) en passant a des vitesses différentes en fonction
de leur position transverse dans le flux ; (b) en passant a vitesse constante transversalement

au flux grdce aux liquides de gainage.

1.3.Etat de Part[I-1, I-2, I-3]

Avant 1934, la caractérisation cellulaire est réalisée par microscopie simple puis par
microscopie de fluorescences par Paul Ehrlich [I-4] et G.N. Papnicolau [I-5]. Les premiers
appareils d’analyse cytologique en flux apparurent vers la moitié du vingtiecme siecle. En
1934, A. Moldavan mit en place le premier appareil de cytométrie en flux qui a permis de
compter uniquement les globules rouges [I-6]. Les érythrocytes mélangés a une solution
passent dans un tube capillaire placé sous un microscope auquel est adaptée une cellule
photoélectrique. La difficulté d’obtenir des tubes capillaires standards ne permettait pas de
garantir une focalisation optimum, de plus, ces systémes rencontraient une obstruction
importante pour les grandes cellules ou les amas cellulaires. C’est pour cela que Giicker
intégra une gaine principale de flux laminaire [I-7]. L’amélioration du systeme fluidique en
rétrécissant le flux de particules, permit a Wallace Coulter d’augmenter la précision des
mesures et de déterminer le volume individuel des particules en intégrant une mesure
électrique [I-8, I-9]. Des améliorations successives ont abouti a une série d’appareils vendus

par la société Coultronics Inc. Le rétrécissement du flux de particules a permis de diminuer le
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rapport signal sur bruit et d’augmenter le nombre de particules seules dans la fenétre de
mesure. Malheureusement, ces innovations fluidiques ont conduit a une dégradation des
mesures électriques en raison de la non-uniformité des champs électriques a I’entrée et a la
sortie de 1’orifice, conduisant a des mesures erronées de la taille des cellules. Un flux de
particules plus long couplé a une focalisation hydrodynamique a donc permis d’améliorer la

précision de ces systemes [I-10, I-11].

Le premier appareil de comptage optique de globules rouges a vu le jour grace a Crosland-
Taylord en 1953 [I-12]. Plus tard, Parker et Horst mettent au point le premier appareil de
comptage et de différenciation des cellules sanguines [I-13] grace a deux faisceaux de lumiere
opérant a des longueurs d’onde différentes. Le flux de cellules croise un faisceau contenant
des longueurs d’onde bleue et rouge et la lumiere transmise est collectée par deux
photodétecteurs sensibles aux mémes longueurs d’onde. En 1965, [I'utilisation d’un
spectrophotometre a permis de quantifier les constituants cellulaires spécifiques et de
classifier les cellules grice a des mesures multiples simultanées [I-14]. Plus tard, et en se
basant sur cette technologie, le Ortho Cytograf et le Cytofluorograf ont été développés.
L’intégration d’une lampe conventionnelle au xénon ou au mercure haute pression dans les
cytometres permet de fournir des intensités d’illumination et d’avoir des bandes d’excitation
large (de 'ultraviolet au visible) [I-2, I-15]. Le PhyweImpulscytophotometer (ICP 22) devient
la version commerciale de cette technologie. Des études sur la quantification des acides
nucléiques, sans utilisation de colorant fluorescent, ont été réalisées débouchant sur des

mesures simultanées de 1’ ADN et des protéines spécifiques [I-16].

Alors que I’illumination se faisait parallelement au flux, en 1967, Van Dilla développa un
systtme permettant d’illuminer les éléments biologiques et de détecter leur fluorescence
suivant des directions perpendiculaires au flux [I-17]. Ce systeme utilisait un laser argon-ion
comme source de lumiere et a permis de développer davantage la détection de fluorescence et
de diffraction. En 1969, Mullaney a mis au point un cytometre en flux en mesurant la taille
des cellules grace a un effet de diffraction de la lumiere obtenu dans ’axe du faisceau
excitateur (FSC pour Forward scattering). Le laser utilisé était une source a gaz de type

hélium néon [I-18].

Les trieurs cellulaires ont vu leur apparition vers 1965 grace a Fulwyler [I-19]. Le trieur de
cellules en fluorescences de Becton-Dickinson (FACS) a largement été utilisé en

immunologie pour obtenir des populations cellulaires pures qui étaient identifiées par des
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antigenes de surface. Ces antigenes sont des molécules situées sur la membrane de la cellule
biologique et ils peuvent étre spécifiques de populations ou sous populations cellulaires. Le
développement de multi-stations comme le Cytomat ou le TechniconHemalog a permis
d’effectuer différentes combinaisons de mesures dans des systémes fonctionnant en parallele
et qui ont chacun leur propre méthode de traitement cellulaire et leur propre station de
mesure. De 1980 a 1990, les progres se sont surtout portés sur des nouvelles méthodes de
traitements chimiques et biologiques des cellules, et de nouvelles molécules fluorescentes.
Ces avancées ont permis de développer des produits biologiques innovants et de démontrer de
nouvelles applications biomédicales. Des microprocesseurs et des logiciels puissants
permettant de gérer des systemes d’acquisition ultrarapides ont également été mis au point et
cela avec des interfaces numériques conviviales. L’utilisation d’anticorps monoclonaux a
permis une grande avancée en immunologie cellulaire [I-20]. Cette technique a permis
I’identification de nombreuses sous populations cellulaires comme les lymphocytes T, Th2,
Tc2, les lymphocytes matures et immatures,... En 1982, les protéines des algues phycobili, de
la phycoérythrine ont été découvertes, et ont été utilisées dans un cytometre intégrant un laser

a gaz de type argon.
I.4. Les analyseurs d’hématologie

Un analyseur d’hématologie est composé de différents éléments, tels que des systemes
fluidique, mécanique, électronique, optique, informatique embarqué, de traitements de signal
et utilise plusieurs types de produits chimiques (réactifs) (Figure I-5). Les analyseurs utilisés
lors des expériences de ce mémoire sont basés sur un Pentra 60 d’HORIBA Medical

spécifiquement configuré.
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Figure I-5 : Analyseur d’hématologie Pentra 60 d’HORIBA Medical.

1.4.1. Introduction a la physique des analyseurs

d’hématologie

Les analyseurs décrits dans ce manuscrit se caractérisent par le fait qu’ils sont composés de
deux fenétres de mesures. La premiere permet d’effectuer une mesure d’impédance électrique
liée aux cellules biologiques tandis que la seconde permet une analyse optique par le biais

d’effets de diffraction et/ou de fluorescence (Figure I-4).
1.4.1.1. Mesure électrique

Une cellule est considérée comme un diélectrique. La cellule passe a travers un micro-orifice
qui est immergé dans un liquide de conductivité connue [I-21]. L’augmentation d’impédance
entre les électrodes placées de chaque c6té du micro orifice dévoile la présence d’une cellule.
Cette variation d’impédance permet de compter et de déterminer le volume de la cellule ainsi

que d’effectuer un comptage cellulaire. Cette méthode est extrémement rapide et fiable.
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I.4.1.2. Mesures optiques

Selon les caractéristiques de la cellule, la lumiere est diffractée, réfléchie ou absorbée par la
particule, ce qui permet d’obtenir des renseignements sur sa taille et sa constitution [I-3, 1-22,
[-23]. Les analyseurs d’hématologie spécialisés utilisés dans les expériences décrites dans ce
manuscrit peuvent exploiter trois mesures optiques (Figure 1-6) :

e La diffusion aux petits angles (FSC : Forward Scattering)

e La diffusion aux grands angles (SSC : Side Scattering)

e [.a fluorescence

Le principe général des mesures optiques réalisées en diffraction et en fluorescence est

maintenant décrit plus en détail.

Détecteur de

Filt
e fluorescence de la PC5

dichroique 2

Collimateur

Filt
e Filtre passe bande

Laser Optique et lentille de focalisation

Mise en

rescence du TO
Lentille de “*Détecteur SSC

focalisation

Diaphragme

Mesure Obturateur

**__ Détecteur FSC

Figure I-6 : Schéma optique général d’un dispositif d’analyse en flux spécifiquement créer
pour les expériences décrites dans ce manuscrit.

» Diffusion de la lumiere

Les caractéristiques des mesures FSC et SCC sont étroitement liées aux angles de mesures et
aux longueurs d’onde d’excitation des sources lumineuses. La diffraction résultant de
I’interaction du faisceau laser et de la cellule biologique, a la forme d’un lobe dirigé vers

I’avant par rapport au faisceau incident (Figure 1-7). Ce phénomene est déduit de la théorie de
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Mie qui permet d’étudier I’interaction de la lumiere avec une particule plus grosse que la

longueur d’onde. Cette théorie est une solution analytique des équations de Maxwell.

Figure I-7 : Diffraction d’un faisceau laser par une cellule de sang. La longueur des fleches
est proportionnelle a ’intensité lumineuse.

e La diffusion aux petits angles (Forward scatter FSC, en anglais)

Cette mesure de diffraction est collectée dans 1’axe du faisceau lumineux incident, elle nous
renseigne sur la taille des cellules [I-3, I-24]. Plusieurs parametres peuvent influer sur ce
signal (composition chimique du flux ou circulent les cellules, structure des cellules...) ce qui
diminue fortement la précision des mesures. Un obturateur rectangulaire placé sur I’axe de
propagation du faisceau laser permet de stopper la partie centrale du rayonnement (Figure I-
8). Les radiations diffractées par les cellules nucléées (leucocytes et érythroblastes) placées a

I’intérieur de deux demi-lunes de 1-3° d’ouverture sont détectées par une photodiode (PD).

Détecteur
photodiode

L = Obturateur

Figure I-8 : Schéma de la mesure optique aux petits angles.

o [ adiffusion aux grands angles (Side scatter SSC, en anglais)

La diffusion aux grands angles s’effectue a 90° par rapport a 1’axe du faisceau laser incident.
Une partie de la lumiere du rayon laser traverse la paroi cellulaire, elle est a son tour diffusée
par les organites intracellulaires sous 1’effet de phénomenes de diffusion, de réfraction et de
réflexion. Cette lumiere a une faible intensité, elle ne peut donc pas €tre recueillie par une
simple photodiode. Ainsi, un photomultiplicateur ayant une sensibilité tres élevée est utilisé.

Ce photodétecteur est un tube électronique qui convertit par effet photoélectrique (mécanisme
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par lequel des électrons sont émis a la surface d’un matériau sous I’influence de la lumiere) un
rayonnement incident en un signal électrique, puis il amplifie ce signal, par émission
d’électrons secondaires, jusqu’a un niveau exploitable. Cette mesure va surtout nous informer
sur la structure interne des cellules (granularité, rapport nucléocytoplasmique) et il nous
permet de discriminer trois populations leucocytaires (lymphocytes, monocytes et

granulocytes) qui ont des signaux SSC d’intensités différentes [I-26].

Les mesures de diffusion (FSC et SSC) permettent donc de séparer les populations
leucocytaires : lymphocytes, monocytes et granulocytes (contenant les €osinophiles et les
neutrophiles) (Figure I-9a). Les résultats des mesures électriques permettent d’ajouter un 3™
parametre et d’obtenir ainsi un résultat a 3 dimensions pour un seul passage d’un échantillon

de sang testé (Figure [-9b).
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Figure I-9 : Matrices discriminant les populations leucocytaires. (a) Intensité SSC en fonction
de Uintensité FSC. (b) Intensité SSC en fonction de l’intensité du signal électrique.

> Fluorescence

La fluorescence est quasiment isotrope en terme de direction d’émission et sa mesure
s’effectue a 90° de l’axe d’excitation. Le rayonnement est absorbé par des molécules
fluorescentes intracellulaires ou membranaires préalablement fixées sur les cellules qui
passent d’un niveau d’énergie bas a un niveau plus élevé. Ce niveau étant instable, les
électrons reviennent a leur état d’énergie d’origine en libérant une particule de lumiere [I-3].

Celle-ci est émise a une longueur d’onde Stokes supérieure a celle de I’excitation. Des
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exemples de spectres d’absorption et d’émission sont montrés sur la Figure I-10a. Plusieurs
fluorescences correspondant a des marquages peuvent étre détectées [[-25 a [-27]. Le
rendement quantique Q des fluorochromes dépend de la quantité de photons absorbés et émis

(Equation I-1).

hv, ..
Q — h emission avec 0<Q<] (Equation I'])
\%4

*" absorption

Le rendement quantique dépend de la concentration du fluorochrome, du pH, de la
concentration en ion et de la longueur d’onde d’excitation. Dans les expériences décrites dans

ce manuscrit, deux fluorescences au maximum seront intégrées dans un analyseur cellulaire.

La premiere fluorescence provient d’un colorant fluorescent intercalant des acides nucléiques,
le Thiazole Orange (TO). Ce composant appartient a la famille des cyanines et s’intercale
dans ’ADN et ’ARN [I-28]. En solution, le TO libre n’est quasiment pas fluorescent, par
contre, en se liant aux acides nucléiques, sa fluorescence augmente d’un facteur 3000. Le TO
est excité a des longueurs d’onde situées dans le « bleu » (de 450 nm a 540 nm), ce qui lui
permet d’émettre un spectre en longueurs d’onde dans le « vert » trés étendu (de 500 nm a
700 nm) (Figure I-10a). Il nous permet de mettre en évidence les granulocytes immatures et
les cellules a haute teneur en acides nucléiques (telles que les lymphoblastes, les monoblastes
et les plasmocytes) (Figure I-11a). Ce parametre supplémentaire est aussi important pour
déterminer les basophiles méme si 1’identification de chaque population est réalisée grace a

I’utilisation de tous les parametres (électrique, SSC, FSC, fluorescence).

La deuxieme fluorescence est seulement utilisée dans les expériences décrites dans le chapitre
III et elle provient d’une sonde immunologique composée d’un anticorps couplé a un tandem
de fluorochromes. Les analyses multiparamétriques permettant de mesurer plusieurs protéines
utilisent des émissions de fluorescences multiples excitées par un laser émettant une seule
longueur d’onde. Malheureusement seules quelques molécules répondent a ce critere (i.e.
FITC, PE). En général, les fluorochromes nécessitent des longueurs d’onde d’excitations laser
spécifiques pour qu’ils soient excités de facon optimum. Pour déplacer le spectre d’émission
de fluorescence vers des longueurs d’onde plus élevées, des fluorochromes sont couplés ou
associés entre eux. Dans ces conditions, la radiation laser excite le premier fluorochrome dont

la fluorescence agit comme une pompe secondaire pour le second fluorochrome. Le tandem
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de fluorochromes que nous avons utilis€é dans les expériences de ce manuscrit est la
phycoérythrine cyanine 5 (PCS5). Elle est excitable de 450 nm a 700 nm et son spectre de
fluorescence s’étend de 600 nm a 750 nm (Figure 1-10b). L’ anticorps couplé a la PC5 est
spécifique d’un antigéne situé sur la membrane de certaines cellules. Par exemple, I’anticorps
anti-CD20 reconnait la molécule CD20 présente uniquement sur la membrane des

lymphocytes B (Figure I-11b).
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Figure I-10 : Spectres d’absorption et d’émission de deux composés fluorescents, (a) le
Thiazole Orange (TO) et (b) la phycoérythrine cyanine 5 (PCS5).
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Figure I-11 : Matrices obtenues sur un analyseur spécifiquement développé (cf. Ill) montrant
la discrimination des populations leucocytaires. (a) Intensité SSC en fonction de [’intensité du
FSC. (b) Intensité SSC en fonction de l'intensité du signal électrique.

Les émissions des différents signaux de fluorescences sont séparées grace a des filtres

dichroiques. Des filtres passe-bande permettent ensuite de sélectionner la bande de longueurs
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d’onde utile (Figure 1-6). Etant donné la faible intensité des signaux, des photomultiplicateurs

vont alors collecter les signaux de fluorescences.

La sensibilité d’un appareil de cytométrie en flux dépend de la configuration du banc optique,
de la longueur optique, de la puissance du laser, des fluorochromes, de la combinaison

fluorochromes-anticorps-antigenes et des molécules marquées.

I1.4.2. Traitement du signal

Les signaux électroniques issus des mesures électriques et optiques sont transférés vers une
station de travail ou ils sont enregistrés et traités afin d’extraire le nombre et les
caractéristiques des cellules biologiques. Ce traitement repose sur des méthodes

algorithmiques de classification et sur une analyse statistique.

Pour chaque mesure, la date d’occurrence, la hauteur et la largeur des impulsions
caractéristiques des cellules biologiques sont enregistrées ; elles seront ensuite utiles pour le

traitement algorithmique.
1.4.2.1. Filtrage des signaux de faibles tensions

Un traitement électronique analogique permet d’enregistrer seulement les signaux supérieurs
a une tension (Vsgur) qui a été réglée au-dessus des niveaux de tension de bruit. Ces signaux

sont envoyé€s vers un processeur pour le comptage en temps réel des impulsions.
1.4.2.2. Filtrage temporel des signaux

Dans les analyseurs d’hématologie d’HORIBA Medical, le signal temporel associé au passage
d’une cellule unique a une forme de type gaussienne (Equation I-2). Ce type d’équation
impose une relation entre la largeur temporelle de 1I’'impulsion et sa tension créte (Equation I-
3). Un filtrage des impulsions est alors effectué pour ne garder que les signaux engendrés par
une cellule unique. Les impulsions dont les largeurs ne sont pas « cohérentes » avec leurs
hauteurs résultent du passage simultané de plusieurs cellules biologiques dans la fenétre de
mesure (Figure I-12). Ces signaux sont situé€s au dessus d’une droite comme représenté sur le

graphe de la Figure I-13.
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(t—t, )2

Vio)y=V,.xe ° (Equation I-2)

V(t) est la tension en fonction du temps, Vyax est la tension maximale de I’impulsion, t
correspond au temps, ty est le temps correspondant a la tension maximale et t est une
constante de temps liée au filtrage électronique effectué en amont.

Si Vaax > Vsgui, > 00 Ly =2t —ty| = 2.20/In(V,, ) —In(Vy,, ) (Equation 1-3)

Ly correspond a la largeur temporelle (de t; a t;) pour une tension de seuil fixe Vsgyir.

singulet triplet

Figure I-12 : Signal électronique correspondant a une seule cellule (singulet) et a trois
cellules passant en méme temps dans la fenétre de mesure (triplet).

cellules rejetées

L iy A
R

Figure I-13 : Filtrage qualitatif des impulsions par approximation linéaire en fonction de la
relation entre leurs largeurs temporelles et de leurs tensions maximales.

1.4.2.3. Corrélation temporelle des  mesures

¢lectriques et optiques

La distance géométrique entre les fenétres électrique et optique induit un décalage temporel
entre les mesures, qui dépend aussi de la vitesse du flux. Il correspond a un temps de transfert

fixe (Tyansterr) ayant une tolérance ATyansterr (Equation 1-4). Ces parametres doivent &tre
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adaptés pour étre str de faire coincider les signaux issus des mesures électrique et optique

correspondant 2 une méme cellule biologique.

< AT

transfert

(Equation 1-4)

(topr - télec )_ ’Trmmfert

Tsiec et Ty sont les temps d’apparition des impulsions dans les fenétres électrique et optique,
T'ransfers correspond au temps de transfert (temps moyen entre les deux fenétres de mesures) et
ATtransfert est la tolérance sur le temps de transfert.

1.4.2.4. Méthodologie de classification des

populations leucocytaires

Dans les systemes d’hématologie spécifiques présentés dans ce mémoire, il y a une mesure
électrique et quatre mesures optiques au maximum (diffraction dans 1’axe, diffraction
orthogonale, fluorescence du Thiazole Orange (TO) et fluorescence de la phycoérythrine
cyanine 5 (PC5)). La méthodologie algorithmique consiste a séparer les différentes
populations cellulaires. Deux populations leucocytaires sont discriminées automatiquement
dans un espace bidimensionnel et cette opération est réitérée autant de fois que nécessaire
pour obtenir une discrimination précise des populations leucocytaires. Cet espace peut étre
créé a partir de deux mesures ou grace a une combinaison de différentes mesures. Ces espaces
sont congus de telle facon que la vallée soit franche pour séparer au mieux deux populations
cellulaires (Figure I-14). Les combinaisons de différentes mesures sont souvent composées

d’une rotation et d’une mise a I’échelle (Figure I-15).

Impulsions corrélées Création d'un espace Création d'un histogramme
des mesures: bidimensionnel et recherche de la vallée
- électrique
- de diffraction dans l'axe
- de diffraction orthogonale —> —_—>
- de fluorescence du TO
- de fluorescence de la PC5 ‘

Figure I-14 : Principe général de classification des populations cellulaire.
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Chapitre 11 Statistique des temps de passage des cellules

I1.1. Introduction

En cytométrie en flux, les cellules biologiques se propagent a une vitesse de plusieurs metres
par seconde dans un fluide et sont illuminées de maniere ponctuelle par une lumiere
généralement issue d’une source laser. Les cellules suivent un mouvement aléatoire dans le
flux nommé mouvement Brownien. Bien sir, la focalisation hydrodynamique a permis
d’améliorer considérablement la stabilité et I’homogénéité du flux biologique, pour mesurer
les caractéristiques des cellules une par une dans les chambres de mesures électrique et
optique [II-1]. Dans ce cadre, nous avons souhaité réaliser une étude sur la statistique des
temps de passage des cellules dans les fenétres de mesure dans le but de mieux comprendre la

dynamique d’évolution des cellules biologiques dans le flux.

Dans ce manuscrit, les expériences avec des analyseurs d’hématologie spécifiques sont
réalisées sur les leucocytes. Apres avoir validé la méthode sur les érythrocytes, nous nous

attarderons plus sur la statistique des temps de passage des leucocytes.

I1.2. Description de la méthode

La statistique des temps de passage des érythrocytes et des leucocytes a été déterminée grace
a des mesures effectuées sur le futur analyseur d’hématologie haut de gamme d’HORIBA
Medical. Dans cet appareil, les leucocytes sont mesurés en méme temps que les
érythroblastes, comme ceux-ci sont tres faiblement représentés, nous ne tiendrons compte que

des leucocytes.

Nous avons tout d’abord collecté et analysé les mesures électrique, de diffraction (dans I’axe
et a 90°) et de fluorescence du TO. La mesure électrique permet de compter et de déterminer
la taille des cellules, la diffraction des cellules dans 1’axe (FSC) donne préférentiellement un
renseignement sur la taille des cellules, la diffraction a 90° (SSC) nous renseigne
préférentiellement sur la structure interne de la cellule et sur sa granularité, et la mesure de la
fluorescence du Thiazole Orange permet d’obtenir des données sur la teneur en acides

nucléiques.
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Les cellules biologiques circulent dans un canal a une vitesse de 10 m/s et sont mesurées a
I’intérieur des fenétres électrique et optique (Figure II-1). Nous déterminons, au niveau de

chaque fenétre, le temps inter-cellulaire (8t), c’est-a-dire le temps entre chaque cellule.

Fenétre de mesure

Faisceau de lumiére Y
du 8C
'_I 5t
Cellule Y
biologique | —— N
Fenétre de mesure ‘
électrique

Figure II-1 : Représentation schématique du systeme de mesure.

Nous avons tout d’abord mesuré le nombre d’érythrocytes pour chaque temps inter-
cellulaires. Nous avons remarqué que le nombre de cellules décroit exponentiellement avec
I’augmentation des temps inter-cellulaires (Figure II-2a) [II-2]. Nous avons donc pu déduire la
courbe de tendance associée a ces mesures (Equation II-1 et courbe rose de la Figure II-2a). Il
est important de noter que le systéme ne permet pas de mesurer tous les temps intercellulaires.
En effet, seules les cellules ayant un temps inter-cellulaire supérieur a 55 ps procurent un
signal caractéristique de la cellule biologique (zoom II-2b de la Figure 1I-2a). Il existe donc
un « temps mort top» 1ié a la réponse électronique du systeme et a la présence de doublons et de

triplets.
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Figure II-2 : Nombre d’érythrocytes en fonction du temps inter-cellulaire au niveau de la
fenétre optique ; le (b) est un zoom du (a).

N(o) = N72.exp[— NT&} (Equation II-1)

N(&) est le nombre de cellules pour chaque temps inter-cellulaire, N correspond au nombre
de cellules passées dans la cuve de mesure, T est la durée de la mesure et Ot représente le
temps inter-cellulaire.

Cette évolution exponentielle déduite des mesures sur les érythrocytes, a par la suite, été
appliquée aux mesures sur les leucocytes (Figure II-3a). La zone morte identifiée pour les
mesures sur les érythrocytes est identique lors d’une mesure sur les leucocytes, populations

beaucoup moins nombreuse dans le sang circulant (Figure II-3a).

46



Chapitre 11 Statistique des temps de passage des cellules

(a)

o =}
TR
e

I A
SR g o

| I

1AL AR IIIHIIVIIH |\Il|W\Il\I| I
RTINS
0 A D AL WL il

Nombre de cellules mesurées

0+ T 1
0 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800

Temps inter-cellulaire (ps)

1 (b)

L
Ll
T
RN Y

0O 10 20 30 40 50 60 70 &0 90 100 110 120 130 140 150
Temps inter-cellulaire (ys)

——Mesures
—— Courbe de tendance

[}

——

[}

I
\

— IPe———
=1
—

S

Nombre de cellules mesurées

[§]

Figure II-3 : Nombre de leucocytes en fonction du temps inter-cellulaire au niveau de la
fenétre optique ; le (b) est un zoom du (a).

I1.3. Exploitation des données

Suite a la loi de probabilité que nous avons établie (Equation II-1), le nombre de cellules
rejetées (N(sw<i0)) et le nombre de cellules mesurées ayant un signal caractéristique des cellules

biologiques (Nsi10)) sont déduits grace aux Equations II-2 a II-5.
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N e j N(&)dt = j = exp[ NT&} t (Equation I1-2)
Nt
N(&%) = N{l — eXp(— T 0 H (Equation I1-3)
2
N, = IN (Jh)dt —j— eXp[ NT&} ' (Equation 11-4)
Gy N.exp(— N;Oj (Equation I1-5)

N s<w) correspond au nombre de cellules biologiques circulant dans la cuve avec un temps
inter-cellulaire inférieur a ty (cellules rejetées) tandis que N ssiw) sont les cellules qui suivent
la loi de probabilité de I’Equation II-1 (& > ty). N(ot) est le nombre de cellules pour chaque
temps inter-cellulaire, N représente le nombre de cellules passées dans la cuve de mesure, T

est la durée de la mesure, O représente le temps inter-cellulaire et ty est le temps mort.

