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RESUME DE LA THESE

Contexte

Mon projet de these s’est déroulé dans le cadre du projet ANR TecSan
2006 GRECO (GREffe de COrnée automatisée par laser femtoseconde avec optimisation
de la longueur d’onde et correction du front d’'onde, ANR-06-TecSan-025) piloté par
notre groupe. Ce projet a été proposé suite au succes de l'utilisation des lasers a
impulsions ultra-rapides dans la chirurgie réfractive et a la volonté d’étendre cette
technologie a la greffe. La plupart des indications de greffe sont associées a une qualité
optique de la cornée du patient insuffisante, ce qui rend difficile I'intervention par laser.
Comme nos recherches l'ont démontré, la forte diffusion optique des cornées
pathologiques aux longueurs d’onde actuellement utilisées peut étre compensée par une
augmentation de la longueur d’onde des lasers vers 1,65 um. Nos partenaires sont
I'hopital Hotel-Dieu de Paris, la société Imagine Eyes et I'Institut d’Optique Graduate
School.

Obijectifs de la these

Les principaux objectifs de mon projet étaient les suivants :

o L’étude de la transparence du tissu cornéen sain et cedémateux afin

d’identifier la longueur d’onde offrant une profondeur de pénétration optimale ;

o le développement de sources lasers optimisées pour la greffe de cornée

basées sur la conversion de longueurs d’onde par optique non-linéaire ;

° I'étude de linteraction laser-tissu en vue d'une optimisation des

parametres laser ;

o la conception et la mise en place d'un systéme démonstrateur pour la

chirurgie laser .

Présentation des principaux résultats obtenus

 FEtude de la transparence de la cornée



Nous avons effectué des mesures de transmission spectrale des photons non
diffusés et de I'absorption des cornées saines et cedémateuses. La comparaison de ces
mesures a permis de déterminer que la profondeur de pénétration est optimale dans la
fenétre de relative transparence du tissu centrée a 1,65 pm car la diffusion est alors

fortement réduite et le spectre d’absorption présente un minimum local.

* Source accordable par Amplification Paramétrique Optique (OPA)

Dans un premier temps, le plan de travail du projet GRECO prévoyait le montage
d’'une source flexible et accordable basée sur un laser titane:saphire disponible au
laboratoire.

Nous avons choisi une architecture originale de type OPA (Optical Parametric
Amplification = Amplificateur Paramétrique Optique), composée de deux étages
d’amplification (basés sur deux cristaux de caractéristiques différentes) avec injection
d’un supercontinuum de lumiére blanche. Le premier étage assure une bonne sélectivité
en longueur d’onde et le deuxieme étage fournit un fort gain notamment au double de la
longueur d’onde de pompe. Les efficacités de conversion sur '’ensemble du systéme
atteignent 20 % quelque soit la longueur d’onde amplifiée. Le systéeme fournit des
impulsions de 300 pJ accordables entre 1,2 um et 1,75 pm pour le signal. Cette source a
servi pour les expériences chirurgicales exploratoires de la premiere moitié du projet

GRECO.
* Source accordable par Génération Paramétrique Optique (OPG)

En parallele des expériences chirurgicales sur linteraction laser-tissu, une
deuxiéme source, plus compacte et potentiellement adaptée a un contexte clinique, a été
développée. Cette deuxieme source est pompée par un laser industriel également
compact et stable et émettant a 1,03 um. Cette longueur d’onde est convertie par
génération paramétrique optique dans un seul cristal nonlinéaire périodiquement
polarisé ne nécessitant aucune injection. Dans un premier temps, I'ajustement de la
longueur d’onde du signal amplifié se fait par simple changement de la température du
cristal sans nécessiter d’alignement, ce qui contribue a la robustesse du systeme. Un seul
passage permet une efficacité de conversion d’environ 20 % et un maximum d’énergie

de 20 pJ ce qui correspond a une amélioration d’un facteur 100 par rapport a I'état de
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I'art. L’utilisation de plusieurs structures périodiques juxtaposées permet d’obtenir une
accordabilité totale entre 1450 nm et 1900 nm qui couvre donc les bandes d’absorption

et notamment de transparence des tissus du segment antérieur.

e Résultats chirurgicaux sur la cornée et la sclere

Nos expériences chirurgicales ont été effectuées sur des cornées obtenues aupres
de la Banque Francaise des Yeux. Nous avons réalisé une étude systématique de la
profondeur de pénétration et de la qualité du résultat chirurgical en fonction de la
longueur d’onde et de I'état pathologique de la cornée. Les mesures de transparence
puis les expériences chirurgicales utilisant 'OPA ou I'"0PG ont mis en évidence une forte

dépendance entre profondeur de pénétration et longueur d’onde.

e L’utilisation des longueurs d’onde autour de 1 um correspondant aux systemes
cliniques actuels se heurte a une profondeur de pénétration tres limitée dans des
cornées cedémateuses. Ce constat est en accord avec l'expérience de nos
partenaires cliniques qui estiment également que les performances des systémes
actuels sont limitées pour une application a la greffe de cornée.

e L’augmentation de la longueur d’onde limite la contribution des processus de
diffusion de la lumiere. Néanmoins, la bande d’absorption de I'’eau centrée a 1,45
um augmente la contribution des effets thermiques. L'utilisation de longueurs
d’onde proches de cette bande n’est donc pas pertinent.

* 1l existe une fenétre de relative transparence optique centrée a 1,65 pm au sein
de laquelle I'absorption est faible et la contribution de la diffusion de la lumiere
est quasi négligeable. Dans I'absolu, nous avons pu constater une amélioration
d’environ un facteur 3 par rapport aux lasers cliniques travaillant aux longueurs
d’onde autour de 1 um. La qualité des incisions est excellente et la validité des

hypotheses de travail du projet GRECO a pu étre vérifiée.
* Le dispositif démonstrateur pour la greffe de cornée automatisée et
de géométrie complexe.