Ces équations nous permettent de tracer le pourcentage de leucocytes détectés apres le temps
mort (8t > ty) en fonction de la fréquence de passage des cellules (Figure II-4). Il apparait que
le futur analyseur d’hématologie haut de gamme d’HORIBA Medical mesure 97,1 % des
leucocytes passant devant la fenétre optique pour une gamme de sang normal (6 000 cellules
biologiques / ul de sang circulant) (Tableau II-5). Cet analyseur requiere donc I’utilisation
d’une fréquence laser d’utilisation de 18 kHz, en considérant que la source lumineuse émet de
facon synchrone avec les cellules biologiques. Néanmoins, les fréquences de répétition
supérieures ou €gales a 10 kHz sont suffisantes pour obtenir des caractéristiques précises de
I’ensemble des leucocytes présents dans le sang circulant (94,8% des cellules détectées pour

une gamme normale).
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Figure I1-4 : Pourcentage de leucocytes détectés apres le temps mort (ty) en fonction de la
fréquence de passage des cellules biologiques ; (a) fréquences de passage de 0 a 400 kHz et
(b) fréquences de passage de 0 a 40 kHz. Ces courbes sont déduites de I’ Equation II-5.

Pourcentage des cellules biologigues détectées
Temps ipter— d'al:):)ésr?t?onnCZes Gamme basse | Gamme normal Ga(Tgw;OgEute
cellulaire (5t) (Hs) cellules (kHz) (500 cellules/pl) | (6000 cellules/pl) cellules/il)
500 2 974 76,6 1,86E-06
200 5 98,9 89,9 0,1
100 10 995 94,8 2,8
67 15 99,6 96,6 10,2
56 18 99,7 97,1 13,6 Analyseur d’hématologi
20 50 99,9 98,9 49,1
10 100 99,9 99,5 70,0
2 500 100 99,9 93,1

Figure II-5 : Tableau représentant le pourcentage des leucocytes détectés en fonction de la
fréquence des impulsions optiques utilisées.
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Les courbes représentant le nombre de cellules détectées (pour (Ot > ty) en fonction du nombre
de cellules passant dans la fenétre d’analyse sont représentées sur la Figure II-6 et elles sont
déduites de I’Equation II-5. Ce phénomene a été validé grace a des mesures effectuées avec
des échantillons de sang ayant des concentrations de leucocytes différents, testés sur le futur
analyseur d’hématologie haut de gamme d’HORIBA Medical. Le nombre maximum de
cellules détectées augmente linéairement avec le temps de mesure ce qui est parfaitement

logique.
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Figure II-6 : Nombre de cellules mesurées en fonction du nombre de cellules passées dans la
fenétre de mesure optique.

I1.4. Conclusion

La statistique des temps de passage des cellules dans un analyseur d’hématologie permet a
HORIBA Medical d’étudier des phénomenes fluidiques pour optimiser les appareils
cellulaires. Cette étude nous a également permis de déterminer le pourcentage des cellules
mesurées en fonction des fréquences de défilement des cellules et donc d’en déduire les
spécifications des fréquences de répétition des sources lasers émettant une impulsion
lumineuse de facon synchrone avec les cellules. Nous avons déduit qu’une fréquence

minimale de 10 kHz était nécessaire pour mesurer plus de 95 % des leucocytes.
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II1.1. Introduction

Dans la plupart des diagnostics hématologiques, le comptage automatique de I’ensemble des
cellules biologiques et leur différenciation sont suffisants pour renseigner le praticien sur
I’existence d’un déséquilibre ou d’un désordre cytologique [III-1 a III-5]. En routine, ces
systtmes d’analyse permettent de déterminer jusqu’a sept populations leucocytaires : les
monocytes, les neutrophiles, les basophiles, les éosinophiles, les lymphocytes, les immatures
granuleux et les cellules a haute teneur en acides nucléiques (composées des lymphoblastes,
des monoblastes et des plasmocytes) [III-6 a III-11]. Lorsqu’un déséquilibre des
concentrations cellulaires, ou que certains types cellulaires normalement absents chez le sujet
sain sont détectés, des investigations supplémentaires sont réalisées dans le but d’affiner le
diagnostic. Afin d’améliorer la précision du comptage d’une sous-population cellulaire
choisie, une analyse complémentaire s’avere donc indispensable. Elle permet de controler
et/ou de corriger les résultats obtenus avec un automate conventionnel et d’effectuer des

diagnostics spécifiques.

Des frottis sanguins manuels suivis d’une coloration et d’une observation sous microscope
peuvent par exemple étre réalisés. L’identification et le comptage non automatique sont alors
un moyen supplémentaire d’analyse couramment utilisé. Les inconvénients majeurs de ces
actions sont :

a) une faible fiabilité lorsque les cellules recherchées sont faiblement discriminées par

leur morphologie ou leur faible quantité dans I’échantillon analysé,

b) une durée d’analyse longue,

¢) un colit important lié a la nécessité d’employer un technicien expérimenté.

Un autre moyen de réaliser des analyses complémentaires peut consister en un marquage
cellulaire spécifique grace a des anticorps couplés a des fluorochromes ou des colorants
fluorescents [1II-12 a III-15]. La différenciation des différentes cellules leucocytaires peut étre
effectuée grace a un cytometre en flux ou par une détection en fluorimétrie. Si I’on compare
ces systemes aux analyseurs d’hématologie, le cytometre en flux permet de séparer les
cellules colorées en utilisant des mesures multiples de fluorescences et de discriminer
précisément beaucoup de populations ou sous-populations. Dans la plupart des cytometres en

flux disponibles commercialement, le volume de 1’échantillon n’est pas déterminé et aucun
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renseignement sur le comptage absolu des cellules n’est alors possible, ceci constitue une

premiere limitation en usage clinique.

Dans la grande majorité des cas, le cytometre est utilisé en complément de 1’analyseur
d’hématologie. La relation directe avec les résultats obtenus par I’automate et par le cytometre
en flux n’est pas possible du fait qu’un des appareils travaille sur un volume fixe alors que
I’autre préleve un volume d’échantillon variable. En cytométrie, les résultats obtenus sont
relatifs et non absolus ce qui affecte défavorablement la précision des analyses (i.e. cytometre
FACScan de Becton Dickinson). Une corrélation mathématique des données obtenues par
chaque appareil est alors indispensable mais ne garantit en rien une absence d’erreurs sur le

résultat final.

Un autre inconvénient est ’obligation de transporter les échantillons de sang entre le
laboratoire d’hématologie et le centre de cytométrie en flux pour réaliser les deux analyses
(analyse conventionnelle et analyse complémentaire). En effet, seuls quelques laboratoires
d’analyses sont équipés de cytometres en flux qui nécessitent, en outre, I’emploi de personnes
qualifiées. Le transport diminue la qualité du sang et augmente la durée d’obtention des

résultats de I’analyse.

Pour pallier ces inconvénients, les étapes conventionnelle et complémentaire peuvent étre
couplées dans un méme appareil [III-16]. La premiere étape, nommée étape conventionnelle,
est basée sur 1’analyse de quatre parametres avec lesquels huit populations leucocytaires sont
détectées. Cette étape correspond a une analyse d’hématologie classique. Les opérations
réalisées sont les suivantes :
a) mesure de I'impédance liée au passage d’une cellule entre deux électrodes (mesure
électrique). Ce parametre permet de compter et de déterminer la taille des cellules.
b) détection de la diffraction des cellules dans 1’axe (FSC). Cette mesure donne
préférentiellement un renseignement sur la taille des cellules [11I-17].
c) détection de la diffraction a 90° (SSC). Ces données nous renseignent
préférentiellement sur la structure interne de la cellule et sur sa granularité [I1I-17].

d) mesure de la fluorescence du Thiazole Orange (FluoTO). Cette analyse permet

d’obtenir des données sur la teneur en acides nucléiques (ARN et ADN).

Pour un sang dit « normal », chaque matrice est traitée automatiquement pour fournir une

discrimination totale des leucocytes. Malheureusement, cette classification automatique peut
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tomber en défaut, devenir partiellement ou totalement erronée lorsque des cellules
« pathologiques » sont présentes dans I’échantillon. En effet, les cellules « anormales » ont
des caractéristiques biologiques et physiques différentes des cellules « normales » (volume,
indice de réfraction des différents compartiments cellulaires, rapport nucléo cytoplasmique,
organelles cellulaire et granularités intra-cytoplasmiques fortement ou faiblement exprimées
par rapport a la normalité,...) et peuvent donc générer des interférences sur leur identification

et leur dénombrement.

Pour supprimer ces interférences, une seconde étape nommée étape complémentaire est
effectuée. Elle utilise, en plus des mesures de la premiere étape, des mesures d’immuno-
phénotypage. Cette étape complémentaire comprend un marquage de cellules spécifiques,

suivi d’une analyse cytologique classique pour identifier et compter les populations marquées.

L’utilisation d’une étape conventionnelle combinée si nécessaire a une étape complémentaire
a de nombreux avantages. Tout d’abord, cette méthode offre des résultats ayant un degré de
précision et de fiabilité encore jamais égalé du fait de 1'utilisation d’un méme échantillon et
des mémes conditions de mesures (ex : parametres fluidiques). De plus, les analyses sont
effectuées en simultané ce qui augmente la vitesse de traitement. Cette méthode permet
également de minimiser la plupart des mauvaises interprétations et permet une observation
fine de I’évolution de nombreuses pathologies dans le but d’orienter encore plus
spécifiquement la prescription. Enfin, cette analyse complexe et unique réduit

considérablement le cofit des analyses.

Dans la suite de ce chapitre, nous montrons qu’un analyseur d’hématologie utilisant une
double excitation laser permet d’améliorer la discrimination de plusieurs sous populations
cellulaires. Cette nouvelle méthode d’analyse a été validée en utilisant le Thiazole Orange et
un fluorochrome (conjugué a un anticorps) ayant une intensité de fluorescence faible. Cette
intensité dépend de nombreux parametres tels que 1’affinité entre les anticorps et les
antigenes, les dilutions, les réactifs, 1’accessibilité antigénique, le nombre d’antigenes,
I’efficacité de couplage anticorps-fluorochrome,.... Dans le but de simplifier, nous appelons

cet ensemble de parametres « expression antigénique ».

Nous avons focalisé nos expériences sur les éosinophiles et les basophiles étant donné que
dans un échantillon de sang ses populations sont peu représentées et que leur détection et leur

comptage est peu précis en analyse de routine hématologique.

55



Chapitre 111 Systeme optique permettant de minimiser les compensations dans un cytomeétre automatisé

Dans le but de montrer clairement le principe de la méthode exposée ici, nous comparons les
résultats de discriminations cellulaires obtenus avec une source laser unique et avec deux
sources lasers combinées par I'intermédiaire d’un filtre acousto-optique. Il est notamment
démontré que les erreurs de mesure liées au recouvrement spectral des émissions de

fluorescences ont été significativement réduites.

III.2. Discrimination cellulaire dans un analyseur

d’hématologie par excitation a une longueur

d’onde (491 nm)

I11.2.1. Matériels et méthodes

L’analyseur d’hématologie automatique présenté ici a été développé avec des principes de
cytométrie en flux basé sur la focalisation hydrodynamique [III-18]. Le flux de cellules est

couplé a un systeme optique spécifique décrit sur la Figure III-1.
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Figure III-1 : Représentation schématique du systeme optique de I’analyseur hématologique
intégrant une seule pompe laser. Les filtres utilisés proviennent du fabricant Semrock.

I11.2.1.1. Systeme optique d’illumination

Le systeme optique est composé d’un laser continu émettant a 491 nm (Cobolt Calypso) et
dont la puissance nominale est de 25 mW. Ce laser a solide pompé par diode utilise la somme
de fréquences entre deux radiations centrées a 1064 nm et a 914 nm. Ces rayonnements
proviennent d’une matrice YVO4 dopée aux ions néodyme. La conversion de fréquence est
réalisée grace a un cristal de PPKTP. Le faisceau lumineux en sortie a une répartition

énergétique de forme gaussienne (Equation III-1).

G-pp
e ¥ (Equation I1I-1)

1
f(X)_G\/E

x: dimension spatiale ; u : centre du faisceau ; o: largeur.
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Dans le but d’obtenir des résultats précis lors de I’analyse cellulaire, 1’éclairement énergétique
doit étre supérieur a 2000 W/m? et la variation de I’éclairement a I’intérieur de la chambre
d’analyse doit €tre inférieure a 5%. Dans ces conditions, nous mettons en place une optique de

mise en forme spatiale du faisceau laser adaptée.

Le faisceau lumineux provenant de cette source est focalisé dans la cuve de mesure grace a un
systtme optique de mise en forme composé de deux lentilles, I’'une sphérique et 1’autre
cylindrique (Figure III-2). La lentille sphérique permet de focaliser le faisceau dans les deux
plans transverses a la direction de propagation a I'intérieur de la chambre de mesure. La
lentille cylindrique permet de modifier la taille du faisceau suivant une seule dimension (y).
La tache obtenue au niveau de la chambre d’illumination a une géométrie elliptique avec un

rapport d’anamorphose égale a 1,9 (y=88 um ; x=166 um) (Figure II1-3).

Figure III-2 : Systeme optique de mise en forme et de focalisation, (a) plan y, (b) plan x ;
L1 : lentille cylindrique, L2 : lentille sphérique.
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Figure 11I-3 : (a) Profil spatial du faisceau laser issue de la source ; (b) profil du faisceau au
niveau de la chambre d’analyse, le flux cellulaire se propage suivant I’axe y.
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L’utilisation de deux lentilles cylindrique et sphérique ne permet pas d’obtenir la position du
col du faisceau dans les plans x et y exactement a la méme distance z. Néanmoins, les
dimensions du faisceau (pour x=88um : Lf ~ 5 cm ; pour y=166um : Lf ~ 17 cm) permettent
d’obtenir un recouvrement des zones de Fresnel et ainsi I’illumination des cellules en régime
d’onde plane dans les deux dimensions. Il est a noter que la chambre d’analyse a une

dimension de 166 pm suivant I’axe x et de 88 um suivant y.

La forme elliptique du faisceau au niveau de la chambre de mesure est indispensable :

e Les cellules circulent suivant la direction y dans le flux représenté en rouge sur la
Figure III-4. Suivant cette dimension, le profil d’énergie du faisceau laser a peu
d’importance. Toutes les cellules traversent le méme faisceau et recevront la méme
quantité d’énergie optique lors de I’illumination. Néanmoins, étant donné que la
fenétre d’analyse est délimitée par le diametre du faisceau lumineux utilisé, la
réduction de la zone de mesure dans 1’axe des y (Figure III-4b) permet de mieux

séparer les cellules, et dans le cas général d’analyser une seule cellule a la fois.

¢ Dans la dimension x, la position des cellules peut varier du fait de leur différence de
taille et de I’influence du systeme fluidique (vitesses des cellules et du gainage). Dans
ces conditions, il est nécessaire d’obtenir une variation d’intensité sur la dimension
transverse de la fenétre d’analyse la plus faible possible. Pour cela nous augmentons la
taille du faisceau pour n’utiliser que le centre du profil gaussien ou la variation
d’intensité est la plus faible (Figure III-4a). Bien évidemment, une augmentation de la
taille du faisceau induit une diminution de la densité d’énergie utilisée pour
I’illumination cellulaire. Un compromis est donc a trouver entre ces deux parametres

dans le but d’obtenir des niveaux de signaux et de bruit acceptables.
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Figure Il1I-4 : Représentation schématique des faisceaux lumineux dans la chambre de
mesure, a) pour une taille identique suivant I’axe des y (d,), b) pour une taille identique
suivant ’axe des x (d). La lumiere se propage dans le plan. Le flux de cellule se propage
dans le canal suivant I’axe des y (fleche rouge).

Une étude a I’aide du logiciel de simulation optique Zemax nous a permis de déterminer la
distance optimale entre le systéme de mise en forme et 1’axe de mesure optique des cellules
(D). Nous avons tenu compte de la taille, de I’éclairement énergétique du faisceau lumineux
elliptique dans la cuve, et de la variation de 1’éclairement énergétique (W/m?/nm) pour un flux

cellulaire de diametre 27,4 pm (Figure I11-5).

La puissance P, passant par un trou de largeur r dans un plan transverse a la propagation et
situé a une distance z, est déterminée grace a I’Equation III-2. Dans notre systéme, le rayon r

est égal a w(z) (Equation III-3).

P(r,z) = Po| 1—exp| — 2( } avec Po= %75.10.6002 (Equation I11-1)

w(z)

P(r,z) : puissance par une ouverture ; Py : puissance totale transmise par le faisceau ; r :
rayon du trou ; w(z) : largeur du faisceau ; Iy : intensité du faisceau lumineux ; wy : largeur
minimale du faisceau lumineux a son origine.
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P(r,z)

0

Pour un trou de largeur r = w(z) : =1-exp(-2)=0,865 (Equation I11-2)

D’apres ces calculs, on déduit que 86,5% de la puissance du faisceau lumineux passera par

I’ouverture.
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Figure III-5 : Eclairement énergétique en fonction de la largeur de l’ellipse. La distance
considérée entre la derniere lentille et les parois de la cuve optique est de (a) 16 mm et (b) 26
mm.

Dans le tableau ci-apres, les valeurs des différents parametres (densité d’énergie et variation

de I’éclairement) pour différentes tailles du faisceau laser sont répertoriées.

L' {mm) 16 17 15 19 20 21 [15] 22 |25 23 |2356 ) 24 | 25 26

Taille w0 Largeur (prm)| 272 | 262 | 231 | 210 | 189 | 166 | 186 | 195 | 132 | 127 | 115 | 107 | 86 | &7
ellipse

y . Hauteur (pm)| 209 | 184 | 1682 | 136 [ 115 | 88 77 B7 53 45 37 Ky 28 43

Rappart anamorphique | 13 | 14 [ 14 |15 |16 [ 1,9 | 20 |29 | 25 |28 |31 35|31 |16

EC'E'FEE\’”&%Z?:?;)QE“““E 1118 | 1368 | 1714 | 2212 | 2967 | 4196 | 5123 | 6396 | 8203 |10900(14800 20400 [27200|22900
FPourcentage de la

variation de l'eclairement | 20 | 28 | 32 |33 |38 | 42 |88 |65 |78 | 84 | 105|142 183|325
énergétigue dans le flux

Figure I1I-6 : Tableau résumant les caractéristiques du faisceau laser en fonction de
différentes valeurs de D.

Dans le but d’obtenir un éclairement énergétique supérieur a 2000 W/m? et une variation de
I’éclairement énergétique inférieure a 5% sur la dimension transverse x de la fenétre
d’analyse, la distance optimale entre les lentilles et la chambre d’éclairement est de 21 mm.
Dans ces conditions, le pourcentage de variation de I’éclairement énergétique est de 4,2%. La
taille de I’ellipse dans la chambre de mesure optique est donc de 88 pm par 166um. Les

focales des lentilles cylindrique et sphérique sont respectivement de 230 mm et 33 mm.
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I11.2.1.2. Systeme fluidique et mesures réalisées

Les cellules biologiques circulent dans un canal fluidique de diametre 27,4 um a une vitesse
de 10 m/s ou elles sont analysées dans une premiere fenétre de mesure par un systeme
électrique, puis dans une seconde par des systemes optiques. Ces fenétres sont éloignées de 95
um. La mesure électrique a été décrite dans le chapitre I, elle permet de compter et de

déterminer le volume des cellules.

Le flux de cellules biologiques et le faisceau lumineux interagissent dans la chambre de
mesure optique ce qui produit des signaux de diffraction, de réflexion, d’absorption ainsi
qu’un signal de fluorescence. Dans notre expérience, 1’étape conventionnelle comprend les
mesures FSC, SSC et FluoTO tandis que 1’étape complémentaire contient une mesure

supplémentaire, la FluoPCS5.

Tout d’abord, la mesure de la diffraction dans 1’axe (FSC, forward scattering) est plus
sensible a la taille de la cellule qu’aux autres caractéristiques cellulaires. Un obturateur
rectangulaire placé sur 1’axe de propagation de la lumiere permet de stopper la partie centrale
du faisceau non diffracté. Les radiations diffractées sont détectée par une photodiode a

I’intérieur de deux demi-lunes de 1-3° d’ouverture.

Ensuite, la diffraction diffusée aux grands angles (side scattering en anglais, SSC) est réalisée
a 90° de I’axe optique et elle est plus sensible a la structure de la cellule et aux granularités
cellulaires que les autres caractéristiques cellulaires. Cette lumiere est collectée par un
photomultiplicateur. Deux filtres Semrock FF506-Di02 et Semrock FFO1-481/35, une lentille
de focalisation et un photomultiplicateur (Hamamatsu H9307) sont utilisés pour sélectionner

et mesurer ces signaux diffractés a la longueur d’onde laser.

La mesure de la fluorescence du TO (Thiazole Orange) qui nous renseigne sur la teneur des
cellules en acides nucléiques (ARN et ADN) est réalisée a 90° de I’axe optique. Un filtre
Semrock FF01-530/43, un filtre dichroique Semrock FF650-Di01, une lentille de focalisation
et un photomultiplicateur (Hamamatsu H9307) sont utilisés pour analyser la fluorescence du

TO (Figure I11-7).

Enfin, la mesure de la fluorescence issue du fluorochrome PC5 (phycoérythrine cyanine 5)
couplé a un anticorps particulier permet d’identifier un antigéne spécifique. L’émission de

fluorescence de la PC5 (Figure III-7) est détectée a travers un filtre Semrock FF01-670/30,
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une lentille de focalisation et grice a un photomultiplicateur (Hamamatsu H9307). Les
spectres d’absorption et d’émission de fluorescence de la PCS5 couplée avec les anticorps
spécifiques anti-CD20 (Figure III-7a) et anti-CRTH2 (Figure III-7b) sont représentés et
mettent en évidence différentes intensités de fluorescence de la PC5 en fonction des
« expressions antigéniques ». Seulement 1’étape complémentaire utilise la fluorescence de la
PCS5, et il est nécessaire, avant d’insérer le tube dans I’analyseur d’hématologie, de marquer

les cellules biologiques.
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Figure III-7 : Spectres d’absorption et d’émission du TO et de la PC5 conjuguée a des
anticorps, dans le cas a) ce sont des anticorps anti-CD20, dans le cas b) ce sont des anticorps
anti-CRTH?. Les filtres passes bandes permettant de détecter les fluorescences du TO et la
PC5 sont représentés par des rectangles et sont compris respectivement de 508,5 nm a 551,5
nm et de 655 nm a 685 nm. Excitation lumineuse monochrome (491 nm (A1)).

Un systeme microfluidique est utilisé pour prélever, mixer et incuber 1’échantillon de sang et
le réactif dans le but de lyser spécifiquement les globules rouges et de marquer les acides

nucléiques (ARN et ADN) grace au Thiazole Orange (TO) [III-19]. Les dilutions sont

adaptées aux étapes utilisées.

Pour I’étape conventionnelle, ou mode standard (mesures : €lectrique, SSC, FSC et FluoTO),
I’analyseur mélange 2 ml de réactif et 30 ul de sang. 88 ul de cet échantillon (sang dilué au

1/67 dans le réactif) sont analysés pendant une durée de 15 secondes.

Pour I’étape complémentaire, ou mode marqué (mesures é€lectrique, SSC, FSC, FluoTO,

FluoPC5), les cellules sont marquées avant 1’analyse cytologique. Pour cela les sangs sont
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incubés dans une solution contenant des anticorps (i.e. anti-CD20 et anti-CRTH2) couplés au
fluorochrome PCS5 (phycoérythrine cyanine 5). La PCS5 conjuguée a 1’anticorps anti-CD20
(Beckman Coulter) permet d’identifier les lymphocytes B représentés a 3,5% en fonction des
leucocytes contenus dans le sang humain. La PC5 conjuguée a I’anticorps anti-CRTH2
(Beckman Coulter) permet d’identifier les éosinophiles, les basophiles et des sous populations
de lymphocytes T trés particulier (Th2 et Tc2) [III-20, III-21] respectivement représentés a
~2%, ~1% et ~0,5% des leucocytes contenus dans le sang humain. Le comptage absolu et la
proportion des €osinophiles et des basophiles donnent des informations trés importantes aux
praticiens lors des analyses de routine. Il est par ailleurs difficile de déterminer précisément
leur nombre avec une analyse conventionnelle. Lors de ce marquage CRTH2 positif, nous
nous intéresserons donc plus précis€ément aux éosinophiles et aux basophiles (les sous
populations de lymphocytes T ne seront pas plus détaillées). 60 ul de sang et 10 ul d’anticorps
couplés au fluorochrome sont mélangés et incubés pendant 30 min a 1’abri de la lumiere et a
température ambiante. Apres 1’incubation, 1’analyseur d’hématologie mélange 2 ml de réactif
et 35 ul de sang couplé aux anticorps et 88 ul de cet échantillon (sang au 1/57) sont analysés

pendant une durée de 15 secondes.

I11.2.1.3. Matrices

Les matrices ou cytogrammes représentés ci-apres permettent de différencier :
a) Les lymphocytes, les monocytes, les neutrophiles, les éosinophiles, les immatures
granuleux, les basophiles et les cellules ayant une haute teneur en acides nucléiques.
Ces cellules (positives au TO) sont nommées ci-apres « cellules non marquées » car
elles ne sont pas reconnues par un des anticorps que nous allons utiliser ci-apres. Dans
ce cas, le cycle fluidique utilisé est le mode standard.
b) Les cellules marquées grace au PC5 et a des anticorps couplés sont nommées

« cellules marquées » et le cycle fluidique utilisé est le mode marqué.

Dans ces expériences, nous nous intéressons a la discrimination des cellules marquées par
rapport aux autres. Ainsi, dans un souci de clarté les cellules non marquées sont représentées

en rouge et les cellules marquées sont représentées en vert.
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I11.2.2. Résultats obtenus avec la source unique a

491 nm

Cette expérience consiste a détecter des cellules sanguines en utilisant une seule longueur
d’onde d’excitation émettant a 491 nm. Dans une premiere configuration, la radiation laser
excite le TO et la PC5 conjuguée a I’anti-CD20 (Figure III-8a) pour identifier les lymphocytes
B. Dans une seconde configuration, la source laser excite le TO et la PC5 conjuguée a 1’anti-
CRTH2 (Figure III-8b) permettant d’identifier les €osinophiles et les basophiles. En raison
d’une forte « expression antigénique », chaque lymphocyte B émet un signal de fluorescence
suffisamment fort pour produire un signal assez éloigné du bruit de fond induit par la
fluorescence du TO. Le facteur de compensation (Equation III-4) [III-22] induit par le
traitement des données permet clairement de discriminer les lymphocytes B du reste des

cellules non marquées (Figure I11-8a).

En raison d’une faible «expression antigénique », les cellules CRTH2 positives ne
fluorescent pas assez pour que le rapport signal sur bruit soit assez important. Ainsi une
mauvaise discrimination entre les cellules marquées et non marquées est obtenue. Malgré
I’utilisation du facteur de compensation (Equation III-4) introduit dans le traitement de
données, aucune amélioration sur la discrimination des cellules marquées n’a pu étre obtenue

(Figure III-8b).

F. luo[PC 5] = Détecteur2 — B.F luo[TO] (Equation 111-4)

Fluo[PC5] : signal PC5 réel ; Détecteur 2 : signal mesuré au niveau du détecteur 2 ;
B : facteur de compensation ; Fluo[TO] : signal du TO mesuré au niveau du détecteur 1.
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Figure I1I-8 : Cytogrammes de la fluorescence du TO en fonction de la fluorescence de la
PC5. La fluorescence de la PC5 représente (a) les lymphocytes B, ou (b) les cellules CRTH2
positives. Excitation lumineuse a 491 nm. Un point correspond a une cellule.

I11.2.3. Conclusion

L’utilisation d’une longueur d’onde d’excitation unique a 491 nm et de deux types de
fluorochromes (TO et PC5) au sein d’un systeme de cytométrie automatisé nous a permis
d’identifier différentes populations de cellules. Les lymphocytes B sont parfaitement séparés
des «cellules non marquées » tandis que les cellules CRTH2 positives restent noyées dans
I’ensemble des populations cellulaires. Les résultats obtenus sont intéressants mais ils doivent
étre améliorés pour des populations ou sous-populations ayant une expression antigénique

plus faible.

Cet exemple montre les limitations de 1’utilisation conjointe de plusieurs fluorochromes
excités par une seule longueur d’onde, surtout quand les intensités des fluorescences a
analyser sont tres différentes. Les zones de recouvrements des spectres d’excitation et de
fluorescences des fluorochromes sont de véritables problemes. Un rapport signal sur bruit trop
faible ne peut étre suffisamment amélioré par 1’utilisation des méthodes de compensation

conventionnelles.
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Ces compensations sont calculées en valeur moyenne et pour une famille donnée de
fluorochromes. Il existe des variations importantes des propriétés physiques des
fluorochromes d’une méme famille notamment en fonction de ['origine de
I’approvisionnement. Par exemple, le rendement quantique du transfert PC5 (phycoérythrine
cyanine 5) et la nature de I’anticorps utilisé ne sont pas suffisamment stables pour accepter
une valeur de compensation unique et définitive. Ceci est particulierement génant dans le
domaine du diagnostic car pour chaque lot de fluorochromes, les facteurs de compensations
doivent étre ajustés. A défaut, cela peut conduire a des mesures erronées et donc des résultats
d’analyses potentiellement dangereux. La calibration des instruments reste alors un probléme

important [II1-23].

Dans ces conditions, 1’usage de plusieurs longueurs d’onde d’excitation permet d’augmenter
le choix des fluorochromes et permet de séparer plus facilement les spectres d’émission [III-

24]. C’est le but de I’expérience décrite dans le paragraphe suivant.

III.3. Discrimination cellulaire dans un analyseur

d’hématologie par excitation a deux longueurs

d’onde (491 nm et 561 nm)

II1.3.1. Choix de la deuxieme longueur d’onde
d’excitation en fonction des signaux de

fluorescences

Dans le but d’améliorer 1’identification des cellules CRTH2 positives tout en gardant une
bonne sélection des lymphocytes B, nous rajoutons une seconde source de lumiere
monochromatique émettant a une longueur d’onde spécifique. Le but est de relever le signal
de fluorescence de la PC5 couplée a I’anticorps anti-CRTH2 afin d’obtenir un rapport signal
sur bruit important. En effet, le signal de fluorescence du TO est plus important que le signal
de la seconde fluorescence (PC5) correspondant a des protéines membranaires spécifiques.

Pour égaliser leurs niveaux de fluorescences, nous souhaitons augmenter sélectivement
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I’énergie de I’onde de pompe absorbée par la PC5 sans changer d’anticorps lié au marquage.
Dans ces conditions, le second faisceau lumineux doit seulement exciter la PC5 sans étre
absorbé par le TO. Au vu des spectres d’absorptions de la Figure III-9, cette nouvelle
radiation d’excitation doit avoir une longueur d’onde supérieure a 550 nm et correspondre a
un pic d’absorption du PC5 sans se recouvrir avec son spectre d’émission. L’une des
meilleures possibilités est alors la longueur d’onde de 561 nm. La source laser « Cobolt Jive »
commercialisée par Cobolt possede cette caractéristique d’émission tout en ayant une

excellente stabilité temporelle et un rayonnement monomode parfaitement adapté a nos

besoins [1II-25, II1-26].

Détecteur TO Détecteur PC5
Ma o A2 T

\‘.. ' —— Spectre d'absorption du TO

) | - - Spectre d'émission du TO
" Spectre d'absorption de la PC5
y | — — Spectre d'émission de la PC5

Intensité d'absorption et
d'émission relative (w.a.)

400 450 500 550 600 650 700
Longueur d'onde (nm)

Figure I1I-9 : Spectres d’absorption et d’émission du TO et de la PC5. Les bandes passantes
des filtres de détection du TO et de la PC5 sont schématisées par des rectangles
(respectivement 508,5-551,5 nm et 655-685 nm). Représentation des longueurs d’onde
d’excitation laser a 491 nm (A1) et a 561 nm (A2).

Une expérience visant a intégrer la source d’émission a 561 nm au sein de 1’analyseur
précédent est réalisée. Le laser Cobolt Jive possédant une puissance de 25 mW a 561 nm est
intégré a la source lumineuse. Par rapport au précédent banc optique, différents éléments ont
été ajoutés. Un systeme de plusieurs miroirs et un filtre dichroique permettent d’aligner les
faisceaux lumineux des deux lasers sur un méme axe optique. Un filtre acousto-optique
(AOTF nC.TN, société AA Opto Electronic) permet de sélectionner les faisceaux lumineux et
d’ajuster I’intensité de ces deux sources lumineuses indépendamment 1’une de 1’autre. Le
systeme global est présenté sur la Figure III-10. La Figure III-11 décrit le systeme optique de

collection.
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Figure I1I-10 : Représentation schématique du nouveau systeme optique d’analyse utilisant

deux sources lasers.
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T0

Fluorescence
PC5

7. Filtre dichroique FF506-Di02

8. Filtre passe bande FF01-482/35
9. Filtre dichroique FF650-Di01
10. Filtre passe bande FF01-530/43
11. Filtre passe bande FF01-670/30

SS

Figure III-11 : Systeme optique de collection permettant la détection de la diffraction a 90° et

des fluorescences.

Comme deux longueurs d’onde sont utilisées dans ce systeme, il est important de se pencher

sur la dispersion chromatique et son influence a I’intérieur de la chambre de mesure optique.

Suivant les indices de réfraction vus par les deux radiations de pompe, les faisceaux lumineux

focalisent a des abscisses différentes et sur des diametres inégaux (Figure I1I-12).

69



Chapitre 111 Systeme optique permettant de minimiser les compensations dans un cytomeétre automatisé

- @] [~ (b)
< < N
e 2
g 3
g g
£ g
=) —491 nm o0 —491 nm
5 ] 561 nm
5 5 >
g g
g g [[] flux de cellules
o o
= = . . .
= E direction de propagation
<Q . Q du flux cellulaire
m -150 -100 -50 0 50 100 150 m .80 -60 -40 =20 0 20 40 60 80
Coordonnées en x (um) Coordonnées en y (um)

©

y
. Taille des faisceaux:
Faisceau dans la chambre de mesure: -
T —a la longueur d:onde 491 nm 2491 nm: 166 pum x 88 pm
ala longueur d'onde 561 nm 2561 nm: 202 pum x 94 pm

> X

Figure IlI-12 : Eclairement énergétique en fonction de la largeur de [’ellipse dans la chambre
de mesure optique pour des faisceaux lumineux émettant a 491 nm et 561 nm, a) en fonction
des coordonnées x, b) en fonction des coordonnées y. c) Schéma optique des faisceaux
lumineux a 491 nm (en bleu) et a 561 nm (en orange). Le diametre du flux de cellule dans
I’axe des x est de 27,4 um.

Apres étude, le faisceau lumineux a 491 nm mesure 166 pm x 88 um tandis que celui a 561
nm mesure 202 um x 94 pum. On peut conclure que la différence de taille entre les faisceaux
lumineux a 491 nm et 561 nm est inférieure a 36 um dans 1’axe x et a 6 um dans I’axe des y.
De plus, en considérant le fenétrage de la chambre d’analyse, cette différence n’est plus que
de 0,7 um dans I’axe des x. Ainsi, I’effet de chromatisme n’influera pas de maniere

importante sur 1’éclairement des cellules et donc sur les mesures réalisées.

Il est a noter que dans notre appareil, la diffraction dans I’axe met en jeu les faisceaux a 491
nm et a 561 nm, alors que la diffraction orthogonale se mesure seulement a la longueur
d’onde 491 nm. Des exemples de signaux obtenus par I'intermédiaire des détecteurs sont
représentés sur la Figure III-13. Nous avons utilisé alternativement I’une et 1’autre longueur
d’onde dans le but de valider le choix de la longueur d’onde a 561 nm (Figure III-13a et III-
13b).
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INlumination a 491 nm (a) INlumination a 561 nm (b)

T

Fluf)rescence du TO
i :

Figure IlI-13 : Oscillogrammes des mesures électriques, de diffraction dans ’axe (FSC), de

diffraction orthogonale (SSC) et de fluorescence du Thiazole Orange (TO) dans le cas d’une

illumination lumineuse (a) a 491nm puis (b) a 561 nm. Chaque impulsion correspond a une
cellule biologique.

Dans le but de préparer les expériences suivantes qui visent a ajuster les intensités de
fluorescences avec le filtre acousto-optique, les intensités des lasers ont été réglées en
fonction des faisceaux de diffraction a 491 nm et a 561 nm avec des billes polymeres
calibrées de 7 um de diametre. Pour cela, en plus des mesures électrique, FSC et SSC a 491
nm, nous avons ajouté au systeme une mesure SSC a 561 nm en utilisant un filtre passe-bande
582/75. Des exemples de signaux de diffraction obtenus avec les deux longueurs d’onde sont

donnés sur la Figure III-14.

Hlumination aux longueurs d'onde 491 nm et 561 nm

Diffusion 2 90° 4491 nm () Diffusion 4 90° 4 561 nm (b)

A

Mesure IJJ "‘
électrique *

Mesure
L . 3 il
- électrique ;| |

foperbei
i

ISP O
Ch1 20V

+ 280mY

Figure Ill-14 : Oscillogrammes des mesures électrique, de diffraction dans I’axe a 491 nm et
561 nm et de diffraction orthogonale (a) a 491 nm puis (b) a 561 nm pour une bille polymére.
Le TO n’est pas utilisé.
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Les puissances des faisceaux et les fréquences acoustiques du filtre achromatique sont
optimisées lors de cette expérience sur les billes polymeres, ces valeurs sont énoncées ci-

dessous.

e Al (491nm): P=17,8dBm ;v = 128,779 MHz
e A2 (561lnm):P=19,5dBm;v=107,716 MHz

II1.3.2. Calibration fluidique des analyseurs

d’hématologie

Avant de procéder au test complet de ce nouvel analyseur, il est important de s’assurer
d’obtenir des résultats identiques entre les différents cycles fluidiques utilisés (modes standard
et marqué) et entre les deux analyseurs, I’un intégrant une longueur d’onde d’excitation et

I’autre deux.

Dans le cas de cellules marquées et avant le passage du tube de sang dans 1’analyseur
d’hématologie, il est nécessaire de mélanger le sang et la solution contenant le fluorochrome
couplé a I’anticorps. Comme nous souhaitons seulement valider le systeéme fluidique, en mode
marqué, nous insérons dans 1’analyseur notre échantillon de sang dilué avec du PBS
(phosphate buffered saline) permettant d’obtenir la méme dilution que si on ajoutait la

solution de fluorochrome couplé a 1’anticorps.

Nous montrons sur les Figures III-15a et III-16a une comparaison du nombre total de cellules
en utilisant les différents modes (standard et marqué) et cela pour différents types de sangs
avec I’analyseur intégrant deux longueurs d’onde d’excitation. Il est alors possible d’obtenir
un coefficient de corrélation (R?) entre le nombre total de cellules comptées en mode standard
et le nombre total de cellules comptées en mode marqué (Figures III-15b et 1II-16b). Le
coefficient de corrélation R? entre ces deux variables permet d’étudier 1’intensité de la liaison
entre ces variables, dans notre cas, cela correspond a une régression linéaire. R? est le carré de
la covariance c'est-a-dire le produit des écarts types des deux variables. R? est compris entre 0

et 1. Le 1 correspond a sa valeur optimale.

Il est important de ne pas se fier seulement au coefficient de corrélation R? car les comptages

cellulaires des deux analyseurs peuvent présenter un écart constant en nombre de cellules
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comme illustré sur la Figure III-15a. La Figure III-16 correspond aux derniers réglages liés au

systeme fluidique (dilutions, vitesse de poussée des seringues...)
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Figure IlI-15 : Comptage de la totalité des leucocytes, sur I’analyseur d’hématologie
intégrant deux longueurs d’onde d’excitation, pour différents cycles fluidiques, [’un étant
utilisé pour des sangs non marqués (mode standard) et I’autre pour des sangs dilués avec du
PBS (mode marqué) ; 9 sangs différents sont testés. (a) Nombre de cellules comptées. (b)
Courbe de régression linéaire. Réglage Fluidique non optimisé.
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Figure Il1I-16 : Comptage de la totalité des leucocytes, sur I’analyseur d’hématologie
intégrant deux longueurs d’onde d’excitation, pour différents cycles fluidiques, [’un étant
utilisé pour des sangs non marqués (mode standard) et I’autre pour des sangs dilués avec du
PBS (mode marqué) ; 9 sangs différents sont testés. (a) Nombre de cellules comptées. (b)
Courbe de régression linéaire. Réglage fluidique optimisé.

Les nombres de cellules totales comptées suivant les différents modes (Figure III-16a)
correspondent fortement et le coefficient de corrélation lié a cette mesure est proche de 1
(Figure III-16b). On peut donc considérer que le systeme fluidique et le banc optique sont a

présent correctement mis en ceuvre et réglés pour entamer la campagne de tests.
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I11.3.3. Faisabilité avec un autre fluorochrome

Il existe de nombreux fluorochromes, mais seulement quelques-uns sont commercialisés
directement couplés a un anticorps. Par exemple, chez le fournisseur Beckman Coulter,
I’anticorps anti-CD14 est disponible seulement avec quelques fluorochromes. Cet anticorps
est spécifique des monocytes et il permet d’obtenir des résultats fiables, méme si cela dépend
aussi du systeme, du fluorochrome et plus généralement de « I’expression antigénique ». Dans
le cas de nos expériences, les contraintes liées aux longueurs d’onde d’excitation, aux spectres
d’émission des fluorochromes, a leur écart de Stokes et a la plage spectrale des détecteurs,
nous imposent des contraintes fortes sur le choix des fluorochromes. Dans ces conditions, la
phycoérythrine cyanine 5 (PC5) et la phycoérythrine Texas Red (ECD) apparaissent comme
les plus intéressantes. Les filtres de collection différent suivant I’utilisation de la PC5 ou de
I’ECD (respectivement les Figures III-17a et III17b). Les matrices obtenues avec la PC5

révelent une intensité plus élevée et une meilleure séparation spectrale qu’avec I'utilisation de
I’ECD (Figure III-18).
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Figure IlI-17 : Spectres des filtres de collection utilisés pour détecter la diffraction aux
grands angles, la fluorescence du TO et (a) la fluorescence de la PC5 ou (b) la fluorescence
de UECD. Spectres de fluorescences du TO et (a) de la PC5 ou (b) de ’ECD.
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Figure IlI-18 : Matrices obtenues avec I’analyseur d’hématologie ayant deux longueurs
d’onde d’excitation, les monocytes sont marquées avec l’anti-CD14 couplé a différents
fluorochromes, (a) la phycoérythrine cyanine 5 (PC5) ou (b) la phycoérythrine Texas Red
(ECD).

Les cellules marquées (points verts sur la Figure III-18) sont mieux discriminées avec
I’utilisation du fluorochrome PC5 qu’avec 'ECD. Les expériences suivantes seront donc

réalisées avec le fluorochrome PC5.

I11.3.4. Séparation cellulaire en utilisant I’analyseur
a double longueurs d’onde d’excitation -

Campagne de tests

Pour ces tests, la PCS5 est utilisée en couplage avec les anticorps anti-CD20 ou anti-CRTH2.
Les spectres de transmission des filtres optiques utilisés sont visualisables sur la Figure III-
17a. Les résultats obtenus avec le nouveau systeme couplant deux sources de pompe sont

comparés a ceux obtenus avec le premier analyseur utilisant une seule excitation.

Pour permettre de valider les résultats de maniere quantitative, nous les comparons également

avec ceux d’un appareil de référence : le cytometre FACScan de Becton Dickinson. II est
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équipé d’un laser argon d’une puissance de 15 mW, émettant a 488 nm et il permet de réaliser
des mesures de diffraction dans 1’axe (FSC), de diffraction orthogonale (SSC) et trois mesures
de fluorescences orthogonales. Seules les mesures FSC, SSC et une fluorescence de la PC5
(filter 670 LP) sont utilisées dans nos expériences. En effet, si on voulait utiliser le TO, sa
forte intensité de fluorescence masquerait la fluorescence de la PCS5. Deux tests sont réalisés
et permettent de discriminer dans un cas les cellules marquées avec I’anticorps anti-CD20
(Iymphocytes B) (Figure 1II-19a) et dans un autre cas les cellules marquées avec I’anticorps
anti-CRTH2 (Figure III-19b). Le CRTH2 est hautement exprimé sur les basophiles, sur les
éosinophiles et sur des sous populations des lymphocytes T (Th2 et Tc2) [I11-27, 1I1-28]. 1l est
aussi important de noter que I’analyseur d’hématologie compte les cellules présentent dans
une quantité de sang définie alors que le FACScan compte un nombre suffisant de cellules

marquées dans un volume de sang indéterminé.
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Figure Il1I-19 : Cytogrammes du FACScan de référence permettant dans un cas (a)
d’identifier les lymphocytes B (marquage avec de la PC5-anti-CD20) et dans un autre cas (b)
de discriminer les éosinophiles, les basophiles et des sous-populations de lymphocytes T (Th2

et Tc2) (marquage avec de la PC5-anti-CRTH?2).

111.3.4.1. Discrimination des lymphocytes B

Des exemples de cytogrammes obtenus pour des sangs ayant des pourcentages de

lymphocytes B différents sont présentés sur les Figures III-20 et III-21 Les analyseurs
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d’hématologie (avec une et deux longueurs d’onde d’excitation) permettent de séparer
correctement les lymphocytes B. On peut noter que 1’utilisation de deux longueurs d’onde
permet une identification plus stricte des lymphocytes B avec un tassement plus prononcé des
cellules non marquées sur 1I’échelle de I’intensité de fluorescence de la PC5-anti-CD20

(Figures I1I-20b et I1I-21b).
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Figure I1I-20 : Cytogrammes obtenus pour des leucocytes marqués avec l’anticorps anti-
CD20 couplé a la PCS5. Le sang analysé est pauvre en lymphocytes B (1%). Analyseur
d’hématologie utilisant (a) une seule longueur d’onde d’excitation (491 nm) ou (b) deux
longueurs d’onde d’excitation (491 nm + 561 nm).
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Figure Il1I-21 : Cytogrammes obtenus pour des cellules marquées avec l’anticorps anti-CD20
couplé a la PC5. Le sang analysé est moyennement représenté en lymphocytes B (3.1%).
Analyseur d’hématologie utilisant (a) une seule longueur d’onde d’excitation (491 nm) ou (b)
deux longueurs d’onde d’excitation (491 nm + 561 nm).
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Les résultats des comptages et des identifications cellulaires obtenus avec nos nouveaux
analyseurs d’hématologie, sont comparés quantitativement aux données obtenues avec le
cytometre en flux standard FACScan, appareil utilisé comme référence (Figure 111-22). Douze
échantillons de sang ont été analysés en utilisant une et deux longueurs d’onde d’excitation.
Pour chaque échantillon, nous déterminons le pourcentage de lymphocytes B en fonction de la
totalité des cellules et nous représentons ses résultats sur des courbes (Figure III-23). La
différence de pourcentage entre I’analyseur d’hématologie et le cytometre de référence permet

de mettre en évidence des variations dues aux machines et a leur calibration (Figure I1I-24).
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Figure Il1I-22 : Comparaison entre les pourcentages des cellules marquées obtenus avec les
analyseurs d’hématologie incluant une longueur d’onde d’excitation ou deux longueurs
d’onde d’excitation et le cytometre FACScan utilisé comme référence.
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Figure I1I-23 : Pourcentage des lymphocytes B mesuré sur douze sangs différents avec un
cytometre de référence (FACScan) et les analyseurs d’hématologie (a) incluant une longueur
d’onde d’excitation ou (b) deux longueurs d’onde d’excitation. Droite : courbe de régression

linéaire.
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Figure Il1I-24 : Différence de pourcentage des lymphocytes B mesuré sur douze sangs
différents entre le cytometre de référence (FACScan) et les analyseurs d’hématologie (a)
incluant une longueur d’onde d’excitation ou (b) deux longueurs d’onde d’excitation.

Les résultats obtenus avec les analyseurs d’hématologie intégrant une seule ou deux longueurs
d’onde d’excitation pour les lymphocytes B marqués sont utilisables. En effet, un taux de
corrélation de plus de 0,85 est obtenu entre les mesures réalisées avec un systéme intégrant
une longueur d’onde et la référence FACScan (Figure III-23a). De plus, la différence de
pourcentage absolue entre les deux mesures est faible (~ 0,54% en moyenne, Figure I1I-24a).
Le taux de corrélation obtenu entre le systtme a deux longueurs d’onde et la référence est
aussi tres bon avec un taux proche de 0,82 (Figure III-23b). La différence moyenne des
pourcentages absolue est alors de I'ordre de 0,6% seulement (Figure 24b). La variation
obtenue entre les taux de corrélation des analyseurs a une longueur d’onde et a deux
longueurs d’onde d’excitation n’est pas significative pour la détection des lymphocytes B.
L’expression antigénique des lymphocytes B est suffisamment forte pour pouvoir les
identifier parmi les autres cellules non marquées. Nous souhaitons maintenant analyser des
couplages anticorps-fluorochrome ayant une « expression antigénique » plus faible, pour cela,

nous allons tester des cellules marquées avec 1’anticorps anti-CRTH?2.

111.3.4.2. Discrimination des éosinophiles et des

basophiles
Les expériences présentées sont effectuées sur des taux de cellules marquées faibles et
différents dans le but de montrer les limites de notre systeme d’analyse. Les Figures III-25 et

III-27 présentent les résultats obtenus sur un échantillon de sang contenant 1,1%

d’éosinophiles et 0,5% de basophiles alors que les Figures I11-26 et 11I-28 sont le reflet d’un
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échantillon de sang contenant 6,9% d’éosinophiles et 0,9% de basophiles. Ces pourcentages
ont été mesurés avec le cytometre FACScan (respectivement les numéros de sang 6 et 4 du

tableau de la Figure 111-30).

Deux types de représentations sont effectués. La premiere est réalisée en tracant 1’intensité de
fluorescence du TO en fonction de I’intensité de fluorescence de la PC5-anti-CRTH2 (Figures
II1-25 et I1I-26). On compare alors les résultats obtenus en utilisant un analyseur muni d’une
seule puis de deux longueurs d’onde d’excitation. La seconde concerne I’intensité de
fluorescence de la PC5 en fonction de la mesure de diffraction a 90°. L’utilisation de la PC5
conjugué a un anticorps anti-CRTH2 et des matrices décrites précédemment permettent de

déterminer :

e Ja totalité des cellules marquées (€osinophiles, basophiles et des sous populations de

lymphocytes T (Th2 et Tc2)) (Figures II1-25 et I11-26),

e Jes éosinophiles et les autres cellules CRTH2 positives (basophiles et sous populations

de lymphocytes T (Th2 et Tc2)) (Figures I11-27 et 11I-28).

Aexcitation : 4991 nm  (a) Aexcitation : 491 nm + 561 nm (b)
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B Cellules marquées CRTH2 positives B Cellules marquées CRTH2 positives

Figure I1I-25 : Cytogrammes obtenus pour des cellules marquées avec |’anticorps anti-
CRTH? couplé a la PC5. Le sang analysé est pauvre en éosinophiles et en basophiles.
Cytogrammes représentant la fluorescence du TO en fonction de la PC5. Analyseur
d’hématologie utilisant (a) une seule longueur d’onde d’excitation (491 nm) ou (b) deux
longueurs d’onde d’excitation (491 nm + 561 nm).
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Aexcitation : 4991 nm  (a) Aexcitation : 491 nm + 561 nm (b)
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Figure I1I-26 : Cytogrammes obtenus pour des cellules marquées avec I’anticorps anti-
CRTH? couplé a la PCS. Le sang analysé est riche en éosinophiles (respectivement 7,7% et
0,9%). Cytogrammes représentant la fluorescence du TO en fonction de la PCS. Analyseur

d’hématologie utilisant (a) une seule longueur d’onde d’excitation (491 nm) ou (b) deux

longueurs d’onde d’excitation (491 nm + 561 nm).
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Figure I1I-27 : Cytogrammes obtenus pour des cellules marquées avec |’anticorps anti-
CRTH? couplé a la PC5. Le sang analysé est pauvre en éosinophiles et en basophiles
(respectivement 1,1% et 0,2%). Cytogrammes représentant la fluorescence de la PC5 en
fonction du SSC. Analyseur d’hématologie utilisant (a) une seule longueur d’onde
d’excitation (491 nm) ou (b) deux longueurs d’onde d’excitation (491 nm + 561 nm).
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Figure I1I-28 : Cytogrammes obtenus pour des cellules marquées avec I’anticorps anti-
CRTH? couplé a la PC5. Le sang analysé est riche en éosinophiles (respectivement 7,7% et
0,9%). Cytogrammes représentant la fluorescence de la PC5 en fonction du SSC. Analyseur

d’hématologie utilisant (a) une seule longueur d’onde d’excitation (491 nm) ou (b) deux

longueurs d’onde d’excitation (491 nm + 561 nm).

Les matrices de la fluorescence du TO en fonction de la fluorescence de la PC5 couplée a
I’anticorps antiCRTH2 et de la fluorescence de la PC5-antiCRTH2 en fonction de la
diffraction orthogonale montrent une forte amélioration de la discrimination des cellules
marquées avec un analyseur d’hématologie incluant deux longueurs d’onde d’excitation par

rapport a celui ayant une seule excitation.

En effet, I'utilisation d’un systtme ayant une longueur d’onde d’excitation a 491 nm
discrimine que tres faiblement les éosinophiles et les basophiles (Figure III-28). Dans cette
configuration, leurs pourcentages sont déterminés grace a plusieurs parametres (électrique,
SSC, FSC, TO) et a des combinaisons linéaires de ces différents parametres [I11-29]. Bien sir,
la précision est plus faible que s’ils étaient discriminés directement grace a des signaux de

fluorescence spécifiques.