Le programme de travail du projet GRECO prévoyait le montage d'un systeme

démonstrateur regroupant les éléments d'un systeme de greffe de cornée. Nous avons
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congu et mis en place un dispositif démonstrateur composé de trois parties modulables.
La premiére unité contient le laser qui peut étre soit un laser fibré centré a 1590 nm
développé par l'Institut d’Optique Graduate School soit le systeme laser accordable par
OPG qui a été développée au cours de la présente these. La deuxiéme unité contient un
module d’optique adaptative qui corrige la qualité du front d’onde du faisceau laser. La
troisieme unité permet la délivrance du faisceau en 3 dimensions dans le volume de la
cornée. Le tout est piloté automatiquement a travers une interface d’ordinateur basée

sur le logiciel LabView développé au cours de la présente these.
Conclusion et perspectives

Durant mon doctorat, j'ai développé deux sources non-linéaires performantes et
innovantes basées respectivement sur le principe de I'amplification et de la génération
paramétrique optique. Les performances notamment de la deuxieme source sont
largement supérieures a I'état d’art. Celle-ci respecte les contraintes de fiabilité et de
compacité nécessaires a un appareil clinique. Cette source est a la base de discussions
actuelles sur un projet de valorisation.

Ces sources ont permis d’identifier puis de démontrer les avantages d’une
chirurgie de la cornée a 1,65 um. Nous avons mis en place un systéeme démonstrateur
basé sur cette longueur d’onde qui incorpore un module de correction du front d’'onde et
un dispositif d’'administration du faisceau.

Le groupe OPS est désormais en mesure d’étendre les champs d’investigations en
chirurgie femtoseconde, tout d’abord dans la sclere puis plus généralement dans
I'ensemble des tissus notamment au travers de nouveaux projets aujourd’hui en

préparation tel que la chirurgie de la cataracte ou encore le transfert de genes.
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ABSTRACT

Context

My PhD project was conducted within the framework of the “GRECO” project
(ANR-06-TecSan-025) which is coordinated by our group and funded by the French
National Research Agency. Following the success of femtosecond laser technology in
refractive surgery, the project aims to extend the application of these lasers to corneal
grafting. Most of the indications for corneal grafting are associated to an insufficient
optical quality of the patient’s cornea, which also compromises the intervention by laser.
Our findings suggest that the strong optical scattering of the pathological corneas at the
laser wavelengths presently used can be compensated by an increase of the wavelength
of lasers towards the window of relative tissular transparency centred at 1,65 pm. Our
project partners are the Hotel-Dieu hospital at Paris, the Imagine Eyes company and the

Institut d’Optique Graduate School.
Objectives of the thesis

The principal objectives of my thesis were the following:

e the study of the transparency of healthy and edematous corneas in view of
identifying the wavelengths with optimal penetration depths;

* the development of laser sources optimised for corneal grafting based on
nonlinear wavelength conversion;

e the study of the laser-tissue interaction process in view of optimising the
laser parameters;

e the conception and realisation of a demonstrator device for laser surgery.
Presentation of the main results

* Study of corneal transparency

We have performed spectral measurements of the directly transmitted light ie
without scattering, and the total light transmission on healthy and edematous corneas.

The comparison of these measurements allowed us to determine that the wavelength
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that offers the optimal penetration depth in the tissue is centered at 1.65 pm where the

scattering part is very low and it corresponds to a local minimum of absorption spectra.

* Laser source based on Optical Parametric Amplification

The work plan of the GRECO project comprised the assembly of a flexible and
parametric laser source based on a laser titanium:sapphire pump source in order to
perform laboratory experiments covering a broad wavelength range. We chose an
architecture based on the OPA principle which consists of two amplification stages
(based on two crystals of different characteristics) preceded by the injection of a
supercontinuum. The first stage provides good wavelength selectivity and the second a
strong gain, particularly at twice the pump wavelength. The conversion efficiencies on
the system are of about 20 % over the entire wavelength range of tuneability. The
system supplies pulses of 300 pJ tuneable between 1.2 um and 1.75 pum for the signal.
This source served for the exploratory surgical experiments performed durng the first

half of the GRECO project.

* Laser source based on Optical Parametric Generation (OPG)

In parallel to the surgical experiments on the laser-tissue interaction, I developed
a second source taking into account the requirements for clinical use. This second
source is pumped by a compact and stable commercial solid state laser emitting at 1.03
um. This wavelength is converted by optical parametric generation in a single nonlinear
periodically poled crystal without injection; the system remains thus simple, compact
and stable. The wavelength tuneability of the amplified signal is obtained by a change in
the temperature of the crystal. Thus, no realignment is needed, which contributes to the
robustness of the system. A single passage provides a conversion efficiency of about 20
% and maximum pulse energy of 20 pJ, which corresponds to a performance a 100 times
greater than the state of art. The use of several periodically poled structures in the same
crystal leads to an overall tuneability of the signal between 1450 nm and 1900 nm and
thus covers the entire spectral range of corneal transparency and opacity in the short

wavelength infrared.

e Surgical results on the cornea and on the sclera
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Our surgical experiments have been performed on corneas obtained under
permission from the French Eye Bank. We have conducted a systematic study of the
penetration depth and the quality of the surgical result as a function of wavelength and
the pathological state of the cornea. In parallel, systematic measurements of the corneal

transparency depending on the presence and degree of oedema have been made.

* The use of wavelengths around 1 pm corresponding to present clinical
systems is compromised by a very limited penetration depth in oedematous
cornea. This conclusion agrees with the experience of our medical partners
who estimate that the performances of clinical systems are limited when used
for corneal grafting.

* Using longer wavelengths limits the contribution of light scattering. However,
the absorption band of water centred at 1.45 pm increases the contribution of
thermal effects; the use of wavelengths close to this band therefore is not
possible

¢ A window of relative transparency centred at 1.65 pum exists, within which
absorption is weak and the contribution of light scattering is almost
negligible. We have observed an overall improvement of a factor of about 3
compared to lasers working at wavelengths around 1 pum. The quality of the
incisions is excellent and the validity of the work hypothesis of the GRECO

project has thus been demonstrated.

 The demonstrator device for an automated corneal graft with

complex geometries

The work plan of the GRECO project also comprised the assembly of a
demonstrator device, combining the elements for an optimised system permitting
corneal grafting. The demonstrator consists of three modules. The first unit contains the
laser is alternatively the aforementioned OPG device or a compact fibre laser emitting at
1.6 um developed at the Institut d’Optique Graduate School. The second unit contains a
module of adaptive optics. The third unit allows the delivery of the beam to the cornea
and its positioning in three dimensions. The system is controlled by a computer

interface based on LabView software.
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Conclusion and perspectives

During my thesis work I have developed two innovative and powerful nonlinear
laser sources respectively based on the principle of optical parametric amplification and
generation. The performances notably of the second system are largely superior to the
state of art. The source corresponds to the criteria of reliability and compactness
necessary for a clinical device.

These sources have permitted to identify and to demonstrate the advantages of
corneal surgery at 1.65 pm. We have mounted a demonstrator system based on this
wavelength which incorporates a wavefront correction module and a beam delivery
system.