Concernant le systtme a deux longueurs d’onde d’excitations, la discrimination des
éosinophiles et des autres cellules CRTH2 positives est réalisée grace au cytogramme
SSC/PCS5 (Figure III-29a). Les résultats sont obtenus suite a des investigations
multiparamétriques et des inter-relations entre chaque parametres enregistrés (électrique, FSC,

SSC, TO et PC5) [III-30, III-31]. Les basophiles sont discriminés des sous populations de
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lymphocytes T (Th2 et Tc2) grace a la matrice SSC/TO (Figure III-29b). Notre traitement de
données permet d’afficher seulement les cellules marquées au CRTH2 (Figure III-29c) dans le
but de discriminer les trois types cellulaires marqués par le CRTH2 (éosinophiles, basophiles

et les sous populations de lymphocytes T (Th2 et Tc2)).
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Figure Il1I-29 : Cytogrammes permettant d’identifier les cellules CRTH?2 positives, c'est-a-dire
les éosinophiles, les basophiles et les sous-populations de lymphocytes T (Th2 et Tc2) avec
I’analyseur d’hématologie utilisant deux longueurs d’onde d’excitation (491 nm +561 nm).

(a) Intensité de fluorescence PC5-anti-CRTH?2 en fonction de l’intensité de la diffraction
orthogonale. (b) et (c) Intensité de fluorescence du TO en fonction de l’intensité de la
diffraction orthogonale, (c) seulement les cellules marquées au CRTH?2 sont affichées.
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Les résultats quantitatifs obtenus sur douze échantillons de sangs avec nos nouveaux

analyseurs d’hématologie sont comparés a ceux obtenus avec le cytometre en flux standard

FACScan (Figure III-30). Pour chaque échantillon, nous déterminons le pourcentage

d’éosinophiles et de basophiles en fonction de la totalité des cellules et nous représentons ces

résultats sur les courbes des Figures I11-31 et I11-32.
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é% 491 nm + 561 nm ’ ’ ’ ’ ’ S ’ il Ratiall e :
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Figure I1I-30 : Comparaison entre les pourcentages de cellules marquées obtenus avec les
analyseurs d’hématologie incluant une longueur d’onde d’excitation ou deux longueurs
d’onde d’excitation et avec le cytometre FACScan utilisé comme référence.
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Figure Il1I-31 : Pourcentage des éosinophiles mesuré sur douze sangs différents avec un
cytometre de référence le FACScan et les analyseurs d’hématologie (a) incluant une longueur
d’onde d’excitation ou (b) deux longueurs d’onde d’excitation. Droite : courbe de régression

linéaire.
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Figure I1I-32 : Pourcentage des basophiles mesuré sur douze sangs différents avec un
cytometre de référence le FACScan et les analyseurs d’hématologie (a) incluant une longueur
d’onde d’excitation ou (b) deux longueurs d’onde d’excitation. Droite : courbe de régression

linéaire.

Dans le reste de I’analyse on se focalisera sur les €osinophiles et les basophiles. En utilisant
une seule longueur d’onde d’excitation dans 1’analyseur d’hématologie, les coefficients de
détermination R?, représentant 1’adéquation entre la droite de régression linéaire et les
données expérimentales, sont de 0,38 pour les éosinophiles et 0,43 pour les basophiles. Les
valeurs de R? obtenues avec I’analyseur intégrant une seule longueur d’onde d’excitation (491
nm) montrent une faible discrimination entre les éosinophiles et les autres cellules ainsi
qu’entre les basophiles et les autres cellules. La précision des mesures est alors trés faible. Ce
constat est valable autant pour les représentations PC5/TO et SSC/PCS5. Par contre, les
coefficients de corrélation sont beaucoup plus élevés quand 1’identification cellulaire est
réalisée avec 1’analyseur d’hématologie intégrant deux longueurs d’onde d’excitation. Ils sont
de 0,98 et 0,86 respectivement pour les éosinophiles et les basophiles. Le rehaussement du
taux de fluorescence de la PC5 grace a la seconde excitation a 561 nm permet d’obtenir un
rapport signal sur bruit plus important et une meilleure identification des éosinophiles et de
basophiles. Ces observations quantitatives confirment la pertinence du concept utilisant deux
longueurs d’onde au lieu d’une seule pour exciter le TO et la PC5. Ce systeme permet de
réduire considérablement les problemes liés aux mesures multiparamétriques et cela en

minimisant 1’ utilisation des coefficients de compensation.
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II1.4. Conclusion

Des analyses multiparamétriques en fluorescences au sein d’un unique analyseur
d’hématologie offrent de nombreux avantages comme : la précision des mesures, leur
fiabilité, la simplicité de I’appareil. Il permet également de fournir des résultats complets et
globaux sans avoir recours a des analyseurs d’hématologie et a des cytometres, ce qui génere
des mesures multiples et séparées, et une augmentation des cofits. Néanmoins, cette technique
est difficile a mettre en ceuvre en raison des recouvrements spectraux de fluorescences
importants et de leur forte différence d’efficacité en terme de fluorescence. Un traitement des
données appelé « méthode de compensation », peut partiellement limiter ce probleme sans
pour autant étre efficace pour toutes les sortes de marquages. Par exemple, il est difficile
d’utiliser simultanément le TO, et la PC5 conjuguée a I’anticorps CRTH2, pour identifier
respectivement les acides nucléiques, les éosinophiles et les basophiles en une seule analyse
basée sur une excitation unique centrée a 491 nm. En effet, dans ce cas, le niveau de
fluorescence du TO est beaucoup plus important que celui de la PCS5. L’utilisation d’une
seconde source laser avec une longueur d’onde d’émission judicieusement choisie pour ne pas
exciter le TO (mais exciter la PCS5), peut améliorer fortement la précision de I’analyse et
permettre d’éliminer la plupart des mauvaises interprétations. Cette égalisation des niveaux de
fluorescences entre les deux fluorochromes permet une amélioration du rapport signal sur

bruit et une sélection plus précise des cellules possédant une « faible expression

antigénique ».

Nous démontrons que la discrimination des éosinophiles et des basophiles parmi les autres
leucocytes (i.e. monocytes, neutrophiles, lymphocytes, immatures granuleux, cellules a haute
teneur en acides nucléiques) peut étre fortement améliorée en utilisant deux radiations

d’excitation combinées grace a un filtre acousto-optique.

L’analyseur que nous avons développé fournit, en plus d’'un comptage relatif, la quantité de

cellules pour un volume de sang donné.

Ce concept d’analyse peut étre étendu a d’autres fluorochromes ayant une bande de détection
dans I’infrarouge comme la phycoérythrine cyanine 7. Il pourra étre aussi intéressant d’utiliser
le Texas Red (TR) ou I’Alexa Fluor 568 étant donné que ces fluorochromes sont excités

principalement a la longueur d’onde 561 nm et tres faiblement a 491 nm. Les fluorochromes
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non tandem comme le TR sont plus stables chimiquement et il est donc plus facile de les
conserver sans que leurs propriétés chimiques changent dans le temps. Cette nouvelle
méthode d’excitation devrait permettre d’améliorer le diagnostic ou le suivis de pathologies
de types infectieuses ou inflammatoires, les leucémies aigiies (LA), les hémopathies
lymphoides B dont les leucémies lymphoides chroniques (LLC), qui nécessitent le comptage
précis de certaines populations cellulaires spécifiques. L’utilisation d’autres lasers
d’excitation comme le laser orange (Cobolt Mambo) [III-32] pourrait diminuer encore plus les
recouvrements spectraux entre les émissions de fluorescences et augmenter le choix possible
de fluorochromes. D’autres recherches présentées dans le chapitre V mettent en ceuvre une
source optique polychromatique de type supercontinuum qui permet d’avoir un choix

ultralarge de longueurs d’onde d’excitation.
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IV.1.Introduction

Les cytometres en flux sont principalement utilisés pour mesurer I’expression de protéines
transmembranaires présentes a la surface de cellules biologiques [IV-1 - IV-3] et ainsi
caractériser les différentes populations cellulaires présentes dans un échantillon. En
hématologie par exemple, la cytométrie en flux a permis de grands progres dans la
classification des hémopathies, leurs diagnostics et pour le suivi de la maladie résiduelle [IV-
4]. Basée sur la détection de signaux lumineux provenant de cellules préalablement marquées
par des colorants fluorescents ou des anticorps conjugués a des fluorochromes, la cytométrie
permet d’identifier plusieurs sous populations de cellules, grace a la détermination de leurs
sites antigéniques, et de maniere plus générale grace a I’identification de structures chimiques
ou biochimiques de la cellule biologique. Ajoutons encore, que la mesure des propriétés
physiques de la cellule biologique telles que le volume (déterminé par mesure électrique) ou
les intensités de diffraction (mesurées a un ou plusieurs angles) permet de compléter les
mesures de fluorescence [IV-5 - IV-7]. L'utilisation simultanée de plusieurs marqueurs
fluorescents introduit des difficultés, telles que des recouvrements spectraux entre les bandes
d’absorption et entre les bandes d’émissions de fluorescence. Pour résoudre ces problemes,
les cytométristes utilisent généralement une méthode de correction appelée «compensation»
[IV-8 - IV-11]. Pour un canal de fluorescence donné, le signal interprété est celui obtenu apres
soustraction d’une part proportionnelle des signaux des autres canaux. Ce coefficient de
proportionnalité est fonction notamment du recouvrement spectral entre deux signaux de
fluorescence. Malheureusement, le principal probleme induit par cette méthode est le calcul
du facteur de compensation qui est basé sur la moyenne des valeurs des propriétés chimiques
des fluorochromes. Pour une méme famille de fluorochromes, ces facteurs peuvent varier
considérablement et sont directement dépendants des fournisseurs [IV-9]. En effet, un méme
produit provenant de fabricants différents peut avoir des jeux de compensations inégaux, ce
qui provoque un probleme critique pour l'étalonnage des instruments et donne lieu a des
mesures erronées qui pourraient mener a une interprétation dangereuse des résultats. De plus,
il est apparu que les techniques de compensation traditionnellement utilisées en milieu
hospitalier ne permettent pas une compensation parfaite des cytometres multicouleurs donnant
lieu a Ieffet « trompette ». Le but de cette partie est d’étudier des méthodes de traitement

optique, basées sur le multiplexage en longueurs d’onde, permettant de résoudre partiellement
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ou totalement ces limitations qui constituent un obstacle majeur dans la fiabilité et

I’interprétation de certaines données biocliniques.

Le principe de notre méthode repose sur le codage d’au moins deux faisceaux d’excitation.
Puisque la plupart des fluorochromes utilisés ont un temps de déclin de fluorescence de
I’ordre de la nanoseconde, la fluorescence induite suit de manieére quasi instantanée les
variations du faisceau d’excitation, étant donné que le niveau de résolution temporelle conféré

par notre systeme d’analyse est de 1’ordre de la microseconde.

En définitive, si I'intensité lumineuse suit une loi sinusoidale de pulsation @, le signal de
fluorescence suivra une loi similaire avec une amplitude proportionnelle :

® 3 I’intensité du faisceau d’excitation,

¢ au rendement quantique de fluorescence du fluorochrome,

¢ 3 la quantité de molécules présentes dans le volume d’analyse, et

¢ au rendement de fluorescence 1ié au couplage fluorochrome-anticorps-antigene.

Une technique d’encodage des signaux excitateurs permet d'identifier un signal de
fluorescence spécifique parmi de multiples autres, ce qui permet d'améliorer la détection et le
rapport signal sur bruit des mesures [IV-11 - IV-17]. En effet, la détection de fluorescence
peut étre considérablement améliorée si dans un temps déterminé, chaque fluorochrome est
excité par une longueur d'onde spécifique [IV-18 - IV-19]. Malheureusement, cette méthode
induit une longue durée d'enregistrement lorsque plusieurs fluorochromes sont utilisés. En
microfluorométrie confocale, une technique pour l'enregistrement simultané de plusieurs
fluorescences a été publiée en 1993 par Aslund et al. [IV-20]. Elle consiste a moduler
l'intensité des longueurs d'onde d'illumination a des fréquences différentes et de les envoyer

en méme temps sur des échantillons.

Dans ce paragraphe, nous présentons des résultats sur des mesures simultanées de diffusion
résolues en longueur d'onde et sur la détection de fluorescences au sein d’un analyseur
d'hématologie. Une technique de codage optique des faisceaux lumineux incidents permet de
diminuer ou d'éliminer les problemes de la cytométrie en flux multiparamétrique, traitées de
nos jours par des « méthodes de compensations » [IV-21 - IV-22]. Ce codage apporte de
nouvelles perspectives pour 1’étude multiparamétrique de particules analysées
individuellement en flux. Nos mesures sont effectuées a I'aide de microspheres de polymere

fluorescentes.
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IV.2.Matériel et méthode

Les expériences sont réalisées avec un analyseur d’hématologie, les principes de ce systéme
sont décrits dans le chapitre 1. Il integre des principes de cytométrie en flux basés sur la

focalisation hydrodynamique [IV-1]. Le flux de cellules est couplé a un systeme optique

spécifique décrit sur la Figure IV-1.

Canal 2: Détecteur de
fluorescence rouge

Filtre passe-bande

FF01-582/75 Filtre passe-bande

. FFO01-513/17
Canal 1: Détecteur

.-—de fluoresence verte

. Filtre dichroique
FF562 Di02

3. Optique
a90°

[‘ FSC detector

|
Modulateur IIF
acousto-optic Optique de focalisation 2. Optique dans I'axe

anamorphique

1. Flux de cellules

Laser double
longueur d'onde
(491 nm et 532 nm)

1. Le flux de cellules passent a travers les fenétres | | 3. L'optique a 90° est composée d'un objectif,

de mesures électrique et optique. Les cellules d'un diaphragme, d'une lentille de collimation,
circulent dans un canal hydrofocalisé & une vitesse| | d'un filtre dicroique permettant de séparer les

de 5 m/s. deux signaux de fluorescences. Les deux canaux
2. L'optique dans l'axe est composée d'une lentille, de fluorescence sont chacun composés d'un filtre
d'un obturateur spatial, d'un diaphragme et d'une passe-bande, d'une lentille de focalisation et d'un
photodiode. photomultiplicateur.

Figure IV-1 : Représentation schématique du systeme optique de I’analyseur hématologique
permettant de moduler les deux faisceaux lumineux du laser. Les filtres utilisés proviennent
du fabricant Semrock.

94



Chapitre IV Modulation des signaux optiques dans un cytometre en flux

IV.2.1. Systeme optique d’illumination

IV.2.1.1. Source lumineuse

Le systeme optique est composé d’un laser continu émettant a 491 nm et a 532 nm (Cobolt
Dual Calypso) avec une puissance nominale de 20 mW pour chaque longueur d’onde. Ce
laser a solide pompé par une seule diode émettant a 808 nm utilise la génération de second
harmonique de 1’onde fondamentale (1064 nm) ainsi que la somme de fréquences entre deux
radiations centrées a 1064 nm et a 914 nm. Ces rayonnements proviennent de deux matrices
YAG et YVO4, toutes les deux dopées aux ions néodyme. La conversion de fréquence est
réalisée au moyen d’un cristal PPKTP (periodicaly poled potassium titanyl phosphate) ayant
deux périodes de réseaux. La polarisation du faisceau en sortie du laser est linéaire (mode
TEMOO0) avec une largeur de bande spectrale fine (<0.01 nm) et un faible bruit (<0.3% rms).
Le profil spatial du faisceau est de type TEMOO.

IV.2.1.2. Modulateur acousto-optique

Le modulateur acousto-optique (nC.TN AOTF, société AA Opto €lectronique) sélectionne de
maniere indépendante les longueurs d’onde et encode chaque radiation lumineuse en
modulant son intensité a une fréquence donnée. Ce systeme spécifique de filtres acousto-
optique accordables permet de piloter simultanément jusqu'a 8 lignes distinctes avec une
résolution de 1 a 2 nm et un taux d'extinction supérieur a 90%. Une cellule acousto-optique
est constituée d’une matrice en oxyde de tellure (TeO2) présentant des propriétés « photo-
élastiques » pour une plage de longueurs d’onde données, ce qui permet au matériau de
changer d’indice de réfraction sous 1’action d’une onde acoustique externe. Un transducteur
piézo-électrique est collé sur I'une des faces du milieu d’interaction ; il a la capacité de varier
de volume en fonction de la tension appliquée. Cette vibration est transférée en partie a
I’intérieur du milieu d’interaction par couplage électromécanique sous forme d’une onde
acoustique. Cette onde progressive crée un réseau de diffraction au sein de la matrice vitreuse
avec une cadence et une amplitude réglables. La diffraction simultanée de plusieurs longueurs
d’onde avec des angles accordables permet d’aligner les différents faisceaux lumineux désirés
sur un méme axe optique (ordre -1). Par exemple, si un faisceau lumineux polychromatique

incident peut étre spectralement découpé pour obtenir une propagation des radiations suivant
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une direction unique correspondant a I’ordre -1 des réseaux d’indices, le spectre résiduel se

propage alors dans une direction différente sur 1’ordre O (Figure IV-2).

Spectre Ordre 0: Spectre résiduel
large bande —e > ([A+A2+A3+. +An] — A1-22)

(A1+A2+A3+.. +An) Ordre -1: Faisceaux
sélectionnés (A1 et A2)

Figure IV-2 : Schéma représentant les chemins lumineux des faisceaux a 1 et a 12
sélectionnés via le driver du modulateur acousto-optique.

Dans notre expérience, les modulations de I’intensité sous forme sinusoidale, a des fréquences
w1 et w2 sont associées respectivement aux longueurs d’onde Al (491 nm) et A2 (532 nm).
Dans ces conditions, I’expression du faisceau incident multicolore est donnée par les
Equations IV-1 et IV-2, sm; et sm; sont respectivement le premier et le second termes de

I’Equation IV-2.

I(t) = sm; (wl) + sm,(w2). (Equation 1V-1)

I(t) = I“)T(t) [1 +M, - cos(27r.wlt)]+ Ion(t) [1 +M, - cos(27r.w2t)]. (Equation 1V-2)

119 et Iy sont les intensités maximales des signaux optiques; M, M, représentent les
amplitudes de modulation et wl et w2 sont les fréquences de modulation.

Nous avons souhaité déterminer les efficacités de diffraction et de modulation du filtre

accordable acousto-optique pour les longueurs d’onde a 491 nm et a 532 nm. L’expérience est

schématisée sur la Figure 1V-3.
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Driver du
modulateur

Laser double /

longueurs d'onde T Photodiode

(AM1=491nm et A2=532nm) Modulateur
acousto-optique

Figure IV-3 : Schématisation de I’expérience permettant de déterminer les efficacités de
diffraction et de modulation du modulateur acousto-optique.

> Efficacité de diffraction

Pour déterminer 1’efficacité de la diffraction (Egf), deux mesures différentes doivent étre
réalisées pour une longueur d’onde donnée. Dans un premier temps, la tension continue issue
de la photodiode est mesurée a 1’ordre 0 lorsque le modulateur n’est pas activé (Tp). Dans un
second temps, le modulateur est activé et la tension continue provenant de la photodiode est
déterminée a ’ordre -1 (T.;). Les efficacités de diffraction a 1’ordre -1 pour les faisceaux
émettant a 491 nm et a 532 nm sont alors déterminées grace a 1’Equation IV-3 et leurs
efficacités sont respectivement de 94,8% et de 98,6% et cela pour des fréquences acoustiques

de 129,2 MHz et 116,3MHz.

T,()
T, (1)
Eqi : efficacité de diffraction ; To(t) : tension mesurée a [’ordre 0 quand le modulateur n’est

pas activé ; T i(t) : tension mesurée a l’ordre -1 quand le modulateur est activé pour une
longueur d’onde spécifique (sans fréquence de modulation).

E (%) = .100 (Equation IV-3)

» Efficacité de modulation

Le modulateur acousto-optique utilisé permet d'induire différents codes sur chaque signal
optique pour des fréquences de modulation comprises entre 0 et 800 kHz. La détermination

des efficacités de modulation (En.g) (Equation IV-4), qui dépendent de la fréquence de
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modulation, est obtenue en effectuant des mesures a 1’ordre -1. Cette efficacité correspond au
rapport de la tension engendrée par le signal optique non modulé (Figure IV-4a) sur la tension
engendrée par le signal modulé (Figures IV-4b a IV-4d). Cette tension est obtenue grace a
I’utilisation d’une photodiode de type S1223. Les tensions mesurées sont montrées sur la

Figure IV-4.

Pas de modulation ()
E Axe des x: 1 carreau —» 4 s
g 100%
Z e Axe desy: 1 carreau —» 200 mV
S
Temps (us)
f=80 kHz (b) f=200 kHz (c)
s TV Y eI
8\ } \ ;_ ‘l“\ ‘\ a b\t VB ol] il
S AVARAVINRY IR B LA SR
Temps (us) Temps (us)
f=300 kHz (d) f=500 kHz (e)
S HULA AL H43% | |2 AAAAAAA MAL
g LA Yandd o) 2] B b A ‘\;" LL.Ar A i / 3%
é ;’\/ vy VI v v vy \J‘ V J .g \/\/\/\/\/\/ NW\/\/\WWWJW
= , & |
Temps(us) || T emps(us) 77777777777777777777

Figure IV-4 : Signaux permettant de déterminer les efficacités de modulation du systeme
acousto-optique pour un faisceau lumineux a 491 nm. (a) aucune modulation n’est appliquée.
(b) a (e) différentes fréquences de modulation sont appliquées.
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Tmm‘inue (t)
Tmod (t )

Eoa : efficacité de modulation ; Teonsinue(t) = T.1(1) : tension mesurée a l’ordre -1 quand le
modulateur est activé pour une longueur d’onde spécifique (sans fréquence de modulation) ;
Tod(t) : tension mesurée a l’ordre -1 pour une longueur d’onde spécifique (la méme que pour

la mesure de Tonsinue(t)) et pour une fréquence de modulation fixe.

E_..(%)= 100 (Equation IV-4)

100—.\
80
60 \
+~ A1 =491 nm
= A2 =532 nm

\\ P e

NN

L

0 100 200 300 400 500 600 700 800
Fréquence de modulation (kHz)

40

20

Efficacité¢ de modulation (%)

o

Figure IV-5 : Efficacité de modulation du filtre acousto-optique en fonction de la fréquence
de modulation pour des faisceaux lasers a 491 nm et a 532 nm.
1V.2.1.3. Systeme optique de mise en forme
anamorphique
Les faisceaux lumineux provenant de la source sont focalisés dans la cuve de mesure grace a
un systéme optique de mise en forme composé de deux lentilles, I’'une sphérique et 1’autre
cylindrique. Cette mise en forme anamorphique est décrite dans la partie III.2. La tache

lumineuse obtenue au niveau de la chambre d’illumination a une géométrie elliptique

mesurant 88 pm par 166 um.
I1V.2.2. Systeme optique de collection

Le comptage des particules est réalisé en utilisant un systeme de mesure électrique placé

autour du flux cellulaire. Les particules se propagent a travers un micro-trou immergé dans un
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liquide de conductivité connue. La modification dimpédance entre les électrodes placées de
chaque coté de la micro-ouverture révele la présence d'une particule. La valeur d'impédance

permet aussi de déterminer le volume des particules [IV-23].

La fenétre de mesure optique est située apres la fenétre électrique. Dans notre expérience, le
systeéme de détection optique est composé de trois voies. La diffusion de la lumiere dans 1’axe
(FSC) est détectée par une photodiode (Hamamatsu S1223) placée derricre un obturateur
rectangulaire permettant de stopper la partie centrale du faisceau non diffracté. Les radiations
sont détectées a l'intérieur de deux demi-lunes de 1-3° d’ouverture. Les autres mesures
permettent de détecter des signaux de fluorescence (canaux 1 et 2), les filtres utilisés sont
représentés sur la Figure IV-6. Les émissions de fluorescence situées dans les longueurs
d'onde rouges et vertes proviennent de I’interaction des faisceaux lumineux a 491 nm et 532
nm avec les microspheres rouges (R0300) et vertes (G0300) (fournisseur : Duke Scientific
Corporation). Les spectres d'excitation et d'émission de ces microspheres sont présentés sur la
Figure IV-7. Le canal 1 est composé d'un filtre Semrock FF01-513/17, d’un filtre dichroique
Semrock FF562 Di02, d’une lentille de focalisation et d’un tube photomultiplicateur
(Hamamatsu H9307) permettant d'enregistrer de manicre sélective la fluorescence verte. Le
canal 2 est composé d'un filtre Semrock FF01-582/75, d’une lentille de focalisation et d’un
photomultiplicateur (Hamamatsu H9307) permettant de mesurer les signaux de fluorescence
situés autour de 610 nm. Il est important de noter que les émissions spectrales des deux types
de microspheres se recouvrent dans la fenétre spectrale située entre 560 nm et 650 nm, ce qui

diminue le rapport signal sur bruit et donc la précision des mesures obtenues dans le canal 2.
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Figure IV-6 : Transmissions des filtres optiques utilisés pour mesurer les signaux de

fluorescence.
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Figure IV-7 : Spectres d’absorption et d’émission des microsphéres fluorescentes vertes et
rouges. Les longueurs d’onde d’excitation laser (A;=491 nm et 1,=532 nm) sont représentées
par des fleches. Les filtres de type passe-bande sont schématisés par des rectangles.

IV.2.3. Systeme fluidique

Un dispositif standard microfluidique (HORIBA Medical Pentra 60 instrument, Montpellier,

FR) est utilis€ pour mélanger et diluer les microspheres fluorescentes vertes et rouges. Ce
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systeme est décrit dans le chapitre 1. Dans cette expérience, le flux de particules circule a une

vitesse de 5 m/s et est analysé pendant 15 secondes.

IV.3.Analyses de microspheres fluorescentes grace a
une technique de modulation dans un analyseur

d'hématologie

IV.3.1. Tests préliminaires sur l'analyseur

Dans le but de montrer la faisabilité du systeme, nous avons choisi de réaliser une expérience
mettant en ceuvre un seul type de microspheres (G0300 : microspheres vertes), en illuminant
le flux de particules avec une seule longueur d’onde d’excitation a 491 nm. Les mesures
électrique, de diffraction dans 1’axe et de fluorescence verte sont visualisables sur la Figure

IV-8.

| Signal €lectrique
Axey: 1 carreau >5V

Signal FSC

| Axe y: 1 carreau—>1V

Tension (V)

8| Signal de fluorescence
Axey: 1 carreau—>1V

>

Temps (us)

Figure 1V-8 : Signaux obtenus avec I’analyseur d’hématologie, en illuminant des
microspheres fluorescentes vertes avec un faisceau lumineux a 491 nm.

Le signal issu de la mesure électrique est représenté en haut de la Figure IV-8. On observe

une augmentation de la tension a cause du changement d’impédance entre les électrodes, du

fait du passage de la microsphere.
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Le second signal mesure la diffraction dans I’axe. La partie centrale de 1’obturateur spatial ne
permettant pas d’éclipser totalement le faisceau incident, cela implique 1’enregistrement d’un

signal continument modulé avant le passage de la microsphere.