The OPS group is now in a position to extend its activities in femtosecond laser
surgery to other applications as glaucoma surgery in the sclera and new projects in

cataract surgery or gene transfection.
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INTRODUCTION

Le principe du laser fiit théoriquement décrit par Einstein au début du XXéme
siecle [1]. Le premier laser opérationnel a été développé par Maiman en 1960 [2] et le
potentiel de cette technologie pour des applications médicales a immédiatement
intéressé les chercheurs. Dés 1961, un laser a été utilisé pour le traitement d’'une tumeur
de la rétine. Le fait que cette opération concerne I'ophtalmologie n’est pas anodin et c’est
d’ailleurs cette spécialité qui concentrera la plupart des efforts et des développements
en matiere de technologies laser a usage médical et chirurgical. En effet I'ceil est de part
sa fonction méme un systeme optique transparent dans le visible et le proche
infrarouge, zone spectrale qui regroupe la majorité des longueurs d’ondes d’émission
des lasers existants. La transparence des tissus offre alors I'’énorme avantage de
permettre d’opérer I'eeil en profondeur tout en conservant le globe oculaire fermé.

Depuis, les développements progressifs de la technologie laser ont permis de
proposer une multitude de nouveaux parametres de fonctionnement. La variation de ces
parametres tels que la longueur d’onde, I'énergie, la puissance, les conditions de
focalisation ou encore la durée de l'interaction donnent aujourd’hui accés a un grand
nombre d’autres applications médicales.

La variation de la longueur d’onde d’émission permet de faire varier les
interactions en fonction des propriétés d’absorption ou de transmission des tissus.
Typiquement, l'ultraviolet permet de rompre les liaisons moléculaires, l'infrarouge
moyen et lointain intervient généralement pour des interactions photo-thermique et le
visible ou le proche infrarouge autorisent de grandes profondeurs de pénétration.

De méme, la durée des impulsions est un parametre essentiel de l'interaction
laser tissu. Ainsi, la variation de ce parametre donne acces a des effets photo-chimiques,
photo-thermiques, photo-ablatifs, photo-mécaniques ou photo-disruptifs. Ce dernier
concerne le régime femtoseconde et nous intéressera principalement dans cette these.

En particulier, 'apparition des lasers femtoseconde conc¢us pour des applications
chirurgicales a permis une importante évolution en ophtalmologie car ils procurent des
découpes particulierement nettes et reproductibles avec des précisions micrométriques.
Leur premiere application concerne la réalisation d’'un capot cornéen d'une centaine de

micrometres d’épaisseur dans les procédures dites de LASIK (laser in situ
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keratomileusis) dont le but est de corriger les troubles de la vision liés a la myopie ou a
I’hypermétropie a I'aide d'un second laser (excimer). Cette technologie s’est ensuite
étendue plus largement a des applications en greffe de cornée, de pose d’anneaux
cornéens ou encore tres récemment a la correction de la presbytie. Bien que tres
performants lorsque la cornée demeure saine et donc optiquement transparente, cet
outil montre de nombreuses limitations des que la cornée devient cedémateuse et donc
fortement diffusante. Cela représente pourtant l'essentiel des pathologies nécessitant
une intervention de greffe de cornée. L’ensemble de ces limitations a été étudié au
travers de la these de V. Nuzzo [3]. Elle a permis d’élaborer les stratégies sur lesquelles
repose le projet collaboratif GRECO (GREffe automatisée de la COrnée par laser
femtoseconde utilisant un systéme de correction du front d’onde et un laser optimisé)
ainsi que mon travail de these. Ce projet financé par 'agence Nationale de la Recherche
(ANR-06-TecSan-025) réunit quatre partenaires: une équipe clinique appartenant au
service d’ophtalmologie de I'h6pital Hotel Dieu de Paris (Université René Descartes),
I’équipe « Lasers solides et application » appartenant a l'Institut d’Optique Graduate
School, la société Imagine Eyes et notre équipe spécialisée dans 'interaction laser-tissu.
Le projet est parti du constat que la diffusion dans la cornée ayant essentiellement un
comportement de type Rayleigh, elle diminue rapidement avec I'augmentation de la
longueur d'onde. Par conséquent, une augmentation suffisante de la longueur d’onde
d’émission des lasers doit permettre d’augmenter significativement les profondeurs de
pénétration dans le tissu, a condition de conserver un spectre de transmission de la
cornée suffisamment élevé. L’objectif a atteindre concerne des profondeurs de I'ordre du
millimeétre, ce qui correspond a I'épaisseur maximale d’'une cornée pathologique. D’autre
part, Il est également important de ne pas trop augmenter la longueur d’onde afin de
conserver une précision micrométrique. Le meilleur compromis physiologique et
médicale consiste a utiliser des longueurs d’onde centrées entre 1.6 et 1.7 pm plutot que
celles des systemes cliniques actuels qui sont de I'ordre de 1 um. En effet, nous allons le
démontrer, la diffusion dans la cornée est alors quasiment nulle et les profondeurs de
pénétration sont de 'ordre du mm.

Il n’existe a ce jour aucune source laser émettant directement a ces longueurs
d’onde. La seule solution technologique disponible au début du projet impliquait
l'utilisation de systémes par effets non-linéaires ne remplissant pas les conditions de

robustesse, de stabilité et de compacité indispensables pour satisfaire aux contraintes
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d’'une application clinique. Le sujet de ma thése a donc concerné le développement de

sources adaptées puis la démonstration de leur potentiel pour des applications de greffe

de cornée, quelque soit leur pathologie.

OBJECTIFS

Les objectifs de ce travail de recherche sont de développer un outil optimisé pour

la greffe de cornée automatisée par laser femtosecondes opérationnel quelque soit le

degré d’cedeme des cornées des patients.

Deux axes ont été suivis en parallele pour définir les parametres optimaux :

Tout d’abord, une étude précise de la transparence de la cornée en fonction de la
longueur d’onde reprend les données présentées dans les années 1960 par Beettner
en les complétant. Elle a permis de calculer les profondeurs de pénétration entre 400
nm et 1700 nm, afin de déterminer la longueur d’onde optimale pour une opération
en profondeur dans la cornée pathologique.

En parallele le développement de sources lasers femtosecondes émettant sur une
large plage de longueurs d’onde incluant la zone entre 1,6 pm et 1,7 pm ont permis
de vérifier expérimentalement les performances liées a un décalage de la longueur
d’onde du proche infrarouge vers le SWIR ( pour Short Wavelength Infrared?) (1 um
- 1,65 pum).