Le troisieme signal est caractéristique du signal de fluorescence issue d’une bille illuminée

par un signal modulé a ~200kHz (canal 1).

IV.3.2. Tests avec deux types de microspheres

fluorescentes

Dans notre expérience, les modulations de I’intensité sous forme sinusoidale, a des fréquences
de 200 kHz et de 300 kHz, sont associées respectivement aux longueurs d’onde 491 nm (A1)
et 532 nm (A2) (Figure IV-9a). Les faisceaux lumineux incidents et codés interagissent avec
des microspheres fluorescentes vertes et rouges se propageant dans le canal microfluidique a
une vitesse de Sm/s. Le temps d'interaction avec le faisceau laser multilongueur d'onde donne
naissance au signal de sortie impulsionnel de forme quasi-gaussienne d’une durée de 20 us
(mesure a mi-hauteur) dépendant de la taille des microspheres et de la vitesse du flux de
particules (Figure IV-9b). Les signaux optiques modulés en sortie (Sm, Equations IV-5 a IV-
9) sont représentés sur les Figures IV-9b et IV-9c.

103



Chapitre IV Modulation des signaux optiques dans un cytometre en flux
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Figure IV-9 : (a) Faisceaux de lumieres incidents a 491 nm et a 532 nm modulés
respectivement a des fréquences wl=200 kHz et w2=300 kHz. (b)Signal de fluorescence
provenant du canal 1. (c) Signal de fluorescence du canal 2.

Les signaux de fluorescence émis sont détectés autour de 510 nm et 610 nm par deux
photomultiplicateurs placés au niveau des canaux 1 et 2 respectivement. Le
photomultiplicateur du canal 1 (signal S1) recueille une partie du signal de fluorescence des
microspheres vertes (a.kg.sm1(wl)) seulement (Figure IV-9b et Equations IV-7 et IV-8). Par
contre, le détecteur 2 (signal S2) recueille une grande partie du signal de fluorescence des
microspheres rouges excitées par le faisceau a 491 nm (b.k'r.sm1(w1)) et par le faisceau a 532
nm (c.kg.sm2(w2)) et une faible partie de la fluorescence des microspheres vertes
(d.kg.sm1(wl)) (Figure IV-9c et 1V-7, Equations IV-9 et IV-10). (Les facteurs a, b, c et d

dépendent des filtres passe-bande).

t

Sm(t) = exp{ }2 . [(kG +k'y )- sml(wl)+ kg - sm2(w2)] (Equation IV-5)

0

(kg +k'y) 1w ® [1+ M, - cos(2z.wit)]smi(wl) +
}2 . 2 (Equation 1V-6)

Sm(t) = exp{—i

0

ki - IZOT(” [1+M, -cos(2z.w2r)]

Les équations ci-dessus peuvent étre mises sous forme matricielle :
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g B t |, [k, k', || sml(wl) .
m(t) =exp| —— [*- . (Equation 1V-7)
t]l |0 kg sm2(w2)
; kK IIO—(I) [1 +M, - cos(Zﬂ.wlt)]sml(wl)
Sm(r) = exp{— —}2 : { ¢ TF } 2 I (Equation IV-8)
L] L0 ks %()[1 + M, -cos(2z.w2t)]

110 et 120 sont les intensités maximales des signaux optiques; M1, M2 représentent les
amplitudes de modulation, wl et w2 sont les fréquences de modulation; kg, kg et k'g (Equation
1V-9) sont des facteurs dépendants du rendement quantique des microspheres fluorescentes.

k; =055.p,
k., =0,44.p, (Equation 1V-9)
k'x=1.pg
PG et pr sont respectivement les rendements quantiques des billes fluorescentes R0300 et

G0300.

Le traitement numérique des signaux S1 et S2 (Figures IV-9b et IV-9c) est réalisé avec un
algorithme spécifiquement développé pour cette expérience. Il est basé sur le logiciel Labview
et permet le filtrage de chaque composante en fréquence ainsi que I’identification des signaux
fluorescents provenant des microspheres vertes ou rouges. Ce traitement des données brutes
enregistrées sur les canaux 1 et 2 est basé sur une transformée de Fourier et sur I'utilisation de

filtres de type « butterworth ».

Le signal S1 est seulement composé de la fluorescence de la bille verte, il integre donc une

seule fréquence de modulation a 200 kHz.

Par contre, le signal S2 n’est pas seulement composé de notre signal utile correspondant au
signal de fluorescence des billes rouges modulé a 300 kHz. En effet, le signal S2 est aussi
formé d’un signal non utile modulé a 200 kHz. Le résultat du calcul numérique du traitement
du canal 2 permet d’obtenir les enveloppes des signaux utile et non utile (Figure IV-10). Le
signal non utile (Figure IV-10b) représente plus de 50% du signal utile (Figure IV-10a).
Habituellement en cytométrie en flux, la diaphonie est définie comme le pourcentage a
enlever d’un canal sur un autre canal en raison du recouvrement des spectres de fluorescences.
En utilisant une seule longueur d’onde d’excitation, la fluorescence de la microsphere rouge
(Fluoggp) dépendrait des détecteurs (respectivement S1 et S2) et du facteur de diaphonie
(e~0,04) (Equation IV-10). En utilisant ce nouveau traitement et filtrage électro-optique, cette

diaphonie a été drastiquement diminuée.
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Signaux extrait du signal S2

Signal utile : [b.k,.sm2(w2)] (a) Signal non utile (b)
Fluo . [ek sml(wl) + d.k_.sm1(wD)]

Amplitude (u.a.)
Amplitude (u.a.)

Temps (ua.) ' . Temps'(u.a.)

Figure 1V-10 : Signaux de fluorescence provenant du canal 2 (signal S2). a) Signal optique
utile correspondant au signal fluorescent des microspheres rouges (Fluoggp) et b) signal non
utile.

Fluog,, = S2-¢.51 (Equation IV-10)

Fluoggp : signal utile extrait du signal S2 correspondant a la fluorescence des billes rouges ;
S2 : signal détecté dans le canal 2 ; S1 : signal détecté dans le canal 1 ;¢ :facteur de
diaphonie.

Il est important de noter que le traitement numérique des données est considérablement
affecté par la différence de fréquence de modulation Aw choisie entre les deux longueurs
d'onde lasers. En effet, il existe des interférences entre les deux signaux ayant des fréquences
de modulation différentes. Une partie de la modulation d'amplitude principalement consacrée
au premier rayonnement optique joue également un rdle sur le second. Pour montrer ce
phénomene, nous illuminons seulement les microspheres fluorescentes vertes avec les deux
radiations (491 nm et a 532 nm) modulées. D'apres les équations précédentes, le signal
modulé sm2 doit étre égal a zéro. Malheureusement un signal significatif est détecté a la
fréquence du signal sml. Cette efficacité augmente a mesure que la différence de fréquences
entre les deux modulations Aw diminue. Pour deux fréquences de modulation a 200 kHz et a
300 kHz (Aw = 100kHz) le signal parasite est estimé a pres de 8% par rapport a la premiere
modulation a 200 kHz (Figure IV-11a). Un signal parasite avec une amplitude de 20% (par

rapport au signal réel) est alors observé pour les deux fréquences de modulation a 200 kHz et
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250 kHz (Aw = 50kHz) (Figure IV-11b). Les enveloppes des signaux parasites sont

présentées sur la Figure IV-11.

Cette diaphonie mesurée entre les deux signaux de fluorescence peut avoir plusieurs origines.
La premicre concerne la réponse du modulateur aux excitations acoustiques. En effet,
I’application simultanée de plusieurs signaux a des fréquences différentes peut engendrer une
distorsion du réseau d’indice, ce qui implique une influence du signal 1 sur I’onde 2 et vice
versa. La seconde concerne la réponse des éléments marqués c’est a dire le transfert d’énergie
entre plusieurs fluorochromes excités par une onde laser. Il est a noter que dans notre cas cet

effet n’est pas présent du fait de I’excitation d’un seul type de bille fluorescente.

Aw =100 kHz (a) Aw=350kHz (b)
Signaux modulés : Signaux modulés :
sm1 (en blanc) et sm2 (en rouge) sml (en blanc) et sm2 (en rouge)
s a0
3 e 3
5} © :
3 : il
< —— < ' S
Temps (u.a.) Temps (u.a.)
Signaux démodulés : Signaux démodulés :
sl (en blanc) et s2 (en rouge) _ sl (white line) et s2 (red line)
‘< LEan < |
3 | 3
L | 2
R E
= 1 =4
= gl
Temps (u.a.) Temps (u.a.)

Figure IV-11 : Diaphonie des signaux sml et sm2 quand seulement les microsphéres vertes
sont excitées par les faisceaux lumineux a 491 nm et a 532 nm, pour une différence de
fréquence de modulation différente. (a) wl=200kHz, w2=300kHz d’ou Aw=100kHz ; (D)
wl=200kHz, w2=250kHz d’out Aw=50kHz.
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IV.4.Conclusion

Nous avons démontré I’identification de deux types de microspheres fluorescentes en utilisant
une source laser émettant deux radiations (491 nm et 532 nm). Les mesures sont réalisées
avec un analyseur d'hématologie spécifique basé sur des principes microfluidiques. Le codage
en amplitude et pour une fréquence de modulation donnée de chaque signal optique incident
permet de discriminer les signaux de fluorescences provenant de différents types de
microspheéres malgré le recouvrement de leurs spectres de fluorescence. Le traitement
numérique des signaux de fluorescence spatialement et spectralement superposés permet
d’améliorer la précision des mesures. Cette nouvelle technique de codage spectral ouvre la
voie a de nouveaux axes de recherche permettant d’améliorer la précision du diagnostic dans

le domaine de I'hématologie.

Plusieurs améliorations peuvent néanmoins étre apportées a ce concept de codage. La
premiere concerne l’identification des mécanismes a 1’origine des effets de diaphonie. La
deuxieme est la simplification du systeme de collection en réduisant les canaux de
fluorescence. La troisieme est I'utilisation de modulateurs différents tels que des cellules de
Pockels ou des éléments électromécaniques de type MOEMS [IV-24]. Cette technique peut
également étre étendue au domaine temporel et aux sources a large bande spectrale comme les
supercontinua [IV-25 - IV-27]. De manie¢re complémentaire, cet effet de modulation pourrait

également servir a déterminer le taux de transfert d’énergie entre deux fluorochromes.
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V.1. Introduction

Dans les dispositifs d’analyse cytologique, 1’utilisation de lumiere polychrome constitue un
avantage important pour les mesures multiples de fluorescence. La plupart du temps, ces
systemes sont composés de plusieurs lasers monochromes, ce qui complexifie énormément le
systeme (colt, encombrement, mise en ceuvre,...). Il serait intéressant d’utiliser une seule
source de lumiere, par exemple des lampes incohérentes de type QTH (Quartz Tungsténe
Halogene). Malheureusement, la lumiere polychrome issue d’une telle lampe présente de
nombreux inconvénients pour les analyses biologiques. Tout d'abord, la faible cohérence
spectrale et spatiale du rayonnement limite la luminance spectrale et donc la densité de
puissance au point de mesure. De plus, I'augmentation de la puissance utile se fait alors au
détriment de la durée de vie de la lampe. Dans les années 1990, des sources de lumiere basées
sur une décharge électrique dans un gaz (de type xénon ou mercure) ont été utilisées dans des
systtmes de cytométrie en flux [V-1, V-2]. La brillance de la source peut alors €étre
considérablement augmentée par rapport a une lampe QTH mais conserve néanmoins une
forte incohérence spatiale et engendre des perturbations électromagnétiques. Leur grande
fragilité mécanique et leur faible durée de vie (100h) ne permettent pas d'améliorer la fiabilité

des appareils de mesure.

Par la suite, les systemes de cytométrie en flux ont été munis de sources cohérentes
impulsionnelles (5 — 20 kHz) telles que des lasers a vapeur de cuivre ou des lasers solides
utilisant des diodes lasers a semi-conducteur [V-3 a V-5]. Ces systemes ont permis d’obtenir
des intensités d’illumination intenses et instantanées avec des puissances crétes de plusieurs
centaines de watts. L'accession a la mesure de la durée de vie de fluorescence des différents
marqueurs a permis d’effectuer des mesures spécifiques [V-6]. Par contre, le caractere
monochrome du rayonnement est fixé par le milieu amplificateur et reste, en général, non
accordable en longueur d'onde ce qui limite les applications utilisant 1'analyse de fluorescence

multiparamétrique par exemple.

Actuellement, 1’utilisation jusqu’a trois lasers monochromes au sein d'un cymometre en flux
permet de détecter une dizaine de signaux de fluorescences simultanément [V-7 a V-9]. Dans
ces conditions, il est possible d'identifier la présence d'un grand nombre de sous-populations

cellulaires sanguines. Malgré les récentes diversifications des longueurs d’onde des lasers
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monochromatiques [V-10], I'absence d'accordabilité ne permet pas de contrdler parfaitement
l'excitation lumineuse des fluorochromes. De plus, la multiplication des sources rend
particuliecrement complexe I’alignement du systeme optique et augmente les instabilités opto-
mécaniques, ce qui diminue ainsi la précision des mesures. Bien siir des systemes ont été

créés pour pallier ces inconvénients mais ils sont trés complexes [V-11].

La solution qui parait la plus prometteuse consiste a utiliser une source laser polychromatique
émettant un faisceau temporellement et spatialement cohérent et possédant une puissance
accordable pour chaque radiation. Les sources se rapprochant le plus de cette description sont
les continua de lumiere obtenus par propagation d’un faisceau de pompe dans un milieu non
linéaire. Récemment, des tests avec des composants non biologiques dans un cytometre en
flux intégrant un supercontinuum de longueurs d'onde ont été effectués [V-12]. La source
utilisée a une puissance moyenne élevée (SW) pour un spectre qui s'étend de 480 nm a plus de
700 nm mais avec une énergie limitée dans le domaine du visible. Les impulsions lumineuses
n’étant pas synchronisées avec les éléments microscopiques voyageant au sein du flux, ce
systeme manque de précision. La source de pompe utilisée est un laser a modes synchronisés
délivrant des impulsions picosecondes a une fréquence de récurrence de plusieurs mégahertz.

Le coft et la fragilité de cet appareillage sont élevés.

A partir de I’analyse de ces premieres expériences, nous avons envisagé de créer un cytometre
en flux répondant mieux aux attentes des biologistes, en utilisant une source supercontinuum
spécifique. Celle-ci ne fonctionne pas a partir d'un laser a forte cadence de récurrence mais
utilise une technologie de déclenchement plus lente compatible avec la fréquence de passage
des cellules au sein d'un cytometre en flux. Les impulsions lumineuses possedent alors
suffisamment d'énergie par unit¢é de longueur d'onde pour permettre l'excitation et
l'identification d'un fluorochrome permettant la caractérisation d’un type cellulaire. Les
spectres obtenus s'étalent de I’'UV a I'infrarouge et peuvent étre utilisés dans de nombreuses
applications telles que : la tomographie cohérente [V-13], la spectroscopie [V-14], la
microscopie [V-15]. Il est néanmoins important de noter que tres peu d’industriels proposent

actuellement des systémes commerciaux incluant ce type de supercontinuum.

Notre travail de recherche lié au continuum de lumiere a été principalement réalisé dans le
cadre du projet Européen NextGenPCF FP6 (Next Generation Photonic Cristal Fiber) qui
avait pour but de développer de nouvelles fibres optiques microstructurées en silice et de

démontrer leur utilit¢é dans de nouvelles applications. Le consortium de NextGenPCF
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rassemblait dix-huit groupes de recherche industriels (DrakaComteq, France Télécom,
Multitel, Altechna, Leukos, Horiba Medical ...), ainsi que plusieurs groupes de recherche
académiques (Université de Limoges (XLIM), Université de Lille (PhLAM), University of
Bath, Université de Jena ...). Ces partenaires sont issus de différents corps de métiers qui vont
des fabricants de matic¢res premieres (silice) aux utilisateurs finaux. Ce projet vise a étre
I’initiateur de dispositifs dans trois domaines différents : le biomédical, les
télécommunications et les capteurs pour I’environnement. Une large partie du projet a été
consacrée a l'identification de sous populations cellulaires sanguines a 1’aide d’un cytometre
en flux. Les sociétés Leukos, Drakacomteq, Mulitel, Altechna et le laboratoire XLIM, ont
participé a la conception des sources de lumiere spécifiques tandis que HORIBA Medical
avait en charge les tests et I'adaptation de ces sources sur les systemes de diagnostic. Nous
nous sommes particulicrement investis dans cette tache et nous avons travaillé en
collaboration avec les différents partenaires afin d'obtenir des résultats qui sont présentés dans
ce chapitre. Ils concernent le test des sources a large bande spectrale ainsi que leur intégration
au sein d'analyseurs cellulaires. Des mesures de diffraction et de fluorescence ont permis de

montrer la faisabilité de 1’utilisation d’une source supercontinuum dans un cytometre en flux.
V.2. Technologie supercontinuum

L’une des caractéristiques les plus surprenantes de la matiere réside dans sa capacité a
modifier les longueurs d’onde d’un faisceau lumineux. Il est alors possible de mélanger,
soustraire, additionner des photons afin d’obtenir des radiations électromagnétiques dans le
domaine du visible dont on maitrise la fréquence, la cohérence, la puissance ... Ces propriétés
étonnantes ne peuvent apparaitre qu'avec des ondes lumineuses de forte intensité et rentre
dans un domaine particulier de la photonique qui s’appelle I’optique non linéaire. Les
premieres expériences de ce type ont été réalisées par Franken au début des années 1960 [V-
16], grace a l'apparition de la technologie des lasers. Au dela des sources lasers émettant un
rayonnement en régime continu, il est possible de concentrer la lumicre sur des temps tres
courts allant de la femtoseconde a la milliseconde [V-17, V-18]. Il en résulte une puissance
instantanée colossale permettant une exacerbation des effets non linéaires et en particulier de

la conversion de fréquence.
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Les premiers milieux non linéaires permettant une conversion de la longueur d’onde sont des
cristaux dans lesquels ’onde optique se propage sans contrainte de guidage. Dans ces
conditions, une densité de puissance forte peut €tre obtenue mais sur des distances courtes
(quelques centimetres) ce qui limite I’efficacité de conversion. La propagation de la lumicre
en régime guidé (fibres optiques) permet d’augmenter considérablement la longueur
d’interaction entre la lumiere et la matiere mais aussi d’obtenir un confinement extréme du

champ électromagnétique. Le rendement de conversion de fréquence est alors exacerbé.

L’avenement des fibres a cristaux photoniques ou fibres microstructurées [V-19] au cours des
années 1990 a suscité un intérét tres vif, en raison de leurs nouvelles propriétés :

¢ Confinement extréme du champ optique

¢ Possibilité d’adapter leur dispersion chromatique

e Possibilité de maitriser une propagation unimodale transverse pour I’ensemble des

longueurs d’onde

Les sources a spectre ultralarge ont alors connu une évolution sans précédent. Ces systemes
sont basés sur la propagation non linéaire d’impulsions visibles ou infrarouges possédant une
forte puissance créte au sein d’un guide dont il est possible de controler les principales
caractéristiques (diametre de cceur, dispersion, vitesse de groupe, non-linéarité) [V-20 a V-
22]. La combinaison de fibres optiques microstructurées (FCP) et de lasers de pompe
miniatures impulsionnels (Figure V-1) permet de réaliser des systemes tres compacts générant
un spectre de lumiere continu tres large. En particulier, un élargissement spectral homogene
peut étre réalisé en régime de dispersion normale ou anormale et en utilisant une ou plusieurs

sources de pompe [V-23].
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Fibre optique
microstructurée
Laser de
pompe trés |—
énergétique

Lentille de
focalisation

Figure V-1 : Représentation schématique de la constitution d’une source de lumiere large
bande de type supercontinuum.

Pour obtenir un élargissement spectral large bande, les premiers lasers utilisés avec les fibres
optiques microstructurées étaient les lasers femtosecondes [V-24 a V-27]. Le décalage de la
longueur d’onde de dispersion nulle de la fibre pres de la longueur d’onde de pompe permet
de conserver une impulsion courte et ainsi d’obtenir des conversions efficaces sur une
longueur de fibre de plusieurs dizaines de centimetres. L’utilisation d’impulsions plus longues
(nanoseconde) améliore le recouvrement spectro-temporel entre les longueurs d’onde mais se
traduit par une diminution du seuil de dommage de l'entré de la fibre [V-23, V-26].
Néanmoins, ce régime de pompage peut étre obtenu avec des lasers miniatures commandés ou
non par une source externe de synchronisation ce qui constitue un avantage important dans
beaucoup d’applications. Enfin, le régime de propagation « continu » peut également conduire
a I'obtention d’un spectre large aussi bien dans le domaine infrarouge que visible. 1l est a
noter que ce genre de source nécessite 1’utilisation de plusieurs watts de puissance de pompe

et I'utilisation de fibres de plusieurs dizaines voir centaines de metres avec des pertes par

propagation faibles [V-28 a V-30].
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V.2.1. Les fibres optiques non linéaires

V.2.1.1. Rappel sur les fibres optiques

La structure des fibres optiques est tres simple, elle comporte un cylindre en silice dopé
représentant le coeur de la fibre et une gaine possédant un indice de réfraction linéaire
inférieur a celui du coeur. Une fibre classique monomode a 1064 nm a un cceur dont le
diametre est typiquement de quelques microns (par exemple 6 um) avec un diametre extérieur
généralement proche de 125 um (Figure V-2). La réflexion totale interne obtenue au passage
coeur/gaine permet de guider la lumiere a I’intérieur de la fibre et est décrite par les lois de
Snell-Descartes. La relation liant les indices de réfraction des milieux, 1’angle incident et

I’angle réfracté est donnée ci-dessous (Equation V-1).

n,.sin(i,)=n,.sin(i,) (Equation V.1)

ne et ng correspondent respectivement aux indices de réfraction du cceur et de la gaine. i. et i,
sont respectivement [’angle incident et I’angle réfracté du cceur et de la gaine.

gaine optique

Fibre optique Cheveu

Figure V-2 : Schéma comparant une fibre optique et un cheveu humain. L. et L, sont
respectivement les rayons du cceur et de la gaine de la fibre optique.

Pour obtenir un guidage de la lumiere dans la fibre (Figure V-3), I’angle d’incidence de

I’onde optique doit étre compris dans I’ouverture numérique de la fibre (Equation V-2) qui est

le sinus de l'angle d'entrée maximal (0.,,x) de la lumiere dans le guide.
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Figure V-3 : (a) Représentation schématique des rayons lumineux se propageant dans une
fibre optique. o, est ’angle critique. (b) Représentation schématique de I’indice de réfraction
en fonction de la distance radiale d’une fibre optique. n. et n, correspondent respectivement
aux indices de réfraction du cceur et de la gaine. 0,,,, est I’angle d’entrée maximale de la fibre
optique.

sin@,, =.n.2-n,? (Equation V-2)

» Fibres multimodes

Les premiceres fibres développées avaient la caractéristique de transporter plusieurs modes
c'est-a-dire qu’elles possédaient plusieurs trajets possibles pour la propagation (Figure V-4).
Ces différents modes de propagation s’accompagnent d’une différence de vitesse et induisent
un étalement temporel du signal qui est proportionnel a la longueur de la fibre. Ces fibres
possedent un diametre de coeur de plusieurs dizaines a plusieurs centaines de micrometres et

sont, en général, tres peu utilisées pour obtenir des effets non linéaires.
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coeur (ne) | -

gaine (ng)

Figure V-4 : Représentation schématique d’une fibre multimode. L’indice du cceur (n.) varie
continument du centre a la périphérie.

> Fibres monomodes

Les fibres monomodes sont technologiquement plus avancées et possedent des diametres plus
faibles. Leur coeur n'admet qu'un mode de propagation et ne possede donc pas de dispersion
intermodale (Figure V-5). Il existe néanmoins une dispersion intramodale liée a la dépendance
de la vitesse de la lumiere en fonction de sa longueur d’onde. On parle alors de dispersion
chromatique. Ces fibres monomodes sont caractérisées par un diametre de coeur de quelques

micrometres.

coeur (nc)

— ~125 pm

gaine (ng)

Figure V-5 : Représentation schématique d’une fibre monomode. L’onde électromagnétique
se propage rectilignement dans le cceur de la fibre optique (en rouge).

Pour ces fibres, il est important de tenir compte de 1’atténuation, de la dispersion chromatique,

de la longueur d’onde de coupure et du coefficient non linéaire.

e [’atténuation : o

Cet effet correspond a la perte de puissance du signal optique lors de sa propagation dans le

guide. Il est calculé a partir du rapport entre la puissance injectée P; et la puissance en sortie

120



Chapitre V Cytométrie en flux impulsionnelle avec une source supercontinuum

P,. En général, le coefficient d’atténuation linéique o est exprimé en dB/km comme défini

dans I’Equation V-3.

10 P
Cipiim = —flog(?f_) =433 (Equation V-3)

Les pertes linéiques o varient en fonction de la longueur d’onde a cause de I’absorption et de

la diffusion Rayleigh.

e Ladispersion chromatique : D,

La dispersion chromatique représente la dépendance de I’indice de réfraction linéaire du
milieu n en fonction de la longueur d’onde. Une impulsion optique se propageant dans une
fibre optique subira un étalement temporel plus ou moins important en fonction de sa

longueur d’onde centrale et de sa largeur spectrale.

La dispersion chromatique, D, est exprimée en ps/(nm.km) et a comme expression :

2 2
% (Equation V-4)
2 dA
P2(4) représente la dispersion de vitesse de groupe (GVD), c la vitesse de la lumiere et n.y
Uindice effectif du mode propagé a la longueur d’onde considérée .

D,(A)= —i—’?ﬁz %) avec  f,(A) =

Si la valeur Dc est négative, le régime de dispersion est dit normal ; les hautes longueurs

d’onde voyagent alors plus vite que les basses longueurs d’onde.

e Lalongueur d’onde de coupure : A,

La longueur d’onde de coupure A. représente la longueur d’onde la plus élevée permettant a
un mode de se propager. Au-dessus de cette valeur, le mode ne peut pas se propager sans

subir des pertes importantes.

e Le coefficient non linéaire : y

Ce coefficient représente la capacité du guide a induire une réponse non linéaire sur I’onde
électromagnétique se propageant dans celui-ci. Ce coefficient est calculé avec la formule de

I’Equation V-5.
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27m
Y= i enm’ W' (Equation V-5)
AA

ny correspond a Uindice de réfraction non linéaire du matériau (~2,6.107° m%W pour la silice
pure). Aq est Uaire effective du mode se propageant dans le guide.

V.2.1.2. Les fibres microstructurées a cristal photonique

Les fibres a cristal photonique (FCP) ne different en rien des fibres classiques a premicre vue.
Cependant, I’étude au microscope de la section d’une FCP permet d’observer une structure
particuliere (Figure V-6). En effet, les fibres sont construites a partir de petits cylindres d’air
disposés périodiquement autour du cceur et qui s’apparentent a la structure d’un cristal
photonique. L’arrangement et la taille des cylindres sont minutieusement calculés pour
imposer une propagation particuliere a la lumiere et pour permettre de fixer les parametres de

dispersion, de pertes et de population modale.

Cylindre
d'air

Figure V-6 : Photo de fibres microstructurées (FCP) avec un cceur en silice. (a) Profil global
de la fibre et zoom de la partie centrale. (b) Partie centrale de la fibre avec un autre type
d’arrangement des cylindres d’air autour du cceur.

> Fabrication des fibres a cristal photonique

Plusieurs étapes sont nécessaires pour fabriquer les fibres a cristal photonique. Dans un
premier temps, des tubes en verre, achetés dans le commerce, sont étirés sous forme de
capillaires possédant des diametres extérieur et intérieur précis. Pour cela, les tubes choisis
sont progressivement introduits au sein du four de la tour de fibrage. Chauffé a 1800°C, le

verre a base de silice devient pateux et s’étire sous 1’effet de la gravité tout en gardant un
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profil identique a celui d’origine mais diminué d’un rapport homothétique fixé par la vitesse
de défilement dans le four (Figure V-7a). Dans un second temps, les capillaires sont
positionnés autour d’un tube a cceur plein pour obtenir une préforme reproduisant le profil de
la fibre a réaliser (Figure V-7b). Enfin, un tube de maintien est placé autour de la préforme.
L’ensemble est étiré pour obtenir une canne de verre similaire au dessin final du guide (Figure
V-7c). Une derniere étape d’étirement permet d’obtenir la fibre aprés manchonnage dans un

tube de verre (Figure V-7d).

Il est a noter que les capillaires peuvent avoir des formes, des tailles et des constitutions
différentes pour obtenir un profil d’indice transverse particulier. Les parametres de
température et de vitesse de descente dans le four sont particulierement bien maitrisés pour
obtenir un guide homogene sur sa longueur. La pression entre et dans les capillaires est
également un parametre bien contr6lé qui influe de maniere forte sur le résultat final. Une

gaine en polymere est ajoutée afin d’obtenir les propriétés mécaniques souhaitées (souplesse).

l (a)
oo — ]
b |moooo ]
T oo~ ]
~1mm XOYOX

(b)

~20 mm

0X0I0X0)

ooco ]
~1-10 mml (©) d)
T I lOmmJ '@
—

Figure V-7 : Etapes de fabrication de la fibre FCP. (a) Fabrication des capillaires ; (b)
assemblage des capillaires et du ceeur : la préforme ;(c) insertion dans un tube de maintien et

réduction de ’ensemble ;(d) manchonnage dans un tube a bord épais avant la derniére étape
de fibrage.

000 __/

> Propagation de la lumieére

Les fibres a cristal photonique sont constituées d’un cceur ou se propage la lumiere et d’une
gaine diélectrique périodiquement structurée (appelé aussi cristal photonique) pouvant
modifier la propagation des ondes électromagnétiques. Deux principes de guidage sont
identifiés dans ce type de structure. Le premier est similaire a celui des fibres standard c’est a

dire une réflexion totale interne a la jonction cceur-gaine induite par une différence d’indice.
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Le second repose sur une bande interdite photonique c'est-a-dire une impossibilité de la
lumiere a se propager dans la gaine structurée du fait d’interférences multiples destructrices.

Dans ce cas I'indice de cceur peut étre inférieur a I’indice de la gaine.
V.2.1.3. Différents types de fibres a cristal photonique

Il existe différents types de fibres microstructurées dont le profil transverse varie en fonction
des applications visées. Dans le cadre du projet NextGenPCF auquel nous avons participé, des
fibres FCP ont été développées pour les secteurs des télécommunications, des capteurs et de la
santé. Les buts principaux liés aux télécommunications étaient la simplification des
installations a fibres optiques, une diminution des colts de fabrication des fibres, et le
développement d’amplificateurs optiques Raman. La détection de gaz tels que le méthane
était une problématique orientée vers les capteurs. La partie biomédicale contenait deux
volets, les lasers Raman pour la thérapie photodynamique et les sources a large bande

spectrale pour la cytométrie (partie qui nous concerne).

La Figure V-8 présente plusieurs types de fibres microstructurées. La premiere (Figure V-8a)
possede un cceur de faible dimension entouré d’une grande quantité d’air. Ce guide permet de
guider la lumiere en régime fortement non linéaire et possede une longueur d’onde de
dispersion nulle fortement décalée vers le spectre visible. La seconde fibre (Figure V-8b) est
constituée d’un ceeur plus large mais tres dissymétrique ce qui permet d’obtenir un maintien
de la polarisation de ’onde se propageant en son centre. Enfin, la fibre de la Figure V-8c
possede un cceur creux de large diametre et permet par exemple de guider une onde
électromagnétique monochromatique de tres forte puissance sans effet non linéaire et sans

pertes excessives.
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Figure V-8 : (a) Fibres microstructurées non linéaires avec controle de la dispersion, (b)
fibre dissymétrique a controle de polarisation, (c) fibre a ceceur creux a tres faible coefficient
non linéaire.

V.2.1.4. Fibres microstructurées hautement non linéaires

Les fibres microstructurées hautement non-linéaires sont créées pour obtenir des
supercontinua d’énergie, sources lumineuses que nous utilisons dans les expériences de ce
chapitre. Pour une puissance donnée, le confinement du champ électromagnétique est bien
plus important que dans les fibres classiques, ce qui diminue le seuil d’apparition des effets
non linéaires a la base des conversions de fréquence. La surface effective du cceur est tres
faible (1-10um?2) et possede un dopage particulier afin d’augmenter le coefficient non linéaire
de la fibre (Figure V-9). La disposition du cristal photonique autour du cceur permet de
garantir un guidage monomode transverse et de controler le profil de la courbe de dispersion
de la fibre (Figure V-10). Le parametre de dispersion est particulicrement important car il
conditionne 1’existence de certains effets non linéaires comme les mélanges paramétriques et
les solitons (ondes optiques de courte durée et de forte puissance créte se propageant sans

déformation).
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Figure V-9 : Profil d’une fibre microstructurée hautement non linéaire.
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Figure V-10 : Profil des courbes de dispersion pour les modes LPOI et LP12 de la fibre
microstructurée montrée sur la Figure V-9. Longueur d’onde de dispersion nulle pour le
mode LPOI1: 1025 nm.

Par nature, la silice est un matériau trés faiblement non linéaire. Cependant compte tenu du
faible diametre de cceur des fibres et des fortes puissances optiques mises en jeu, le
confinement de 1'énergie crée des densités locales d'énergie qui provoquent des interactions
non linéaires entre la lumiere et le matériau constituant le coeur de la fibre. La plupart de ces
non-linéarités sont liées a l'effet Kerr optique, c'est-a-dire a la variation de l'indice de
réfraction du cceur de la fibre en fonction de la puissance instantanée de 1'onde lumineuse

incidente (Equation V-6).
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P
n(w,P) =n,(w)+n, N (Equation V-6)

eff

ny est la constante de Kerr (m*> .W™"), P correspond a la puissance optique qui traverse une
section droite de fibre (W) et Ay est la surface effective de mode (pm? ).

Nous décrivons ci-dessous les principaux effets non linéaires mis en jeux lors des

élargissements spectraux.

» L’automodulation de phase

La propagation d’une onde optique de forte puissance dans un milieu non linéaire (ici une
fibre optique) induit une modification instantanée de l’indice de réfraction du milieu. Ce
phénomene est appelé effet Kerr optique. L’indice de réfraction est alors dépendant de

I’intensité du champ optique et se décompose en deux termes [V-31] (Equation V-7).

n(@,t) =n, (W) +n,.I(t) (Equation V-7)
ny, correspond a 'indice linéaire, I a l’intensité du champ et n; a l’indice non linéaire du
milieu.
La wvariation de [D'indice de réfraction entralne un déphasage auto-induit appelé
automodulation de phase ce qui se traduit dans I’espace des longueurs d’onde par un

élargissement spectral (Figure V-11).

1 Profil de
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fréquentiel Aw =3 Ao =357
auto-induit par Pmax=2 T Prnax™;
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Figure V-11 : (a) Exemple d’automodulation de phase a partir d’une impulsion gaussienne ;
(b) modification du spectre de I’impulsion.
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> La modulation de phase croisée

La modulation de phase croisée (XPM pour « Cross Phase Modulation ») est également liée a
I’effet Kerr et se traduit par une modulation de phase d’un faisceau sous I’action de I’intensité

d’un autre faisceau et cela par I’intermédiaire du milieu non linéaire.

> Les effets solitoniques

En 1834 Russel a mis en évidence, pour la premiere fois, un effet de type solitons qui se
traduit par la propagation sans déformation d’une impulsion dans un milieu dispersif et non
linéaire. En 1973, Hasegawa et al. [V-32] furent les premiers a émettre 1’idée de propagation
d’un soliton dans une fibre optique par compensation mutuelle de I’effet de dispersion et de
I’effet non linéaire d’automodulation de phase. Le régime solitonique ne peut avoir lieu que

dans le domaine de dispersion anormale.

Les solitons, de durée inférieure a 100 fs, se propageant dans une fibre optique en silice,
possedent une largeur spectrale supérieure au décalage Raman induit par le matériau. Il en
résulte un recouvrement entre le spectre de 1I’impulsion et le gain Raman qu’elle génere. On
observe alors une amplification des hautes longueurs d’onde constituant le soliton. Un
décalage spectral du centre de I’impulsion vers les hautes longueurs d’onde est alors observé
(Figure V-12). On Parle alors d’autodécalage soliton (soliton self frequency shift en anglais

(SSFS)) [V-33 a V-35].
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Figure V-12 [V-35] : Exemple d’autodécalage des solitons - Evolution du spectre en fonction
du temps de groupe en régime femtoseconde.

» Effets paramétriques de type mélange a quatre

ondes

L’effet de mélange a quatre ondes (FWM pour « Four-Wave-Mixing ») est elle aussi une
résultante de l’effet Kerr. Ce phénomene est régi par deux regles fondamentales : la
conservation de 1’énergie et I’accord de phase entre les ondes. Ce phénomene représente la
capacité a mélanger deux photons de pompe pour en créer deux autres a des longueurs

d’ondes différentes :

Conservation de ’énergie : @, + @, = @, + @, (Equation V-8)
Accord de phase Ak =k, +k, —k, —k, =0 (Equation V-9)
Aveck, =——, n; étant l'indice de réfraction de la silice a la fréquence w;.
c

Les ondes a m3 et m4 (> ®3) sont respectivement nommées ondes « Stokes » et « anti-Stokes »

tandis que les ondes m; et ®; sont nommées ondes de pompe.

> Génération d’ondes dispersives

La génération d’ondes dispersives est un processus de conversion de fréquences utilisant le
passage d’un soliton d’ordre élevé a un groupe de solitons fondamentaux. La perte d’énergie

liée a ce processus est restituée par la création d’une onde se propageant dans le régime de
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dispersion opposé (régime normal) a celui du soliton (régime anormal) (Figure V-13). Ce
processus nécessite un accord des vitesses de phase entre les deux ondes et un recouvrement

partiel entre le spectre du soliton et celui de 1’onde dispersive [V-36].

Onde dispersive
dans le visible

P =152 mW

A =800 nm

1=140 1S onde dispersive
f«-\ dahs IR

Intensité (dBm)

1
1200 dzpw 2 1600

Longueurs d’onde {(nm)

Figure V-13 [V-35] : Exemple de génération d’ondes dispersives dans le visible et
Uinfrarouge.

V.2.2. Les sources de pompe et les supercontinua

utilisés

A partir des fibres optiques microstructurées réalisées dans le programme NextGenPCF et en
utilisant les effets non linéaires précédemment décrits, il est possible d’obtenir, un faisceau
spatialement cohérent supportant un grand nombre de longueurs d’onde. Pour cela on utilise
une source d’énergie émettant des impulsions de forte puissance dont la durée est comprise
entre quelques dizaines de picosecondes et quelques nanosecondes. Nous avons donc
caractérisé plusieurs sources a large bande spectrale utilisant différentes technologies lasers.
Les fibres microstructurées des trois premicres sources de supercontinuum (Multitel, Altechna
et TeemSi) sont identiques et sont en pure silice. La derniere source (TeemGe) a été mise en
ceuvre avec une fibre microstructurée au germanium a partir du méme laser de pompe utilisé

dans la source TeemSi.
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» Source Multitel a base de diode laser amplifiée

La premiere source de pompe a été développée par la société Multitel. Elle est basée sur
I’amplification d’une diode a semi-conducteur émettant un rayonnement autour de 1060 nm
(Figure V-14). L’amplificateur utilise une fibre optique monomode dopée ytterbium [V-37]
L’avantage de ce type de source réside dans la possibilit¢ de controler la fréquence de
récurrence de la source ainsi que sa durée d’impulsion. Le supercontinuum obtenu en
combinant cette source de pompe avec une fibre microstructurée non linéaire spécifique est
représenté sur la Figure V-15. Son spectre s’étend de 350 nm a 1750 nm (Figure V-16a), et
une photo de la fibre microstructurée est montrée sur la Figure V-16b. La puissance moyenne
du supercontinuum est de 525 mW, la fréquence de répétition des signaux optiques est fixe

(500kHz) et la durée des impulsions est de 500 ps.
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Figure V-14 [V-37] : Schéma du laser de pompe a base de diode laser amplifiée. Source de
pompe de la société Multitel.
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Figure V-15 : Photo du supercontinuum Multitel. Source réalisée par XLIM et Leukos.
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Figure V-16 : (a) Spectre du supercontinuum composé d’un laser de pompe a base de diode
laser amplifiée. Mesures réalisées a une fréquence de 500 kHz. (b) photo et caractéristiques
de la fibre. Mesures effectuées par XLIM et Leukos.

Ce profil de supercontinuum est un profil assez typique dans lequel chaque effet non linéaire
contribue a convertir une partiec de I’onde de pompe a 1060 nm. Dans I’infrarouge, apres
I’automodulation de phase et les instabilités de modulation (mélange a quatre ondes), un
régime de propagation solitonique se met en place et convertit I’onde initiale en de multiples
radiations infrarouges (1000 nm a 2100 nm). Les longueurs d’onde visibles sont alors créées
par des mélanges paramétriques soumis a un accord de phase particulier (mélange a quatre
ondes et ondes dispersives). Le pic résiduel d’ASE (émission spontanée amplifiée) a 1030 nm

n’a pas pu étre filtré totalement par le filtre en sortie du préamplificateur.
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> Source Altechna a base de microlaser

La source de pompe de la société Altechna est un laser solide de type microlaser (Figure V-
17). 11 est pompé par une diode laser infrarouge (940 nm). L’absorbant saturable permet une
modulation des pertes de la cavité ce qui garantit un fonctionnement en régime déclenché. Ces
sources lumineuses sont trés compactes et permettent d’obtenir des impulsions
subnanosecondes entre quelques kilohertz et une centaine de kilohertz a une longueur d’onde
de 1030 nm. Les puissances crétes accessibles sont de 1’ordre de quelques kilowatts.
L’utilisation de ce type de source permet d’élargir le spectre tout en minimisant I’impact de la
différence de vitesse de groupe entre les ondes. Une photo de la source supercontinuum est
visualisable sur la Figure V-18. Nous obtenons alors un continuum homogene et plat entre
400 et 700 nm (Figure V-19). Le spectre lié a cette source se construit de maniere identique
au précédent c'est-a-dire avec des effets solitoniques dans D'infrarouge et des effets

paramétriques dans le visible.

Cristal Miroir de
Yb:YAG sortie

I I: I@:

Figure V-17 : Schéma de la source laser a base de puce a semi-conducteur. Source de pompe
de la société Altechna.
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Figure V-18 : Photo de la source supercontinuum Altechna. Supercontinuum réalisé par
XLIM et Leukos.
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Figure V-19 : Spectre du supercontinuum ayant une source de pompe a base de puce a semi-
conducteur. Mesures réalisées par XLIM et Leukos.

> Source Teem Photonics a base de microlaser

Les sources de pompe de la société Teem Photonics (Laser SxP infrarouge a 1064 nm, model
STP-07E de chez Teem Photonics) sont réalisées sur le méme modele que les sources
Altechna. Seul le milieu amplificateur est de nature différente. Teem Photonics utilise un
cristal de YAG dopé néodyme au lieu d’un dopage ytterbium pour Altechna. Dans ces
conditions, le faisceau de sortie possede des caractéristiques différentes : une longueur d’onde

de 1064 nm au lieu de 1030 nm ; des impulsions plus courtes (450 ps au lieu de 2 ns) ainsi
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qu'une fréquence de récurrence plus faible (maximum 2 kHz). Deux sources de
supercontinuum a base de laser de pompe Teem Photonics ont été réalisées avec des fibres
microstructurées différentes, I’une a base de silice non dopée et I’autre a partir d’un ceeur de

silice dopée au germanium.

° Source utilisant une fibre microstructurée a base de silice pure (source

TeemSi)

Une photo de ce laser supercontinuum est visualisable sur la Figure V-20. Le spectre obtenu,
avec une fibre microstructurée pure silice identique a celle utilisée pour les lasers décrits
précédemment (Multitel et Altechna), est montré sur la Figure V-21b. 1l possede une
extension infrarouge similaire aux autres spectres (Figure V-21a). Par contre, la densité de
puissance au niveau des longueurs d’onde bleues est plus importante. Cette différence est due
a une augmentation de la puissance créte des impulsions et au décalage de la longueur d’onde

de pompe vers I’infrarouge.

Figure V-20 : Photo de la source supercontinuum TeemSi. Source réalisée par XLIM et
Leukos.
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Figure V-21 : Spectre du laser de pompe Teem Photonics couplé avec une fibre
microstructurée en silice pure. Mesures réalisées par XLIM et Leukos a une fréquence de
répétition de 2kHz.

° Source utilisant une fibre microstructurée de silice dopée au germanium

(source TeemGe)

Le supercontinuum de lumiere est représenté sur la Figure V-22. La fibre microstructurée
dopée au germanium possede une fenétre de transparence décalée vers les hautes longueurs
d’onde avec un pic d’absorption important vers 1400 nm a cause d’une contamination
hydrique qui modifie les propriétés électroniques des fibres. Elle absorbe ainsi une partie du
signal transmis autour des fréquences de résonance de la liaison OH. De plus les pertes de
cette fibre sont plus importantes que celles de la fibre précédente ce qui diminue fortement la

puissance moyenne du supercontinuum (Figure V-23).
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Figure V-22 : Photo de la source de supercontinuum TeemGe. Source réalisée par XLIM et
Leukos.
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Figure V-23 : Spectre du laser de pompe Teem Photonics couplé avec une fibre
microstructurée en germanium. Mesures effectuées par XLIM et Leukos a une fréquence de
répétition de 2 kHz.

La densité spectrale d’énergie dans la zone infrarouge est beaucoup plus faible qu’avec une
fibre pure silice, néanmoins la densité spectrale d’énergie obtenue dans la région visible reste

exploitable pour nos applications de cytométrie.

» Résumé concernant les densités d’énergie des

sources a large bande spectrale

Les mesures spectrales en fonction de la longueur d’onde réalisées par Leukos et XLIM

(Figure V-24) nous ont permis de déterminer les puissances par unité de spectre. On présente
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dans le Tableau V-25 un résumé des puissances utilisables et cela pour des largeurs spectrales
(AM) variant de 50 nm a 1400 nm et centrées autour d’une longueur d’onde centrale (Ac). La
bande spectrale 482+/-18 nm correspond a un filtre bleu Semrock (FFO1 482/35) que nous
avons utilisé dans 1’expérience décrite dans la partie V.3.3.3., tandis que la bande 625+/-275
nm est la bande de détection du photomultiplicateur (H9307-02 Hamamatsu) utilisé lors de
nos expériences décrites dans les parties V.3.3.1. et V.3.3.2. La derniere colonne (1050 +/-

700) représente les mesures sur I’ensemble du spectre.

’émoooo —
=
~~
B 10000 -
=
N
L 1000 Altechna
(o
S
175} 100 - | | o) r_ Ty ;
Rz Multitel
2
g v
(D) TeemS1 i
= 1
S
~—
5]
5] 0.1 TeemGe I contion. W
2 i
5]
N
X 001 -
0]
(o
|5}
A 0,001 - L | -
350 550 750 950 1150 1350 1550 1750

Longueur d'onde (nm)

Figure V-24 : Spectres des quatre lasers supercontinua. Mesures réalisées par XLIM et
Leukos.
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Longueurs d'onde centrale | 475 +/- | 525+/- | 575+/- | 625+/- | 482 +/- | 625+/- 1050 +/- 700
+/-largeur spectrale/2 {nm) 25 25 25 25 18 275
Laser Multitel Puissance (AW} 236 589 679 1089 183 10054 525000
a 500 kHz Energie/impulsion {nJ) 0,5 1,2 1,4 2,2 0,4 20,1 1050
Laser Altechna Puissance (W) 688 1667 2825 4439 551 32356 425000
a100 kHz Energie/impulsion (nJ) 6,9 16,7 28,3 44,4 5,5 323,6 4250
Laser TeemSi Puissance {pW) 362 356 325 276 269 2464 6600
a2kHz Energie/impulsion (nJ) 181,2 178,1 162,3 138,2 134,5 1232,2 3300
Laser TeemGe Puissance (W) 36 41 33 24 29 220 1110
a2kHz Energie/impulsion (nJ) 18,1 20,3 16,3 12,2 14,4 110,0 555

Figure V-25 : Tableau récapitulatif des puissances et des énergies obtenues avec les
différentes sources.

Apres cette premiere évaluation des sources, il apparait que les énergies obtenues par tous les
lasers sont exploitables (en large bande ou filtrés). Néanmoins, les caractéristiques de gigue
temporelle au déclenchement ainsi que la gigue d’amplitude doivent €tre mesurées avant

d’envisager un test direct sur les cytometres.

V.3. Les sources de lumieres supercontinuum

dédiées a la cytométrie en flux

V.3.1. Besoin de la cytométrie

Les sources de lumicre utilisées dans le futur analyseur d’hématologie haut de gamme
d’HORIBA Medical permettent d’obtenir une énergie d’environ 60 nanojoules dans la fenétre
de mesure optique. Cette énergie permet d’obtenir un rapport signal sur bruit satisfaisant au
niveau des détecteurs. Dans ce systeme, la vitesse du fluide est de 10 m/s et la taille de la

fenétre optique dans le sens de propagation du flux est de 30 pm.

Dans les systeémes décrits dans cette partie, nous avons souhaité augmenter la taille de la
fenétre de mesure optique et diminuer la vitesse du flux pour relacher les contraintes sur la
synchronisation des impulsions lasers avec le passage des cellules. La fenétre d’analyse
permettant d’illuminer les cellules qui se propagent a une vitesse proche de Sm/s, posséde une
largeur de I’ordre d’une centaine de micrometres (99 um et 140 um suivant les systemes

optiques utilisés). Le temps pendant lequel il est possible d’illuminer les cellules a caractériser
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est alors proche de quelques dizaines de microsecondes (20 us et 28 us suivant les systemes

optiques utilisés). Dans ces conditions, deux manieres d’illuminer les cellules sont possibles.

La premicre consiste a amener de 1’énergie par un nombre important d’impulsions possédant
une fréquence de récurrence élevée. Par exemple, un laser avec une fréquence de récurrence
de 500 kHz n’aura pas moins d’une dizaine d’impulsions qui interagiront avec la cellule.
L’énergie minimale utile par impulsion est donc de l'ordre de 6 nJ. Si la fréquence de
répétition est de 100 kHz, le nombre d’impulsions sera de 2 ou 3 suivant la taille de la fenétre
de mesure (99um ou 140 um) et I’énergie minimale utile par impulsion sera donc
respectivement de 20 ou 30 nJ. Aucune synchronisation des cellules avec les impulsions n’est

alors nécessaire.

La seconde consiste a illuminer la cellule avec une seule impulsion. Il est alors nécessaire
d’apporter en une seule fois la totalité de 1’énergie et surtout de synchroniser les impulsions
avec le passage des cellules. Le temps d’apparition de la cellule étant de 20 us pour une
fenétre optique mesurant 100 um dans le sens de propagation du flux, une gigue temporelle de

+/- 3us nous semble tout a fait raisonnable pour réaliser nos premiers essais.

On peut également noter que la stabilité en amplitude tir a tir des impulsions lasers doit étre
inférieure a 15% pour que le rapport signal sur bruit des mesures soit assez élevé. Les
longueurs d’onde concernées par le diagnostic cellulaire sont celles comprises entre 350 nm et
700 nm, soit la partie visible du continuum. Un résumé des valeurs visées pour la cytométrie
est donné sur le Tableau V-26. Dans le Tableau V-27, nous avons aussi résumé les énergies

par impulsion lumineuse et par cellule de chaque laser.

140



Chapitre V Cytométrie en flux impulsionnelle avec une source supercontinuum

Energie par cellule Energie par
o Pourcentage . . . . .
Variation do la Fréquence | Energie par | pourune bande | Energie par |impulsion pour une
temporelle variation de de répétition | cellule sur |spectrale allant de | impulsion bande spectrale
maximale Lissance minimale tout le 464 nm a 500 nm | surtoutle |allant de 464 nma
(ps) P %) (kHz) spectre (nJ) | (FF01-482/35) |[spectre (nJ) | 500 nm (FFO1-
’ (nd) 482/35) (nJ)
Condition - oot iz | > 6 (F=500 k2
a;‘;esp;?:ﬁizfs”r <3 <15 >100 > 60 > 60
Laser déclenché > 20 > 20 (f= 100 kHz
émettant de tests (f= 100 kHz) ( )
maniére =10
récurrente " = > 10 (f= 100 kHz)
(f=100 kHz)
Condition <2 <5 =100 =100 =100
optimale =30
(F= 100 kHz) > 30 (f= 100 kHz)
Condition
acceptable pour| _ 4 <15 >2 > 60 > 60 > 60 > 60
des premiers
Laser déclenché tests
synchronisé
Condtion <3 <5 >10 >100 =100 >100 > 100
optimale

Figure V-26 : Spécification de la source idéale utilisable en cytométrie. f correspond a la
fréquence de récurrence des lasers.

Longueurs d'onde centrale | 475+/- | 525+/- | 575+/- | 625+/- | 482 +/- | 625+/- 1050 +/-700
+/-largeur spectrale/2 (nm) 25 25 25 25 18 275 )
Laser Multitel Energie/impulsion (nJ) 0,5 1,2 1,4 2,2 0,4 20,1 1050
a 500 kHz Energie/cellule {n)) 4,7 11,7 13,4 21,6 3,6 199,1 10395
Laser Altechna|  Energie/impulsion (nJ) 6,9 16,7 28,3 44,4 5,5 323,6 4250
2100 kHz Energie/cellule {nJ) 13,6 33,0 55,9 87,9 10,9 640,6 8415
Laser Teemsi | - Energiefimpulsionet 10\ 5 | 1201 | 163 | 1382 | 1385 | 12322 | 3300
a2kHz énergie/cellule (nJ)
Laser TeemGe Energie/impulsion et o _ .
.. , . L 18,1 20,3 16,3 12,2 14,4 110,0 555
a2kHz énergie/cellule (nJ)

Figure V-27 : Résumé des énergies par impulsion lumineuse et par cellule, obtenues pour
chaque supercontinuum.