Ce dernier point a fait I'objet de trois axes d’étude donnant lieu a trois solutions

expérimentales dont les deux premieres ont été proposées puis développées dans le

cadre de cette thése :

la premiére source est basée sur la technologie OPA (pour Amplification
Paramétrique Optique). Elle est pompée par un laser titane:saphir de laboratoire et
offre une large plage d’accordabilité s’étendant de 1200 nm a 1750 nm (signal). Cette
source a rapidement été opérationnelle et a permis d’effectuer les premieres études
de profondeur de pénétration des découpes par laser en fonction de la longueur

d’onde d’émission ;

1 Cela correspond au spectre allant de 1,4 um a 3 um. Dans notre cas nous l'utilisons pour parler

d’'un spectre allant jusqu’a 1750 nm.
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* la seconde source, basée sur la technologie OPG (Génération Paramétrique Optique),
est pompée par une source dopée Ytterbium. Elle offre 'avantage d’étre compacte,
stable et accordable entre 1450 nm et 2000 nm. Elle délivre des impulsions de 20 pJ
aune cadence de 10 kHz;

* en parallele, une source fibrée dopée erbium basée sur la technologie télécom a été
développée par nos partenaires de I'Institut d’'Optique Graduate School. Cette source
présente l'avantage qu’offrent les lasers fibrés en général, c'est-a-dire qu’elle est
compacte, peu coliteuse et demande peu d’entretien et d’alignement. Elle émet des
impulsions de 2,5 pJ centrées a 1600 nm. Ses caractéristiques peuvent étre
retrouvées plus en détail dans la thése de Franck Morin et dans un article du méme

auteur [44].

Outre 'optimisation de la longueur d’onde, un systéme d’optique adaptative a été
mis en place en partenariat avec la société Imagine Eyes afin de corriger 'ensemble des
aberrations du systéme optique jusqu’a I'échantillon. Ce systéme autorise également un
controOle actif et une optimisation en temps réel des conditions de propagation et de
focalisation du faisceau grace a un algorithme génétique dont le facteur de mérite est lié
a l'intensité de seconde harmonique générée au point focal dans la cornée.

Un systéeme d’administration du faisceau du laser permettant d’effectuer un
balayage sur une surface et une profondeur équivalente a celle d'une cornée humaine a
également été développé, il permet de reproduire les principaux protocoles chirurgicaux
actuellement disponibles sur les systémes cliniques.

L’ensemble de ces outils nous ont permis de mettre en place un dispositif
démonstrateur afin de déterminer et de valider les performances et les améliorations
apportées par la modification de la longueur d’onde. A partir de ces résultats, un certain
nombre de propositions ont également pu étre dans l'optique d’'un développement
ultérieur d’un prototype. Le potentiel de cet outil dans le cadre de nouvelles applications
est également discuté avec a terme dans I'idée de pouvoir proposer un systeme unique

multi-fonctions capable d'intervenir sur I'’ensemble du segment antérieur de I'ceil.
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PLAN

Cette theése est structurée en six chapitres que 'on peut répartir en trois axes
principaux. Tout d’abord, nous présenterons une revue des connaissances essentielles
liées au sujet. Elles concernent les caractéristiques optiques de la cornée et I'état de I'art
de la chirurgie de ce tissu par laser femtoseconde. En seconde partie, nous présenterons
la physique des sources développées et détaillerons leurs caractéristiques et leurs
performances. La troisieme partie nous permettra de relater les différents résultats des
expériences effectuées sur la cornée et de présenter le dispositif démonstrateur

développé.

Le chapitre 1 contient une description anatomique de l'ceil humain ainsi que le
détail des différentes pathologies que I'on peut rencontrer dans les différentes parties de
I'ceil et qui sont d’ores et déja ou qui pourront probablement étre traitées grdce a la
technologie laser.

Le chapitre 2 décrit les propriétés optiques de la cornée et notamment celles
concernant sa transparence et sa diffusion en fonction de l'état d’avancement de
pathologies typiques. Il présente les dernieres théories concernant la transparence de la
cornée et les résultats des expériences ayant permis d’évaluer les profondeurs de
pénétration et les sections efficaces de diffusion de la cornée en fonction de la longueur
d’onde.

Le chapitre 3 présente l'état de l'art de la chirurgie laser femtoseconde et les
principaux mécanismes physiques de l'interaction laser-tissu, en particulier ceux liés aux
impulsions femtosecondes.

Le chapitre 4 est consacré aux différentes sources développées durant mon doctorat
et contient une description des phénomenes physiques liés a I'optique non-linéaire et a la
conversion de longueurs d’onde.

Le chapitre 5 propose une description de la méthode de préparation des
échantillons et des protocoles ayant servis dans le cadre des expériences de découpes laser
sur cornée humaine. Nous y reportons les résultats les plus représentatifs de ces
expériences en fonction de différents parametres: la transparence de la cornée, la longueur

d’onde d’émission du laser, I'énergie des impulsions, l'ouverture numérique de l'optique de
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focalisation et le systeme laser. Les résultats sont ensuite analysés en histologie par
microscopie optique et en ultrastructure par microscopie électronique en transmission. La
qualité et la profondeur des découpes sont ensuite comparées avec celles effectuées avec un
laser équivalent a ceux utilisés dans les systemes cliniques.

Le chapitre 6 permet de présenter les caractéristiques précises du démonstrateur
mis en place et de détailler ses performances et l'ensemble des modifications et
améliorations nécessaires a l'obtention d’un prototype utilisable dans le cadre d’essais
cliniques.

Enfin, en conclusion et perspectives on trouve un résumé des travaux réalisés
pendant mon doctorat et un apercu des évolutions envisageables en chirurgie

ophtalmologique par l'utilisation des lasers femtosecondes.
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Chapitre 1 CONTEXTE MEDICAL

Le chapitre 1 contient une description de I'anatomie de I'ceil humain. Une revue des
différentes pathologies oculaires qui sont d’ores et déja ou seront potentiellement traitées
grdce a la technologie laser est également présentée avec plus particulierement celles

nécessitant un laser femtoseconde.