Dans les Tableaux V-26 et V-27, I’énergie par impulsion du laser TeemSi est assez élevée
pour réaliser des mesures dans une bande de longueurs d’onde allant de 464 nm a 500 nm, ce
qui correspond a un filtre de 36 nm de large (filtre FFO1 482/36 de chez Semrock). Par contre,
les énergies délivrées par les autres lasers (Multitel, Altechna et TeemGe) sur une méme
bande spectrale ne sont pas suffisantes. Dans ces conditions, leur utilisation sera possible
seulement en utilisant une bande de longueurs d’onde plus importante qui correspond a la

plage de détection de notre photomultiplicateur (de 350 nm a 900 nm).
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A présent, il est important de caractériser la stabilité temporelle et la stabilité inter impulsion

en amplitude des lasers.

V.3.2. Caractéristiques temporelles et énergétiques

des supercontinua pour la cytométrie

Dans le but de valider I'utilisation des sources a large bande spectrale au sein d’un cytometre
en flux, il est indispensable de déterminer leurs caractéristiques temporelles et énergétiques.
Pour cela, les impulsions lumineuses sont collectées par une photodiode (K29-F40404-16018
Hamamatsu) de bande passante 1,5MHz reliée a un oscilloscope de 350 MHz. Les mesures
temporelles sont réalisées six fois et elles sont obtenues grace a la fonction « persistance » de
I’oscilloscope qui consiste a réaliser un temps d’intégration de quinze minutes. La variation
d’amplitude est déterminée grace a des mesures réalisées sur une centaine d’impulsions et en
s’appuyant sur I’Equation V-10, en effet la tension créte est proportionnelle a 1’énergie de
I’impulsion optique. On considere également que la réponse de la diode est parfaitement

linéaire par rapport a la puissance recue.

u_ -U._
Y0dU =%.1OO (Equation V-10)

max

U nax €t Uy sont les tensions maximale et minimale mesurées a partir du signal fourni par la
photodiode.

Les mesures de pourcentage de variation d’amplitudes sont réalisées de la méme maniere pour

tous les lasers (synchronisés ou non).

Les caractéristiques temporelles des sources concernent : leur fréquence de récurrence, la
variation de cette fréquence et le temps de création de I’impulsion mesuré a partir d’un signal
de déclenchement externe (seulement dans le cas des sources synchronisées). Les mesures
sont réalisées avec le méme type d’appareillage que pour les caractéristiques d’amplitude

(Diode K29-F40404-16018 Hamamatsu (1,5Mhz) relié a un oscilloscope de 350 MHz).
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V.3.2.1.

Cytométrie en flux impulsionnelle avec une source supercontinuum

Lasers déclenchés émettant de

maniere

récurrente

Dans le cas des lasers déclenchés émettant de maniere récurrente, les mesures temporelles

effectuées sont la fréquence de répétition des impulsions laser et la gigue temporelle.

> Laser Multitel a 500 kHz

La gigue temporelle maximale mesurée est tres faible (75 ns) (Figure V-28). Cette valeur
s’explique par le type de technologie utilisé. En effet le déclenchement €lectrique d’une diode
laser avec une cavité micrométrique est bien maitrisé€ et présente une faible gigue temporelle.
L’amplification de ce signal a I'intérieur d’une fibre optique ne modifie en rien ce parametre.
Cette variation temporelle est donc idéale pour les applications de cytométrie en flux. Les
pourcentages de variation d’amplitude de ce laser pour une lumiere non filtrée et pour une
lumicere filtrée dans le bleu avec un filtre Semrock FF01-482/35 sont respectivement de 5,4%
et de 18,7% (Figure V-29). La aussi la variation d’amplitude reste limitée mais augmente en
fonction de 1’éloignement spectral entre 1’onde filtrée et I’onde de pompe (1060 nm) et cela a

cause du transfert non linéaire de 1’énergie.

(@)

— — (b)

> 50 ns > : :

g/ 500 mV| é 500 mV 500 ns

g £

2 2

e ‘ e

Temps (ns) Temps (ns)
(c)
Mesure 1 Mesure 2 Mesure 3 Mesure 4 Mesure 5 Mesure 6 Moyenne
Gigue (ns) 75,2 76,0 724 78,0 744 72,0 74,7

Figure V-28 : Variations temporelles du laser ayant une fréquence de répétition de 500 kHz.
(a) et (b) Mesures réalisées avec I’oscilloscope pour des plages de mesures différentes, (a) 50
ns et (b) 500 ns. (c) Résultats de la gigue temporelle.
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Figure V-29 : Pourcentages de la variation d’amplitude du supercontinuum a 500 kHz non
filtré et filtré.
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> Laser Altechna a 100 kHz

Les mémes observations ont été réalisées avec le laser Altechna fonctionnant a une fréquence
de 100 kHz. Les oscillogrammes permettant d’effectuer les mesures temporelles sont
représentés sur la Figure V-28. La fréquence moyenne des impulsions de ce laser est de
I’ordre de 140 kHz (Figure V-29) soit une période de 7,14 pus. La gigue temporelle correspond
donc a la variation de cette période d’apparition des impulsions, elle est proche de 7 us soit
100 % de la valeur moyenne. Les variations d’amplitude de ce laser pour une lumiere non
filtrée et pour une lumiere filtrée dans le bleu (FF01-482/35 de chez Semrock) sont
respectivement de 45,1% et de 85,2 % (Figure V-30). Ces instabilités temporelles et
d’amplitude montrent une trés mauvaise répétabilité de 1’émission laser. Ceci s’explique
principalement par la constitution méme de la source et par la présence de multiples modes
spatiaux et temporels au sein du résonateur. Il est donc impossible pour nous, de mettre en

ceuvre une expérience de cytométrie avec un laser de ce type.

(a) 1V 2ps
Mesure en | |
temps réel ‘ pulsion : ‘

‘. lumineuse \ . N

(b)

Mesure avec
un temps
d'intégration
de 15 min

Tension de l'impulsion lumineuse (V)

Gigue = 5,7 ns

Temps (HSS

Figure V-30 : Impulsions lumineuses du supercontinuum ayant une fréquence de répétition de
100 kHz. Caractérisation temporelle du supercontinuum. a) Signaux obtenus en temps réel, b)
signaux obtenus avec un temps de pause de 15 min.
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Mesure 1 | Mesure 2 hesure 3 Mesure 4 Miesure 5 hesure B hWaoyenne

Temps moyen entre

. . (53] 5o 7h 7h 70 7.1 71
deux impulsions [ps)
Fréquence de 1458 1447 1330 1325 1433 1405 140,1
récurrence (kHz)
Gigue temporelle (ps) B9 5E B9 85 G5 g4 7.1

Figure V-31 : Résultats des mesures temporelles réalisées sur le supercontinuum a 100 kHz.
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Figure V-32 : Mesure de la stabilité en amplitude du supercontinuum a 100 kHz. (a)
Variation de la tension entre deux impulsions optiques. (b) Pourcentages de variation
d’amplitude sans filtre et avec différents filtres passe bande optiques.

Sans filtre spectral, I’ensemble des radiations entrant dans la bande d’absorption de la diode
influe sur la variation d’amplitude. Dans ce cas, cette gigue est proche de celle de la source
monochromatique utilisée. Apres filtrage dans une zone du spectre visible, I’amplitude de la
gigue est plus élevée et atteint 80% de variation. Ceci s’explique par la conversion non

linéaire (en intensité) entre 1I’onde de pompe infrarouge et les ondes visibles.

V.3.2.2. Lasers Teem déclenchés et synchronisés

> Mesures des caractéristiques temporelles

Concernant les lasers déclenchés, la seule mesure de la gigue temporelle ne suffit pas, il faut
également mesurer le temps que met I’impulsion a se créer au sein du résonateur. Ce temps de
création appelé PCD (Pulse Creation Delay) est également fluctuant mais conserve néanmoins
une partie récurrente stable pouvant étre compensée par un réglage mécanique ou par un

retard électronique réglable. Nous avons testé deux types de supercontinuum déclenchés et
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synchronisés. Ils sont tous les deux basés sur le méme laser de pompe Teem Photonics, seules
les fibres microstructurées sont différentes. La premiere est en pure silice et I’autre est en
silice dopée au germanium. Dans ce cas, les caractéristiques temporelles de ces supercontinua
sont donc identiques car ils dépendent de la pompe laser. Par contre, les puissances crétes
varient en fonction du type de conversions non linéaires qui dépendent de la fibre optique

utilisée.

Le signal de déclenchement envoyé grace a une source externe telle qu'un générateur de
fonction (GBF) permet d’obtenir la création d’une impulsion optique unique (Figure V-33).
Ce signal est répétitif avec une fréquence fixe de 2kHz. Dans ces conditions, 1’équilibre
thermique de la source peut €tre atteint ce qui limite les instabilités liées a la température. La
variation temporelle maximale du supercontinuum est identique a celle du laser de pompe a

1064 nm, elle est proche de 5,5 us (Figure V-34).

Le temps de création de I'impulsion a été mesuré en fonction de la fréquence de sortie du
laser. Pour un taux de répétition faible (10 Hz) le PCD est de 28,2 us avec une incertitude de
+/- 1,2 us (Figure V-34). Celui-ci augmente avec la fréquence de récurrence pour atteindre
31,2 ps+/-1,3 us pour 2 kHz. Dans ces conditions, le défilement aléatoire des cellules avec
une fréquence variable comprise entre quelques hertz et 2 kHz imposera une fluctuation
temporelle d’au maximum 5,5 us. 1l est a noter qu’une compensation partielle de la variation
du PCD peut étre réalisée en utilisant une carte électronique et en déterminant la fréquence a
laquelle défilent les cellules. Le filtrage spectral dans le continuum ne change pas les
parametres temporels de la source. Aucun effet aléatoire de retard dans le temps di aux effets

non linéaires n’est possible a ces échelles de temps (Figure V-35).
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Figure V-33 : Exemple de signal de déclenchement provenant d’un générateur de fonction
permettant de déclencher I'impulsion lumineuse du supercontinuum. (a) Signaux au cours du
temps. (b) Signaux obtenus avec un temps de pause de 15 minutes.
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Figure V-34 : Variation temporelle des signaux lasers non filtrés pour des fréquences de
répétition allant de 0 a 2 kHz.
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Figure V-35 : Variation temporelle des signaux lasers filtrés dans le bleu (FF01-482/35 de
chez Semrock) pour des fréquences de répétition allant de 0 a 2 kHz.

» Mesures des caractéristiques énergétiques

° Laser TeemSi

Le laser TeemSi utilise une fibre non linéaire réalisée avec de la silice pure et permet
d’obtenir un rayonnement large dans le visible entre 370 nm et 800 nm. Les pourcentages de
variation d’amplitude de ce laser pour une lumiere non filtrée et pour une lumiere filtrée dans
le bleu (FF01-482/35 de chez Semrock) sont respectivement de 8,1 % et de 15,2% (Figure V-
36). Ces valeurs restent un peu €levées pour des applications en cytométrie en flux mais

devraient néanmoins permettre d’obtenir une discrimination des populations cellulaires.
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Crenuence (Hz) w00 | soo | 1000 | 1s00 | 2ooo | B0
Filtre 2000
2 Aucun 26 | 37 | 41 | 45 | 955 | &1
E Bleu (FFO1-482/35) an | 71 | 88 | 78 | 77 | 152
: Vert (FFO1-536/40) 33 | 26 | 33 | 28 | 3p | 120
% Rouge (FFO1-630/E9) 24 | 34 | 18 | 13 | 20 | 82
® Rouge (FFO1-670/30) a5 | B8 | 48 | 47 | 34 | 15

Figure V-36 : Pourcentage de la variation d’amplitude liée au faisceau laser pour des
fréquences de répétition allant de 0 a 2 kHz.

o Laser TeemGe

Le laser TeemGe exploite une fibre en silice dopée au germanium (société Draka Comteq) et
permet d’obtenir un rayonnement a partir de 400 nm. L’ordre de grandeur du pourcentage de
variation d’amplitude est le méme qu’avec la fibre microstructurée en silicium (14,9%)

(Figure V-37).

FrE?HUE:I”“E 10 500 1000 1500 2000 | De 0 & 2000
o vanation |5 42 41 45 45 149
d'armplitude

Figure V-37 : Pourcentage de la variation d’amplitude du rayonnement laser TeemGe pour
des fréquences de répétition allant de 0 a 2 kHz.

V.3.2.3. Conclusion sur les sources de supercontinuum

Pour des problemes de cofit et de fiabilité des sources lasers, nous avons décidé de tester
uniquement la génération de continua en régime nanoseconde. Trois types de laser de pompe

ont été testés (Multitel, Altechna et Temm Photonics).

Le premier (laser Multitel) est une diode laser amplifiée dans une fibre optique. Une
fréquence de 500 kHz peut étre atteinte avec des impulsions de 500 ps possédant une énergie
maximale de 200 nj dans la zone de détection de notre photomultiplicateur. La gigue

temporelle de cette source est particulicrement basse (75 ns) mais avec une instabilité en
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amplitude de 18,7 % dans le bleu. Le second prototype (laser Altechna) utilise une
technologie microchip intégrant un cristal de YAG dopé ytterbium. Les impulsions obtenues
sont de I’ordre de 2 ns de largeur avec un taux de répétition supérieur a 100kHz et une énergie
par impulsion de 640 nJ dans la plage de détection de notre détecteur. Malgré la possibilité
d’obtenir un spectre couvrant une large partie de la transparence de la silice (400nm et 1800
nm) les caractéristiques temporelles sont particulierement mauvaises avec une variation de
100% de sa fréquence de récurrence et une instabilité d’amplitude de 85 % apres filtrage.
Enfin, nous avons testé des sources développées par la société Teem Photonics basées sur une
micropuce de YAG dopée néodyme. La gigue temporelle cumulée est de 1’ordre de 5,5 us et
la fréquence variable de déclenchement est comprise entre 0 et 2kHz. Deux types de fibres
microstructurées ont été testées, la premiere est en pure silice (laser TeemSi) tandis que la
deuxieéme est en silice dopée au germanium (laser TeemGe). Les impulsions du laser TeemSi
sont de 450 ps avec une énergie de 1200 nJ dans la plage de détection de notre
photomultiplicateur et avec une stabilité en amplitude de 15,2 % (région spectrale bleu). Le
laser TeemGe a une énergie beaucoup plus faible (110 nJ) avec une stabilité en amplitude de

14,9 %. Les caractéristiques temporelles et de variations d’amplitude sont résumées dans le

Tableau V-38 et V-39.

Variation temporelle maximale (lis) Pourcentage de la variation
P H d'amplitude (%)
Conditions Conditions
. acceptables| Conditions acceptables| Conditions
Fréquences our optimales pour optimales
Laser SC |de répétition| Filtre | Mesures e Mesures .y
(kHz) l'intégrer pour la l'intégrer pour la
dans un | cytométrie dans un | cytométrie
cytométre cytometre
SC Multitel Aucun 0.075 5.4
. 500
a 500 kHz Bleu - 5 5 18.7
SC Altechna Aucun 7,1 451
a 100 kHz 140 BI 85.2
= - ' 15 5
SC TeemSi . Aucun 3,9 8.1
R 0a2
a2kHz Bleu 5.5 5 5 15,2
SC TeemGe X Aucun 28,9 14,9
. 0a2
a2kHz Bleu - -

Figure V-38 : Tableau récapitulatif des caractéristiques temporelles et de variations
d’amplitudes des supercontinua testés. Le filtre bleu est le FF01-482/35de chez Semrock.
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Variations Pourcentage
Laser SC de la variation Colt Encombrement
temporelles : :
d'amplitude
SC Multitel
+++ - - +
a 500 kHz
SC Altechna
-- -- ++ ++
a 100 kHz
SC TeemsSi
++ - ++ ++
a2 kHz
SC TeemGe
+ + + + + + +
a2 kHz

Figure V-39 : Points négatifs et positifs des différents supercontinua.

Au vu de ces résultats et des valeurs fixées par les contraintes de détection des systemes
d’analyse, nous avons décidé d’intégrer et de tester les sources de supercontinuum Teem
photonics et d’utiliser une synchronisation entre le passage d’une cellule et ’arrivée d’une
impulsion laser de pompe. Il est donc envisageable, dans ce cas-la, de mettre au point un
systtme de diagnostic utilisant une impulsion unique par cellule. Ces systemes d’analyses

cellulaires sont présentés en détail dans la suite du document.

V.3.3. Cytometres en flux intégrant une source a

large bande spectrale

Apres les caractérisations des supercontinua, nous avons progressivement intégré ces sources
au sein de trois prototypes d’analyseurs cellulaires (exemple d’un analyseur sur la Figure V-
40) afin de valider plusieurs fonctions indispensables a un diagnostic cellulaire complet :
¢ Dans un premier temps, nous avons souhaité valider le principe de déclenchement de la
source de lumiere optique grace a une détection électrique des cellules [V-38] et adapter
la mesure de diffraction en régime d’éclairage large bande. En effet, méme si 1’apport
principal d’un rayonnement polychromatique se fait au niveau de la détection de la
fluorescence, il faut au préalable s’assurer que la mesure en diffraction, particuliecrement
utile et complémentaire avec les autres types de mesures, fonctionne.

¢ Dans un second temps, nous avons réalisé des analyses cellulaires en fluorescence.
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Systéme électronique Banc optique

Station de
travail

—)
Source de lumiére Systeéme fluidique Réactifs

Figure V-40 : Exemple d’analyseur intégrant une source supercontinuum.

V.3.3.1. Diffraction en lumiere blanche

> Description du systeme optique

L’analyseur d’hématologie spécifique présenté ici a été développé avec des principes de
cytométrie basés sur la focalisation hydrodynamique [V-39]. Le flux de cellules est couplé a

un systeme optique décrit sur la Figure V-41.
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SSC en
lumiére blanche

Source de lumiere Optique a 90°
supercontinuum

Flux de cellules +
fenétres de mesures
électrique et optique

Fibre FCP
du SC

Optique de
V4 focalisation

Figure V-41 : Représentation schématique du systeme optique de I’analyseur hématologique

intégrant une source de lumiere supercontinuum. La forme du faisceau optique dans la cuve

de mesure est circulaire. La diffraction orthogonale en lumiére blanche est détectée. Le flux
de cellules se propage suivant l’axe y.

Le systeme optique est composé d’un laser supercontinuum de type Teem Photonics (cf.
partie V.2.2) dont I’énergie est de 1 230 nJ dans la bande de détection que nous allons utiliser
(de 350 nm a 900 nm). L’objectif semi-apochromatique UPLFLN 40xPH de chez Olympus
permet de collimater le faisceau en sortie de la fibre a cristal photonique. Cet objectif integre
des lentilles traitées antireflets qui permettent de transmettre les différentes longueurs d’onde
du visible avec quasiment la méme transmission. Il est muni d’une correction de I’aberration
chromatique dans le rouge et le bleu ce qui permet d’obtenir une différence de 30 um sur la
valeur de la focale (Figure V-42). En raison des valeurs des ouvertures numériques, la totalité
du faisceau lumineux inférieur a 700 nm provenant de la fibre FCP du supercontinuum est
collectée par I’objectif. Le faisceau lumineux est focalisé dans la cuve de mesure grace a une
lentille simple de 20 mm de focale. La tache obtenue au niveau de la chambre d’illumination a
une géométrie circulaire de diametre 140 um (Figure V-43). Au sein de I’analyseur
d’hématologie, le réglage mécanique de la position de la tache lumineuse, correspondant a la
fenétre optique de mesure (par rapport a la fenétre électrique), doit se faire de maniere
mécanique avec une précision de 3 um. Pour cela, nous avons souhaité débuter les
expériences de cytométrie en utilisant une taille de faisceau lumineux élevée (140 um) par

rapport a celle utilisée dans un analyseur d’hématologie classique (30 um). Bien sir, une taille
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de faisceau élevée peut engendrer des réfractions avec les éléments mécaniques situés pres de

la fenétre optique (comme la buse, élément d’ou le flux de cellules arrive).

600 -
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560

540 +

520 -

500

480

460 -

440 -

Longueur d'onde (nm)

420

400

-40 -30 -20 -10 0 10 20 30 40

Variation de la focale (um)

Figure V-42 : Différences de distances focales liées a la lentille de focalisation (0O1LAO 011)
pour des longueurs d’onde allant de 400 nm a 600 nm.
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(‘e'n) usudjuy

> X

Figure V-43 : Tache du faisceau optique dans la cuve de mesure. Image réalisée grdce a une
caméra Infra Rouge (Laser CamllID de chez Coherent).
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> Description du systéeme fluidique, du

déclenchement de Pimpulsion lumineuse et des

mesures effectuées

Les cellules biologiques circulent dans un canal de 20 um de diametre a une vitesse de 5 m/s.
Elles sont analysées dans une premicere chambre par un systeme électrique puis dans une
seconde chambre optique. La mesure électrique est basée sur une modification d’impédance
du fluide passant entre deux électrodes. Elle est décrite dans le chapitre I et elle permet de
compter et de déterminer le volume des cellules. Un réactif a base de saponine est utilisé pour
lyser spécifiquement les globules rouges tout en préservant les globules blancs (incluant les

érythroblastes) (Réactif Recherche d’HORIBA Medical).

L’impulsion lumineuse de la source supercontinuum est déclenchée avec le passage d’une
cellule au niveau de la fenétre de mesure électrique (Figure V-44). La distance entre les
fenétres électrique et optique est mécaniquement réglable. Elle dépend du temps de création
de I'impulsion laser et du retard électronique intégré dans le systeme pour pallier les
réflexions parasites engendrées par le faisceau lumineux. En effet, la vitesse des particules
étant de 5 m/s et le temps moyen de création de I’impulsion (PCD) étant de 30 us, la distance
entre les fenétres électrique et optique doit €tre de 150 pm. Cette distance trop faible
engendrerait des réflexions parasites, nous avons donc introduit un retard fixe de 12 us (signal
inhibiteur du signal électrique). En tenant compte de tous ces parametres, la distance optimale

entre les deux fenétres est de 210 um (Figure V-45).

Une étude sur la statistique des temps de passage (développée dans le chapitre II) montre que
la fréquence de déclenchement des impulsions lumineuses doit étre de ’ordre de 15,6 kHz
afin de détecter ’ensemble des cellules traversant la chambre d’analyse. Dans ces conditions,
notre systeme laser actuel (f,x = 2 kHz) permet de détecter seulement 76 % des cellules. Une

fréquence de répétition de 10 kHz permettrait de détecter 94,8% des cellules.

Le déclenchement est réalisé au moyen d’un systeme électronique et grace a la mesure de
variation d’impédance induite par le passage d’une cellule entre les électrodes. Ce systeme
électronique de déclenchement réalise plusieurs fonctions [V-40] dans le but de répondre aux

spécifications intrinseques du laser.
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Fenétre de mesure
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(laser SC) o
Faisceau de lumicre
. o du SC
- - Réglage
Etape 3: signal déclencheur mécaniaue
du SC (carte électronique q @ <— Cellule
de déclenchement) o biologique
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Etape 2: signal inhibiteur ¢lectrique
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électronique de I'analyseur)
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Figure V-44 : Schéma du systeme de détection électrique permettant le déclenchement de
Uimpulsion laser.
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SRR 12 ps
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du signal électrique
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signal lumineux
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Figure V-45 : Chronologie d’émission des signaux électriques conduisant au déclenchement
de I'impulsion laser a partir de la détection d’une cellule.

Apres déclenchement, le signal optique interagit avec la cellule biologique. La lumiere
diffractée dans la direction orthogonale a la direction de propagation du faisceau lumineux
incident, est mesurée grace a un objectif a grande ouverture numérique (ON = (,8) et a travers
un trou de 500 um de diametre pour supprimer la lumiere parasite (réflexion et réfraction

multiples dans notre systeme). Le faisceau lumineux est alors dirigé vers le détecteur optique
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(tube photomultiplicateur, H9307-02, Hamamatsu Photonics) en utilisant une lentille mince

de longueur focale 10 mm (Figure V-46).

Détecteur de
diffraction
d
Photomultiplicateur —-
V!
Lentilles de Lentille de focalisation
collimation i | '
«—— Diaphragme
Sens de propagation Objectif
de la lumiére incidente
—_— Flux de cellules
+ mesures électrique
et optique

Figure V-46 : Systeme optique permettant de détecter la diffraction aux grands angles en
lumiere blanche.

> Résultats obtenus

Dans un premier temps, nous avons réalisé des tests avec des microspheéres de 9 um de
diametre (Duke Standards 2000 Series uniform polymer particles, numéro 2009A de chez

Thermo Scientific).

L’oscillogramme de la Figure V-47 montre 1’enchainement des signaux obtenus au sein de
notre systeme. A partir de I’émission du signal inhibiteur, délivré 12 ps apres la détection du
passage d’une microsphere a I’intérieur de la fenétre de mesure électrique, un signal de
déclenchement est envoyé a la source optique. Le démarrage de 1I’'impulsion laser s’effectue
sur le front montant du signal (fleche rouge sur la Figure V-47). La lumiére diffractée est alors
recue une trentaine de microsecondes apres la génération du signal inhibiteur ce qui est
conforme a nos précédents calculs. L’ajustement mécanique de la distance entre les fenétres

électrique et optique est réglé de facon précise grace a ces mesures avec des microspheres.
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Signal inhibiteur
du signal électrique

Signal déclencheur

Impulsion lumineuse
de diffraction a 90°

Figure V-47 : Mesure a l’oscilloscope de signaux électriques engendrés par notre systeme de
détection pour une microsphere de 9um de diametre.

Nous avons tracé, sur la Figure V-48, I'intensité du signal de diffraction optique en fonction
de la valeur du signal électrique mesurant la variation d’impédance induite par le passage des
microspheres. On observe trois nuages différents qui correspondent aux billes simples, aux
doublons et aux triplets. Cette premiere étape nous permet de valider I’implantation d’une
source de supercontinuum a déclenchement actif. Nous pouvons également considérer que la

synchronisation entre le faisceau lumineux et les microspheres a été correctement réalisée.

doublet de
billes

Intensité du signal de
diffraction orthogonal (canal)

billes simples

1000 2000 3000 4000
Intensité du signal électrique (canal)

Figure V-48 : Cytogramme du signal de diffraction a 90° (SSC) en fonction du signal
électrigue. Un point correspond a une, deux ou trois billes de latex de 9 um de diametre.