1.1. L’ceil humain

L'ceil, ou globe oculaire, est un organe dont la fonction est de détecter la lumiere
et de procurer le sens de la vue. De structure creuse et de forme globalement sphérique,
il fait en moyenne 2,5 cm de long et 2,3 cm de haut. Les figures 1 et 2 sont des

représentations schématiques des principaux composants de I'anatomie de I'ceil.
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Figure 1 : perspective d’'une coupe transversale (A) et deux-points (B) de I'eeil humain : cornée (1), sclérotique
(2), conjonctive (3), chambre antérieure (4), iris (5), chambre postérieure (6), cristallin (7), pupille (8), corps
ciliaire (9), trabeculum et canal de Schlemm (10), humeur vitreuse (11), rétine (12), choroide (13) et nerf

optique (14) [5].
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Figure 2 : Description schématique de 'anatomie de I'ceil [6]

La lumiere entre par la cornée puis traverse I'humeur aqueuse et la pupille qui
joue le role d’'un diaphragme. Elle est ensuite transmise par le cristallin et atteint enfin la
rétine en passant par 'humeur vitrée. Les principales caractéristiques optiques de ces

milieux sont décrites dans le tableau 1.

Rayon de Rayon de

Pouvoir de Indice de
Structure courbure courbure . L. , .

. . , . focalisation réfraction

antérieur postérieur
Cornée 7,8 mm 6,8 mm 2/3 1,377
Humewr 1337
aqueuse

Cristallin 10 mm 6 mm 1/3 1,413
Humeur vitrée - e 1,336

Tableau 1 : Caractéristiques optiques principales des éléments de I'ceeil traversés par la lumieére lors de la

formation d’'une image [7].

Le globe oculaire se compose de trois tuniques, du cristallin et de deux milieux
liquides transparents : I'humeur aqueuse dans le segment antérieur et le vitré dans le
segment postérieur.

La tunique interne est la partie sensorielle de I'ceil : elle comprend la rétine qui
est constituée de I'épithélium pigmentaire rétinien et de la rétine neurosensorielle. Cette
derniere est constituée de six types de cellules neuronales parmi lesquelles les cellules
assurant le traitement de l'information lumineuse ou la photo-transduction sont les

photorécepteurs : les batonnets sont responsables de la vision nocturne (scotopique) et
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les cones sont responsables de la vision diurne (photopique). La papille optique est la
région ou pres d'un million de fibres nerveuses se réunissent pour former le nerf
optique avec qui cheminent les vaisseaux centraux de la rétine. Au centre de l'axe
optique se trouve la macula lutea, « la tache jaune », au cceur de laquelle est située la
fovéa, zone rétinienne composée uniquement de cones et ou l'acuité visuelle est la plus
sensible.

La tunique intermédiaire vasculariséBuvée, est composée de la choroide, puis s’épaissit
sur l'avant pour former le corps ciliaire et I'irisa choroide a un réle essentiel dans la
nutrition de la rétine. Par sa pigmentatiofjris donne la couleur de I'eil et est innervé
par des fibres nerveuses stimulant la dilatation et la constriction de la pupille, en
fonction de la luminosité environnante. Situé en couronne derriere l'iris, le corps ciliaire
est constitué par des proces ciliaires, responsables de la sécrétion de I'humeur aqueuse
et par le muscle ciliaire dont la contraction controéle la forme du cristallin.

Enfin, la tunique fibreuse externe est celle qui nous intéresse particuliéerement
puisqu’elle se compose de la scléere en périphérie et se prolonge dans le segment
antérieur par la cornée. La sclére (ou sclérotique) est la partie blanche de I'ceil qui le
protege des agressions extérieures. Transparente et non vascularisée la cornée joui@de
de premiere lentille optique de I'ogibisqu’elle est responsable aux 2/3 du pouvoir de

focalisation de I'ceil.

1.2. Anatomie de la cornée

Formant la premiere « fenétre » de I'ceil devant l'iris et la chambre antérieure, la
cornée est exposée a I'environnement externe. Ses fonctions principales sont de focaliser
et de transmettre la lumiére vers la rétine et de protéger les composants internes de
I'eil contre les agressions physiques. Elle est de forme convexe et asphérique, et
présente un rayon de courbure plus important au centre qu’a sa périphérie. Elle mesure
horizontalement de 11 a 12 mm contre 9 al0 mm verticalement. Son épaisseur
physiologique varie de 0,5 a 0,7 mm et peut atteindre plus d’1 mm lorsqu’elle est
pathologique. Son pouvoir de réfraction étant de 40 a 44 dioptries, une faible variation
de sa forme ou de son épaisseur peut entrainer d'importantes modifications dans la

vision.
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Sa transparence est également une des caractéristiques importantes de ce tissu.
Bien que la sclere et la cornée aient une constitution tres proche, la premiere est opaque
alors que la seconde est transparente. La différence vient de la forte organisation du
tissu et aux faibles variations d’indices de réfraction (cf section 2.2.2). Cette structure a
été étudiée par microscopie électronique en transmission et par diffraction de rayons X.

La cornée est formée de trois tissus superposés: I'épithélium, le stroma et
I’endothélium. Ils sont séparés par deux couches membranaires : la couche de Bowman
et la membrane de Descemet (figure 3). Normalement avasculaire, la cornée tire son
énergie métabolique du film lacrymal trés mince (environ 7 um) qui la recouvre, de la

conjonctive et de I'humeur aqueuse [8].

épithélium ——
Membrane de Bowman ———

Stroma —»

Membrane de Descemet
—_—

et Endothélium

Figure 3: Coupe histologique de la cornée?

L’épithélium, de 50 a 52 pm d’épaisseur, est constitué de cellules présentant trois
stades de différenciation. Les cellules superficielles sont les plus distinctes : elles sont
sans noyau et organisées en 2 a 3 couches de cellules plates et desquamantes3. Les
cellules intermédiaires forment deux a trois assises de cellules en voie d’apoptose (mort
cellulaire). Les cellules basales forment une couche monostratifiée. Tres hautes et en

contact avec la lame basale, elles sont douées d'un métabolisme particulier leur

Z de Michele Savoldelli Hotel Dieu Paris
3 Mort progressive des couches superficielles de 'épiderme

34



permettant de vivre dans un environnement non vascularisé. Comme celles de
I'épithélium cutané, ces cellules sont capables de proliférer. Elles s’auto-renouvellent
rapidement a partir des cellules souches situées dans la zone séparant la cornée de la
sclere: le limbe. Il suffit de 7 jours pour que cette couche épithéliale se renouvelle
compléetement.

La couche de Bowman mesure entre 8 et 12 um. Cette structure acellulaire
correspond a une condensation du stroma antérieur composé essentiellement de
protéoglycanes et de collagenes de type I et IIl. Ces fibrilles de collagene sont
entremélées, contrairement a I’organisation bien ordonnée des fibrilles stromales.

Le stroma constitue 90 % de I"épaisseur totale de la cornée (500 um). Ce sont sa
structure et ses caractéristiques qui conferent a la cornée ses propriétés particulieres de
transparence et de résistance mécanique. Composé a 80% d’eau, il contient quelques
cellules : les kératocytes, des fibres nerveuses et une matrice extracellulaire composée
principalement de collagene, de protéoglycanes, de glycosaminoglycanes et d’autres
protéines qui peuvent absorber jusqu’a 1000 fois leur volume en eau.

Les fibrilles de collagene forment des lamelles empilées les unes sur les autres, orientées
parallelement a la surface de la cornée. Elles sont principalement composées de
collagene de type V qui limite le diametre maximum des fibrilles, et contiennent
également une proportion non négligeable de collagene de type V. La régularité de la
structure stromale est assurée par le collagene de type VI et XII. Ces fibrilles sont
formées a partir du tropocollagéne, une molécule de 1,5 nm de diametre et de 300 nm de
long, constituée de trois chaines polypeptidiques, associées entre elles hélicoidalement

avec une période de 8,6 nm (figure 4).

Figure 4 Représentation schématique de la molécule de tropocollagéne (modifié a partir de [9])

Une fibrille est formée de cinq molécules de procollagene qui se rassemblent de fagon
quasi hexagonale. Un ensemble régulierement espacé de fibrilles compose les lamelles
de collagenes. Les mesures par diffraction de rayons X ont permis de déterminer le

35



diametre de fibrilles et leur distance centre a centre qui valent respectivement 31 nm et
62 nm en moyenne [10,11,12]. Au centre de la cornée, le stroma cornéen contient plus
de 300 lamelles, chacune mesurant 1 a 2 pm, paralleles a la surface et se différenciant
I'une par rapport a l'autre par une rotation entre 0° et +90° de leur orientation par
rapport a la surface (figure 5) [9]. La régularité de cet arrangement est indispensable a

la transparence de la cornée.

Figure 5 Micrographe du stroma cornéen montrant I'organisation des lamelles du stroma#

Les kératocytes qui ne constituent que 2 a 3% du volume stromal apparaissent comme
de longues cellules aplaties et paralleles aux lamelles de collagéne. Ils forment un réseau
tridimensionnel dans lequel les cellules sont liées les unes aux autres, contribuant ainsi a
la stabilité, la forme et la régularité de la structure cornéenne.

La membrane de Descemet, légérement plus mince que la couche de Bowman (8
a 10 um), forme une barriere protectrice entre le stroma et I'’endothélium. Elle est riche
en différentes molécules dont la fibronectine, la laminine, des collagenes de types IV et
VIII ainsi que des protéoglycanes.

L’endothélium a un role fondamental dans I'entretien de la transparence de la
cornée. Pour controler son état d’hydratation, il agit comme une pompe a eau en
assurant en permanence des mouvements ioniques entre le stroma et ’humeur aqueuse.

Mesurant entre 4 et 6 pm, cette monocouche cellulaire a un aspect tres uniforme, avec

4 De Michele Savoldelli, Hopital Hotel Dieu Paris
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une densité cellulaire d’environ 3500 cellules/mm?. Ses cellules ont une morphologie
réguliere hexagonale en partie due a la présence de filaments d’actine reliant les cellules
les unes aux autres au niveau apical (c6té humeur aqueuse).

L’endothélium cornéen mature ne prolifere pas. Ainsi, une fois cette couche
monocellulaire formée et bien différenciée, les cellules endothéliales restent
quiescentes®. En cas de traumatisme localisé, les cellules endothéliales voisines s’étalent,
augmentent de taille et comblent l'espace, ce qui fait de I'endothélium une zone
extrémement fragile qu’il est important de préserver, notamment lors d'interventions
chirurgicales. Le stress, le vieillissement, des conditions pathologiques diverses sont des
facteurs qui entrainent une diminution de la densité cellulaire avec une augmentation de
la taille des cellules (polymégatisme) et une perte de leur morphologie hexagonale
(pléomorphisme). Lorsque la densité cellulaire descend en dessous d'un certain seuil
(500 - 1.000 cellules/mm?), la fonction de pompe de I'endothélium est altérée, ce qui
entraine une surhydratation de la cornée, conduisant a la formation d’'un cedeme. Ce
disfonctionnement des cellules endothéliales compromet la transparence cornéenne et

conduit inévitablement a une greffe.

1.3. Les pathologies oculaires traitées au

laser

De nombreuses pathologies oculaires peuvent étre traitées par une grande
variété de lasers. Cette section donne une vue d’ensemble des différents effets physiques
exploités et des pathologies concernées. Les principaux parametres étant la longueur
d’onde, la durée de I'interaction laser-tissu et le taux de répétition. Nous verrons ensuite
comment ces parametres peuvent étre exploités pour optimiser la chirurgie du segment

antérieur de I'ceil. Un résumé des applications est présenté dans le tableau 2 [13].

5 Cellules ne se divisant pas
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Laser

Longueur d’onde Effet sur le tissu

Application
ophtalmologique

Excimere

Argon

Krypton

Diode

Ytterbium

Néodyme :YAG

Continue

pulsé

C02

193 nm Photo-ablation

488-514 nm Photocoagulation

647 nm Photocoagulation

810 nm Photocoagulation

1030- Photo-disruption
1050 nm

Photocoagulation

1064 nm

Photodisruption

10 600 nm Photoablation

Kératoplastie du stroma
antérieur et épithélial
Photokératectomie réfractive
LASIK

Photocoagulation rétinienne
Iridiotomie

Trabéculotomie
Iridioplastie

Sclérostomie

Photocoagulation rétinienne

Cyclophotocoagulation
Photocoagulation rétinienne
Iridiotomie
Trabéculoplastie
Sclérostomie

Femto-LASIK

Greffe de cornée
Presbytie

Intracore

Chirurgie de la cataracte

Capsulotomie
Cyclophotocoagulation
Chirurgie de la cataracte

Photocoagulation rétinienne
Iridiotomie
Trabéculoplastie
Sclérostomie

Blépharoplastie
Carcinome conjonctival

Tableau 2 : Etat de I'art des interventions laser dans le traitement des pathologies oculaires
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* Le premier laser ayant servi cliniquement est le laser rubis dés 1961 pour ses
propriétés de photo-ablation. Il n’est cependant plus utilisé aujourd’hui.