Apres ces essais sur des billes, nous avons réalisé la méme analyse sur des échantillons de

sangs « normaux ». Les résultats sont montrés sur les cytogrammes de la Figure V-49.
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Figure V-49 : Cytogrammes de l'intensité du signal électrique en fonction du signal de
diffraction a 90° (échantillon de sang « normal »).

Ces premiers essais montrent la possibilité de caractériser des cellules biologiques avec un
supercontinuum déclenché ayant une puissance moyenne peu élevée. Nous avons obtenu une
séparation franche des granulocytes, population leucocytaire ayant une intensité de diffraction
orthogonale plus importante que les autres cellules. Malheureusement, une faible
discrimination des lymphocytes et des monocytes est observée. Plusieurs problemes peuvent
expliquer ce résultat :

e Le profil spatial en énergie du faisceau laser est de type gaussien au niveau de la fenétre
optique. Une variation de puissance notable peut alors étre obtenue entre le centre et le
bord du canal de propagation des cellules. Dans ces conditions, les effets de diffraction
sont dépendants, de manicre aléatoire, de la position des cellules au sein du canal ce qui
ajoute une erreur sur les mesures (largeur du canal 45um).

Le signal de diffraction (SSC) est trop faible par rapport a des signaux lumineux
parasites engendrés par des réflexions optiques du faisceau lumineux sur les éléments
mécaniques situés autour de la fenétre de mesure (mauvais rapport signal sur bruit).

L’émission d’une lumiere polychromatique par la fibre FCP se fait de maniere
chromatique c'est-a-dire que les modes spatiaux se propageant au sein de la fibre ont des
diametres différents pour chaque longueur d’onde. Une réponse différente de I’effet de
diffraction en fonction de la longueur d’onde est donc inévitable ce qui dégrade le

rapport signal sur bruit.
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Dans le but de pallier ces inconvénients, nous avons modifié le systeme optique d’injection et
amélioré la carte de commande électronique pour que le réglage entre les fenétres de mesures
électrique et optique soit effectué électroniquement et non mécaniquement. Ceci devrait

permettre de relacher les contraintes de positionnement des fenétres d’analyses.

V.3.3.2. Optimisation des mesures de diffraction en

lumiere blanche

La plupart de des caractéristiques de 1’analyseur d’hématologie spécifique présenté ici sont
identiques au précédent. Seules les différences entre ces deux appareils seront donc présentées

(systeme optique et systeme électronique de déclenchement).

> Description du systéeme optique

Seul le systeme optique de mise en forme a été revu, le systeme optique de collection restant

le méme (Figure V-50).

La source supercontinuum utilisée (cf. V.2.2) est basée sur la méme technologie que la source
blanche de la partie précédente (technologie micropuce de Teem Photonics). Son énergie est

de 110 nJ dans la plage de détection utilisée (de 350 nm a 900 nm).

L’amélioration des résultats passe par la mise en forme spatiale du faisceau laser au niveau de
la fenétre d’analyse optique. Pour cela, une fibre multimode a saut d’indice (de Chez IDIL
Fibre Optique) est couplée a la fibre FCP générant le supercontinuum. Elle comprend un cceur
micro-usiné de forme rectangulaire (150 pm x 70 um) et délivre un faisceau de lumiere avec
une répartition homogene de 1’énergie sur sa section transverse [V-41]. Du fait de sa structure,
un grand nombre de modes spatiaux se propagent dans la fibre. Toutes les longueurs d’onde
issues de la FCP sont alors couplées sur un nombre de modes important ce qui permet
d’obtenir une répartition transverse homogene de 1’énergie et cela pour toutes les longueurs
d’onde (Figure V-51). Les effets chromatiques sont alors minimisés. Ce profil rectangulaire
est fortement dépendant de la distance de couplage entre la fibre FCP et la fibre micro-usinée
(Figures V-51a et V-51b). La pointe de la fibre FCP est ajustée avec des platines de

translation micrométriques pour produire un éclairage complet de la fibre rectangulaire.
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Figure V-50 : Représentation schématique du systeme optique de I’analyseur hématologique
intégrant une source de lumiere supercontinuum. La forme du faisceau optique dans la cuve
de mesure est rectangulaire et uniforme. La diffraction orthogonale en lumiere blanche est

détectée. Le flux de cellules se propage suivant [’axe y.

>

Intensité (u.a.)
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Figure V-51 : Profil du faisceau lumineux dans la cuve de mesure. Couplage entre les fibres
FCP et rectangulaire a) optimisé ou b) non optimisé. Le sens de circulation des cellules est

représenté par une fleche rouge.

Dans le but d’optimiser le recouvrement entre I’impulsion laser et la cellule a analyser nous

avons imagé, avec un facteur de réduction de 1,5, la face de sortie de la fibre au niveau du

flux de cellules. La taille du faisceau lumineux dans la cuve de mesure est donc de 99 um

(suivant y) sur 46 um (suivant x).

Avec une vitesse de Sm/s la cellule se déplace pendant 20 us dans la fenétre de mesure

optique. La variation temporelle maximale de la source est de 5,5 pus (cf. V.3.2.) tandis que la
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variation temporelle liée au systeme fluidique est de 3 us pour une identification de 99% des
cellules biologiques (Figure V-52). On peut donc facilement déduire que la variation
temporelle globale entre I’impulsion et les cellules est de I’ordre de 8,5 us ; valeur qu’il faut

comparer au 20 us du temps de parcours de la cellule dans le faisceau excitateur.

Il est important de noter que le pourcentage de cellules mesurées en fonction de la variation
temporelle du déclenchement électrique (axe des y) a été déterminé grace a des mesures
effectuées sur le futur analyseur d’hématologie haut de gamme d’HORIBA Medical. Cette
étude, préliminaire a I’intégration des supercontinua dans des analyseurs cellulaires, nous a
permis d’obtenir des ordres de grandeur concernant la variation du temps de parcours moyen
entre les fenétres électrique et optique (Figure V-52). Néanmoins il faut noter que les
caractéristiques de cet analyseur haut de gamme d’HORIBA Medical (vitesse de 10 m/s,
hauteur de la fenétre optique de 30 um) ne correspondent pas tout a fait aux caractéristiques

de nos analyseurs spécifiques.

Fenétre de mesure (a)
optique

PY Faisceau de lumiére (b)
duse Pourcentage d
t cemagede | 50 | 88 | 95 | 99

@ <— Cellule cellules mesurées (%)

® Hplogigue: Variation temporelle du
P to+0 | to+1 | to+2 | to+3

parcours moyen (Hs)
Fenétre de mesure

électrique

T

Figure V-52 : Pourcentage de cellules mesurées en fonction de la variation temporelle du
parcours moyen du systeme fluidique au niveau de la fenétre optique.

La répartition transverse du flux cellulaire au sein du canal de propagation (45 um) a été
déterminée numériquement grace au logiciel Comsol Multiphysique (Figure V-53). Le profil
obtenu est de type gaussien avec une largeur a mi-hauteur de 18 um. Un recouvrement
supérieur a 95% est obtenu entre le flux cellulaire et le faisceau laser pour un diametre de
45um. En tenant compte de ces contraintes, nous avons donc choisi un faisceau mesurant 99

um x 46 pm.
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Figure V-53 : Pourcentage du flux en fonction du diametre du flux. En x, O correspond a l’axe
passant par le centre de la buse. La somme des barres représente 100 % du flux.

> Optimisation de la carte électronique de

déclenchement

Au sein du premier analyseur, le réglage de la fenétre optique par rapport a la fenétre
électrique est réalis€ mécaniquement avec de nombreuses tables micrométriques (cf. V.3.3.1).
Pour réaliser des réglages plus précis tout en ayant un confort dans les réglages, il nous a
semblé indispensable de fixer cette distance et d’ajouter une ligne a retard (tineerva)) réglable
dans notre carte électronique [V-40] (Figure V-54). L’utilisation d’une fenétre électronique au
niveau du détecteur permet de limiter en partie I’impact de la lumiere diffusée provenant du

systeme fluidique ou de I’environnement lumineux [V-1, V-42].
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Figure V-54 : Les différents signaux allant de la mesure électrique a la mesure optique. Le
temps tiser €St fixe et intrinseque au laser. Par contre, le temps tinerva peut étre ajusté via la
carte électronique.

> Résultats obtenus

En utilisant un échantillon de sang dit « normal » nous avons pu détecter et enregistrer
I’intensité de diffraction orthogonale en fonction de I’intensité du signal électrique mesurant
la variation d’impédance du flux cellulaire. Trois sous-populations leucocytaires ont été
différenciées : les granulocytes (60,6%), les lymphocytes (32,4%) et les monocytes (5,9%)
(Figure V-55). Ces pourcentages sont similaires a ceux obtenus avec un laser
monochromatique et les zones des populations sont positionnées au méme endroit. Cela
montre qu’une source polychromatique de type supercontinuum permet de réaliser des
mesures de diffraction au sein d’un systeme de diagnostic hématologique dans une

configuration « une cellule, une impulsion lumineuse ».
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Figure V-55 : Matrices du signal SSC en fonction du signal électrique. Un point correspond a
une cellule.

Ces résultats de discrimination LMG (lymphocytes, monocytes, granulocytes) en diffraction a

90° en lumiere blanche avec une source supercontinuum sont trés innovants.

Le plus grand avantage d’une source polychrome en cytométrie en flux est la possibilité de
pouvoir exciter simultanément un nombre important de fluorochromes tout en maintenant une
potentialité de mesure au niveau diffractif et ainsi améliorer les performances de nos

analyseurs multiparamétriques.

V.3.3.3. Analyse cellulaire par diffraction et fluorescence

Apres avoir optimisé les mesures en diffraction aux grands angles, nous pouvons passer a la
seconde phase qui consiste a montrer qu'une mesure de fluorescence est tout a fait possible
dans les conditions que nous avons mises en place précédemment, c'est-a-dire en utilisant une
seule impulsion laser pour une cellule analysée. Pour cela nous avons choisi de filtrer la
source polychromatique dans le bleu, gamme de longueurs d’onde ot HORIBA Medical
réalise la plupart de ses analyses. De plus, cette région est tres éloignée de la longueur d’onde
de pompe. Si les conditions de synchronisation temporelle sont les mémes pour toutes les
longueurs d’onde, il en est tout autrement pour les variations de puissance. En effet, le spectre

de la source se construit de maniere progressive a partir de ’onde de pompe et sous
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I’influence de cascades de conversions non linéaires. L’instabilité est donc croissante avec le
nombre d’étapes de conversion et se fait de plus en plus forte lorsque 1’on atteint les bords du
spectre. La validation des mesures de fluorescence avec une onde de pompe bleue, devrait

donc permettre de valider cette fonction pour toutes les autres longueurs d’onde.

> Description du systéeme

Le systeme optique est similaire a celui utilisé précédemment, seul un filtre passe bande de
type Semrock FF01-482/35 (longueur d’onde centrale 482 nm ; largeur de bande 35 nm) est
placé en amont de la cuve de mesure. Il est inséré a I’intérieur du systeéme de focalisation la ol
le faisceau lumineux est collimaté (Figure V-56). Le marqueur utilisé est le Thiazole Orange
(TO) (Figure V-57), qui est représentatif de la quantité d’acides nucléiques (ARN et ADN)
présents dans le noyau des cellules. La diffraction est mesurée avec un filtre passe bande
FF01-482/35 et la fluorescence du TO est détectée au moyen d’un filtre dichroique FF506-
Di02 et d’un filtre passe bande FF01-530/43 (Figure V-58). Le supercontinuum (technologie
micropuce de Teem Photonics, cf. V.2.2) a une énergie suffisante dans le bleu (134 nJ) pour
exciter le TO de maniere assez importante et pour obtenir un signal fluorescent du TO

suffisamment intense pour qu’il soit détecté.

Les longueurs d’onde d’excitation du TO sont comprises entre 460 nm et 510 nm, le
recouvrement des longueurs d’onde d’excitations et du spectre d’émission du TO est faible
(Figure V-57). Les filtres utilisés pour sélectionner la fluorescence ont des bandes tres
sélectives avec un taux de transmission supérieur a 93 % (Figure V-58). Le seul changement
chimique par rapport a I’expérience du paragraphe V.3.3.2 est ’ajout du Thiazole Orange

dans le réactif [V-43].
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Figure V-56 : Représentation schématique du systeme optique de I’analyseur hématologique
intégrant une source de lumiere supercontinuum. Le flux de cellules se propage suivant I’axe

y.

Absorption et émission
relative (u.a.)

400 430 460 490 520 550 580 610 640 670 700
Longueur d'onde (nm)

Figure V-57 : Spectres d’absorption et d’émission du Thiazole Orange (TO). La bande
d’excitation du supercontinuum est représentée par le rectangle bleu.
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Figure V-58 : Transmission des filtres optiques utilisés dans [’optique de collection.

> Résultats obtenus

L’ajout d’une mesure de fluorescence nous permet de discriminer plus de populations
leucocytaires. Un exemple de matrice obtenu sur un échantillon de sang sain est montré sur la
Figure V-59, I’échantillon contient 28,1% de lymphocytes, 9,4% de monocytes, 58,4% de
granulocytes, 0,16% de granulocytes immatures et 0,16% de cellules a haute teneur en acides

nucléiques (telles que les lymphoblastes, les monoblastes et les plasmocytes).

4000 (a) 40004 (b)
Cellules a haute teneur
1 en acides nucléiques

3000 3000

Granulocytes

Granulocytes
. immatures

2000 2000

1000 1000

*Monocytes

Intensité de fluorescence du TO (canal)

Intensité de diffraction orthogonale (canal)

{1 Lymphocytes =~
0 . 1~D’DGA a 2000 - 3000 4000 o 1000 T ' 3000 " 4000
Intensité du signal électrique (canal) Intensité du diffraction orthogonale (canal)

Figure V-59 : Matrice montrant la discrimination des populations leucocytaires. Un point
correspond a une cellule. Deux types de matrice sont représentées, (a) électrique/SSC et (b)
SSC/FluoTO.
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Ces résultats obtenus avec une source blanche sont similaires a des résultats obtenus avec des
analyseurs d’hématologie d’HORIBA Medical. Ces mesures de diffraction a 90° et de
fluorescence du TO sont innovantes étant donné qu’elles sont réalisées avec une source de

supercontinuum synchronisée.

V.4. Conclusion

Des analyses en multifluorescence offrent de nombreux avantages en cytométrie en flux et
permettent de détecter précis€ément des populations cellulaires spécifiques et ainsi aider au
diagnostic de pathologies sanguines. Néanmoins, 1’utilisation de plusieurs sources lumineuses
engendre de l’instabilité opto-mécanique et les longueurs d’onde fixes des lasers ne
permettent pas d’exciter les fluorochromes avec la précision spectrale nécessaire. C’est pour
cela que nous avons souhaité intégrer une source de lumiere « blanche » cohérente dans un

cytometre en flux.

Plusieurs solutions existent pour réaliser cette adaptation. La premiere consiste a utiliser une
source de lumiere impulsionnelle a forte cadence de récurrence. L’émission quasi-continue de
ces lasers permet I’éclairage systématique de chaque cellule. L’autre solution est d’utiliser une
source déclenchée synchronisée permettant de mieux maitriser la quantit¢é de lumiere

envoyée, c'est-a-dire de limiter 1’excitation de chaque cellule a une impulsion unique.

Pour évaluer ces deux solutions, nous avons mené une étude comparées entre quatre sources
déclenchées permettant d’obtenir un spectre large bande dans la région du visible. Apres
investigations, les deux sources synchronisées de chez Teem Photonics, fonctionnant & une
cadence maximum de 2 kHz, semblent posséder les caractéristiques spectrales et temporelles

compatibles avec nos cytometres.

Dans une premicre expérience nous avons adapté une source de lumiere blanche permettant
de réaliser une mesure de diffraction a 90°. L’utilisation d’une fibre multimode a profil
rectangulaire nous a permis de minimiser les effets chromatiques et d’obtenir une
caractérisation de plusieurs sous populations leucocytaires. Dans une seconde phase, nous
avons également obtenu une discrimination cellulaire en fluorescence. Pour cela, la partie

basse du spectre visible (bleue) a été filtrée et ce faisceau illumine ensuite des cellules
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biologiques précédemment colorées avec du Thiazole Orange caractéristique des acides

nucléiques (ADN et ARN).

Les fluctuations temporelles et d’amplitudes de la source laser ne sont pas totalement
satisfaisantes mais permettent néanmoins de bien séparer les lymphocytes, monocytes,
granulocytes, granulocytes immatures et les cellules a haute teneur en acides nucléiques

(telles que les lymphoblastes, les monoblastes et les plasmocytes).

Il est a noter qu’actuellement des sources possédant des gigues d’amplitudes et temporelles
tres faibles ont été démontrées et seraient susceptibles d’améliorer les performances de nos
systtmes de diagnostic. Des sources blanches cohérentes fonctionnant en régime continu
existent aussi depuis peu et permettraient de résoudre les problemes de synchronisation entre

I’émission lumineuse et les cellules.

HORIBA Medical souhaite poursuivre ce projet et étendre cette technologie a des
fluorescences multiples. Des tests cliniques systématiques devraient également valider de

maniere forte ces nouveaux systemes.

Au-dela des performances analytiques, ces sources polychromatiques nous permettent de
simplifier la constitution du design optique tout en diminuant le cofit des sources lasers. Le
choix des longueurs d’onde d’excitation est également fortement augmenté. De plus, le choix
des longueurs d’onde d’excitation en fonction des caractéristiques spectrales des
fluorochromes utilisés est un avantage important. L’accordabilité spectrale permet de

minimiser les problémes de compensation et d’améliorer la précision des mesures [V-44].
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Le travail de theése présenté dans ce manuscrit concerne 1’amélioration des performances des
systemes de diagnostic hématologique commercialisés par HORIBA Medical. Ces analyseurs,
basés sur des techniques de cytométrie en flux, permettent de compter et d’identifier
différentes populations ou sous-populations cellulaires. Plusieurs systemes électro-optiques,
intégrant ces appareils, permettent d’obtenir des parametres physiques des cellules grace a des
mesures d’impédance, de diffraction et de fluorescence. Actuellement, les analyseurs
d’hématologie d’HORIBA Medical integrent une seule mesure de fluorescence provenant de
I’interaction des cellules nucléées (leucocytes et érythroblastes) marquées au Thiazole Orange
(TO) avec une source laser monochromatique émettant en régime continu dans le bleu.
HORIBA Medical souhaite augmenter le nombre de fluorescences dans ses analyseurs afin
d’effectuer des mesures plus spécifiques, comme des tests sur des sous-populations cellulaires
(Iymphocytes B,...), qui permettraient de cibler d’autres types de maladies du sang (leucémies

aigiies, hémopathies lymphoides B,...).

L’amélioration des analyses implique ’utilisation d’un nombre de plus en plus élevé de
marqueurs cellulaires ce qui complexifie de maniere importante les systemes d’excitation, de
détection et de traitement de données. Dans le but de pallier les inconvénients relatifs a
I’augmentation du nombre de parametres a mesurer, nous avons mis aux point différents
mécanismes optiques basés sur I’ajustement d’intensités des fluorescences, sur du codage
temporel de sources de lumiere et sur I'utilisation de sources polychromatiques. Par ce biais
nous avons pu résoudre les problemes de détection li€s aux recouvrements spectraux entre
émissions de fluorescence et montrer la pertinence d’une nouvelle méthode d’excitation basée
sur I’illumination d’une cellule grace a une impulsion optique polychromatique nanoseconde

unique.

Le premier travail a consisté a déterminer la statistique des temps de passage au sein des
analyseurs. Grace a ce travail nous avons pu montrer qu’un fonctionnement a des fréquences
de répétitions comprises entre 10 et 20 kHz permettait d’identifier pas moins de 95 % des
cellules biologiques. Ce dimensionnement a permis de mieux cibler les sources lasers

potentiellement intéressantes et d’envisager la mise en ceuvre d’une méthode de diagnostic
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basée sur la synchronisation temporelle des cellules a caractériser et des impulsions

lumineuses.

Dans un second temps, nous avons développé un systeme de test par fluorescence basé sur
I’excitation simultanée du Thiazole Orange (TO) et de la phycoérythrine cyanine 5 (PCS5)
permettant d’augmenter le rapport signal sur bruit des fluorescences dans les canaux de
détection, étant donné que ’intensité de fluorescence du TO est beaucoup trop élevée par
rapport a celle de la PCS5. Lors de la campagne de tests, la PC5 a été conjuguée a des anticorps
anti-CD20 ou anti-CRTH2, pour identifier respectivement les lymphocytes B, et les
éosinophiles et les basophiles. Pour cela nous avons couplé deux sources lasers dont les
longueurs d’onde d’émission ont été judicieusement choisies (491nm et 561nm) pour égaliser
les niveaux de fluorescences des deux fluorochromes et cela par I’intermédiaire d’un filtre
acousto-optique. Nous avons alors démontré que la discrimination des éosinophiles et des
basophiles parmi les autres leucocytes (i.e. monocytes, neutrophiles, lymphocytes,
granulocytes, immatures granuleux, cellules a haute teneur en acides nucléiques) peut étre
fortement améliorée. De plus, cet analyseur permet d’obtenir un comptage absolu des cellules

pour un volume de sang donné, ce qui contraste avec la plupart des cytometres en flux.

Dans le chapitre IV, nous présentons des résultats concernant I’identification de billes
fluorescentes en utilisant un systeme de codage retranscrit sur I’émission d’une source laser a
deux longueurs d’onde. Des radiations a 491 nm et 532 nm sont modulées en amplitude par
des signaux sinusoidaux a 200 kHz et a 300 kHz qui interagissent avec des microspheres
fluorescentes vertes et rouges. Grace a la reconnaissance de la fréquence de modulation il est

possible d’extraire les signaux de fluorescence émis par chacune des billes.

Dans le dernier chapitre, nous présentons 1’étude et la création d’un systeme optique
d’excitation pouvant améliorer les capacités et la précision des cytometres en flux. Il est basé
sur I’utilisation d’une source polychromatique de type supercontinuum fonctionnant en
régime subnanoseconde et couvrant les régions spectrales visible et infrarouge entre 400 nm

et 2000 nm. Ce spectre est obtenu par conversion non linéaire dans une fibre microstructurée
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en silice qui a été développée dans le cadre d’un projet européen (NextgenPCF). Le principe
d’excitation des cellules utilise la synchronisation de celles-ci avec une impulsion optique

unique.

Nous avons tout d’abord adapté une source de lumicre a large spectre permettant de réaliser
une mesure de diffraction dans une direction perpendiculaire a celle de I’excitation (mesure a
90°). Cette adaptation a été réalisée par I’'intermédiaire d’une fibre multimode a profil
rectangulaire qui minimise les effets chromatiques. Une caractérisation de plusieurs sous
populations cellulaires a alors été obtenue. Dans un second temps, et grace a un filtrage
spectral dans le bleu, nous avons montré la possibilité d’obtenir une discrimination cellulaire
par mesure de la fluorescence du Thiazole Orange révélant la présence d’acides nucléiques
(ADN et ARN). Nous avons également obtenu une identification des lymphocytes,
monocytes, granulocytes, immatures granuleux et des cellules a haute teneur en acides
nucléiques (telles que les lymphoblastes, les monoblastes et les plasmocytes). Les
caractéristiques optiques des sources de continuum utilisant des lasers de type microchip
apparaissent donc comme particulierement satisfaisante pour le diagnostic cellulaire par
cytométrie de flux. Par la suite, nous souhaitons augmenter le nombre de signaux de

fluorescence (>4).

Nous souhaitons combiner les avancées technologiques démontrées pendant ma these dans un
seul analyseur dans le but de profiter de tous les avantages de chaque méthode et technique.
Dans ce cadre, HORIBA Medical prépare le dépot d’un projet de recherche et développement
ambitieux intégrant 1’optimisation des analyseurs d’hématologie spécifiques ainsi qu’une
campagne de tests sur des sangs « pathologiques ». La commercialisation de ces systemes
haut de gamme, qui permettront de gagner en précision sur 1’aide aux diagnostics, devrait étre

effective d’ici quelques années.
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Résumé

Mon travail de theése concerne la détection de fluorescences multiples et de signaux
d'extinction résolus en longueurs d'onde pour la cytométrie en flux. Plusieurs techniques de
traitement des faisceaux sont exposées dans le but d’améliorer le rapport signal sur bruit de la
détection. Ces avancées permettent de minimiser les facteurs de compensations
traditionnellement utilisés en cytométrie de flux. Dans une premiere expérience, les intensités
de deux sources lasers sont ajustées dans le but d’identifier des populations leucocytaires
marquées par deux types de colorants (Thiazole Orange et phycoérythrine cyanine 5 couplé a
un anticorps) ayant des intensités de fluorescence fortement inégales. Dans une seconde
expérience, nous montrons que 1'excitation multilongueur d'onde de I'échantillon permet, dans
des conditions de codage appropriées, de séparer les fluorescences provenant de microspheres
différentes. Ce procédé apporte une fiabilité accrue pour la caractérisation de cellules
marquées. La perspective est d'intégrer ce systeme dans des analyseurs d'hématologie utilisant
des techniques d'immunomarquages multiples. Dans une troisieme expérience, nous
démontrons qu’un systeme laser polychromatique de type supercontinuum fonctionnant en
régime déclenché avec une synchronisation des impulsions lasers sur le passage de cellules
dans un cytometre en flux permet d’identifier efficacement des populations ou sous-
populations cellulaires. Les expériences ont été effectuées sur des cellules sanguines en
utilisant la diffraction orthogonale et la fluorescence issue d’un colorant spécifique des acides
nucléiques.

Mots Clés: cytométrie en flux, hématologie, longueurs d’onde d’excitation multiple,
fluorescences multiple, cellules sanguines, optique non linéaire, supercontinuum, technique de
modulation.

Using polychromatic sources for cytologic diagnostic. Application to hematology.
Abstract

The detection of multiple fluorescence and extinction signals resolved in wavelengths for
flow cytometry is described in this manuscript. Several techniques in optical beam processing
are exposed in order to improve the signal to noise ratio in detection. These headways allow
minimizing compensation factors traditionally used in flow cytometry. In the first experiment,
intensities of two laser sources are adjusted in order to identify leukocyte populations labeled
by two types of dyes (Thiazole Orange and phycoerythrin cyanin 5 coupled to an antibody)
having strongly uneven fluorescence intensities. In a second experiment, we show that coding
of each wavelength excitation signals allows accurate separation of fluorescences from
different microspheres. This process increase reliability on the characterization of labeled
cells. The prospect is to integrate this system into hematology analyzers using techniques of
multiple immunostaining. In the third experiment, a supercontinuum white-light source is
integrated in a specific flow cytometer. This triggered source is synchronized to blood cells in
a flow cytometer to identify efficiently cell populations or subpopulations. The experiments
were realized on blood cells using orthogonal diffraction and fluorescence coming from a
nucleic acid specific stain.

Keywords : flow cytometry, hematology, multiple excitation wavelengths, multiple
fluorescences, blood cells, nonlinear optic, supercontinuum, modulation technique.
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