* Le laser argon entraine une dénaturation des protéines par effet thermique a
'origine d’'une nécrose de coagulation.

* Lelaser krypton est également utilisé pour son effet coagulant induit par la chaleur.

« Emettant dans I'UV, le laser excimer offre la possibilité de rompre les jonctions
intermoléculaires. Il est exclusivement utilisé pour la chirurgie réfractive, opération
au cours de laquelle le rayon de courbure de la cornée est corrigé par ablation du
tissu

* Lelaser a COza pour effet de carboniser ou vaporiser les tissus.

* Les lasers a néodyme:YAG (Yttrium Aluminium Garnet) permettent de générer, en
mode continu, une photo-coagulation thermique et en mode pulsé, des effets photo-

mécaniques.

Aujourd’hui, ce dernier type de laser est remplacé par les lasers a diode, plus
compacts et économiques, et permettant d’obtenir les mémes effets thermiques. Pour la
chirurgie de la cornée, les effets mécaniques sont obtenus grace aux lasers

femtosecondes a ytterbium ou a néodyme: verre.

1.3.1. Les pathologies de la tunique externe pouvant

étre traitées au laser

1.3.1.1.La greffe de cornée

La kératoplastie, ou greffe de cornée, est une procédure chirurgicale impliquant
le remplacement d’'une partie ou de la totalité d’'une cornée pathologique par la cornée
saine d’'un donneur récemment décédé [14,15] (figure 6). Il s’agit de la plus ancienne, de
la plus fréquente et d’'une des plus efficaces greffe de tissu. Environ 100.000 procédures
sont effectuées chaque année dans le monde [16,17,18].

En plus du fait que la cornée ne soit pas vascularisée, I'ceil est pourvu d'un
privilege immunologique. Cette propriété a été rapportée en 1948 par Medawar qui a
observé la tolérance de tissus greffés dans différents sites anatomiques privilégiés : le

cerveau, les organes sexuels et la chambre antérieure de I'ceil. De ce fait, lors des greffes
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de cornée, peu de complications sont liées a une incompatibilité immunologique, et le

taux de rejet est tres faible [19,20].

Figure 6 : Kératoplastie pour des opacités kératoconiques localisées (A) et des opacités cedémateuses
diffuses(B)S. Le kératocone est une pathologie cornéenne évoluant progressivement. Elle se caractérise par
un amincissement du stroma qui conduit la cornée a prendre une forme conique, entrainant une perte de la

fonction visuelle sous forme de myopie ou d’astigmatisme.

Les troubles optiques induits par une opacification de la cornée constituent la
principale raison pour préconiser une greffe. Ce type d’opération est également indiqué
pour des raisons mécaniques, par exemple, afin de préserver l'intégrité de I'ceil lorsque
la cornée est trop fine voire perforée ou pour le traitement de certaines pathologies
oculaires telles que les inflammations (uvéites), infectieuses ou non infectieuses. Les
études antérieures et les registres locaux et nationaux donnent pour ces principales

indications les chiffres répertoriés dans le tableau 3 [21,22,23,24,25].

Disfonctionnement Echec de
Indication : des cellules Infection Dystrophies reffes
endothéliales 8
Proportion des 30250 % 10420 % 10320 % 5210 %

patients :s

Tableau 3 : Principales indications de greffes de cornées [5].

Les échecs de greffes sont fréquemment dus a la perte de cellules endothéliales

induite par l'intervention chirurgicale intraoculaire.

6 Florent Aptel, hopital Edouard Herriot, Lyon, [5]
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1.3.1.2.Le glaucome (intervention dans la

sclérotique)

Le glaucome est une maladie multifactorielle qui se caractérise par la
dégénérescence progressive des cellules ganglionnaires de la rétine, ce qui entraine une
forte atrophie du nerf optique et engendre une baisse progressive de la vision pouvant
aller jusqu’a la cécité [26,27]. Le glaucome étant la seconde cause de cécité dans le
monde apres la cataracte, le nombre de personnes atteintes de cette pathologie est
estimé entre 80 et 105 millions, dont environ 5 millions avec une perte totale de la vue
[30,31]. Différents facteurs de risques ont été identifiés: une pression intraoculaire
élevée, les antécédents familiaux, l'origine africaine, I'age (a partir de 50 ans) et la
myopie [28]. A ce jour, la pression intraoculaire élevée est le facteur le plus étudié car
c’est le seul qui puisse étre traité cliniquement.

La pression intraoculaire peut étre régulée par un équilibrage entre la production
d’humeur aqueuse par le corps ciliaire et son drainage par le trabéculum. L’humeur
aqueuse est évacuée de la chambre postérieure vers la chambre antérieure par I'angle
irido-cornéen qui correspond a la zone de transition entre la cornée, la sclére, l'iris et le
corps ciliaire. Elle est alors absorbée par le trabéculum, une bande prismatique
triangulaire, disposée en anneaux paralleles et située au niveau du limbe (zone de
jonction entre la cornée et la sclere) pour finalement rejoindre la circulation générale
des veines.

La majorité des glaucomes est due a une résistance accrue du drainage de
I’humeur aqueuse par le trabéculum du fait d’'un rétrécissement de l'’espacement
intercellulaire. Les études cliniques antérieures ont démontré que le pourcentage de
patients développant un glaucome augmente rapidement dés que la pression
intraoculaire dépasse 21 mm de mercure (3.103 Pa), ce qui est encore plus flagrant pour
des pressions entre 26 et 30 mm de mercure [28,29]. L'un des buts du traitement est
donc de réduire la pression intraoculaire avant la perte de vision. Le traitement
recommandé est progressif et commence par I'administration de médicaments. Puis
lorsque le seuil d’'indication thérapeutique est atteint, une intervention chirurgicale
aujourd’hui majoritairement manuelle est préconisée [32,33]. L’échec des traitements
médicamenteux est fréquent, par conséquent la chirurgie est souvent nécessaire. Ainsi,

en France, 25% des patients sont opérés deux ans apres leur premiére apparition d'un
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glaucome [34] et en 2005 plus de 1600 interventions ont été effectuées [35] pour

presque 400 000 aux USA chaque année [36,37].
1.4. Etat de I'art de la greffe de cornée

1.4.1. Protocoles chirurgicaux

La greffe de pleine épaisseur (kératoplastie transfixiante) est la plus commune
des interventions de greffe. Le remplacement de la totalit¢é de la cornée donne
d’excellents résultats visuels pour le patient souffrant de différents degrés d’oedémes
[38,39]. Cependant, la kératoplastie transfixiante peut engendrer de nombreuses
complications. L’exposition complete du globe oculaire peut provoquer des hémorragies
intraoculaires et augmenter les risques d’infections postopératoires [40,41,42].
L’ouverture large peut causer de l'astigmatisme retardant la récupération visuelle et
affaiblir le globe oculaire [42,43,45]. De plus, le remplacement de I'’endothélium, parfois
inutile, augmente les risques immunologiques de rejet et diminue la survie a long-terme
du greffon du fait de la perte continue des cellules endothéliales.

La greffe lamellaire est devenue de plus en plus répandue ces 10 dernieres
années [46,47,48,49]. Seule la partie pathologique de la cornée est alors remplacée par
du tissu cornéen sain d’'un donneur. Plusieurs formes de kératoplasties lamellaires ont
éte développées car ce type de chirurgie présente plusieurs avantages (figure 7). Il s’agit
d’'une opération moins invasive qui diminue les risques d’infections. L’'intégrité, la
robustesse et la qualité de I'ceil sont préservées. Dans le cas des greffes lamellaires
antérieures, c'est-a-dire sans remplacement de l'’endothélium, les risques de rejets
immunologiques sont fortement atténués et l'efficacité a long-terme est grandement
améliorée.

La plupart des greffes transfixiantes ou lamellaires sont aujourd’hui effectuées
manuellement ou a I'aide d’'un microkératome?’. En kératoplastie transfixiante, un trépan
est généralement utilisé pour couper la cornée du patient et celle du donneur. Le greffon
est ensuite positionné sur l'ceil receveur et suturé avec un fil trés fin en nylon. Le

principal facteur de recouvrement visuel apres une greffe transfixiante est le niveau

7 Rabot a lame de diamant permettant la découpe d'un capot cornéen
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d’astigmatisme induit par la découpe ou la suture. Pour la greffe lamellaire manuelle, un
scalpel «lamellaire » est le plus souvent utilisé. Dans le cas des greffes lamellaires
antérieures, 'usage d’'un microkératome chirurgical semi-automatique est également
possible. Le pronostic de succes est alors lié a la qualité et a la régularité des surfaces
des lamelles. Cependant, cette procédure demeure encore limitée du fait des difficultés a
obtenir des surfaces tres régulieres - ce qui limite la récupération visuelle et a cause des
risques de perforation de la membrane de Descemet pour les greffes lamellaires
profondes. Dans ce dernier cas, le chirurgien est contraint de réaliser une greffe de

pleine épaisseur [50].

Figure 7 : Schéma des différentes pratiques de greffe, (A) kératoplastie transfixiante, (B) kératoplastie

lamellaire antérieure, (C) kératoplastie lamellaire postérieure profonde, (D) kératoplastie endothéliale.

Au cours de cette derniere décennie, les lasers femtosecondes sont apparus
comme des outils trés performants pour la réalisation de greffes lamellaires ou
transfixiantes. Leur premiere application clinique en ophtalmologie a concerné la
préparation du capot lors des interventions Laser In Situ Keratomileusis (LASIK), dans le

cadre de la chirurgie réfractive. Ils peuvent ainsi remplacer le microkératome

[50,51,52].
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Leur application s’est plus récemment étendue a la greffe de cornée
[53,54,55,56]. Il a pour avantage d’améliorer la cohésion entre la découpe de la cornée
du patient et celle du greffon grace a de meilleures flexibilité, précision et
reproductibilité [57,58,59,60]. Ce type de laser donne acceés a une grande diversité de
géométries des greffons. Ainsi, la surface de contact peut étre étendue et l'intrication
peut étre optimisée : la tenue du greffon et son adéquation avec le lit receveur sont
améliorées, diminuant du méme fait la durée de récupération et les risques
d’astigmatisme. Les avantages sont similaires pour les greffes lamellaires puisque la

profondeur, I'épaisseur et les surfaces de découpes sont mieux contrélées.

1.4.2. Les systémes cliniques

Cinq systemes laser femtosecondes sont actuellement commercialisés en

chirurgie ophtalmologique dont le dernier tres récemment.

* Intralase FS (Abott Medical Optics, Santa Ana, Californie, Etats-Unis).

* Femtec (PerfectVision, Heidelberg, Allemagne).

e Visumax (Carl Zeiss Meditec, Jena, Allemagne).

e Femto LDV (anciennement Da Vinci, Ziemer Ophthalmic Systems AG, Port,
Suisse).

e Ultraflap (Alcon-Wavelight AG, Erlangen, Allemagne).

Les caractéristiques principales de ces systemes sont résumées dans le tableau 4
excepté pour l'Ultraflap, pour lequel aucun communiqué détaillé n’est disponible,
excepté une étude chirurgicale [61]. Les quatre premiers systémes émettent dans
I'infrarouge proche, juste au dessus de 1 um. Les trois premiers utilisent un oscillateur,
suivi d’'un amplificateur régénératif et délivrent donc des impulsions femtosecondes de
quelques pJ a des taux de répétition entre 30 et 500 kHz. Par contre, le femto LDV n’est
composé que d'un oscillateur, délivrant quelques dizaines de n] a une cadence de I'ordre
du MHz. Ce systeme permet une succession de plus petites bulles de cavitation
améliorant la qualité de surface des découpes mais il complexifie nettement les
contraintes sur le systéeme optique de délivrance du faisceau. La nécessité d’une forte
ouverture numérique rend délicate la propagation en profondeur d’un tel faisceau et

donc une éventuelle application a la greffe de cornée.
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Intralase FS Femtec Visumax Femto LDV
Systéme laser Oscillateur amplifié Oscillateur Oscillateur fibré  Oscillateur non

amplifié amplifié amplifié
Longueur 1 pum 1 um 1 pm 1 pm
d’onde
Taux de 30, puis 60 puis 150 40 puis 80 500 kHz >MHz
répétition kHz kHz
Durée des 4002800 fs 500 a 800 fs 2002600 fs 2002300 fs
impulsions
Energie ~1pJ ~1pJ <1y <<1pJ
Taille focale Qg pm Qg um ~um <um
Lentille Plane (bientot Incurvé Incurvé Plane
d’aplanation disponible incurvé)
Option Oui Oui Oui Non
kératoplastie
Dimension Assez volumineux Assez Assez Plut6t compacte
volumineux volumineux et amovible

Tableau 4 : Caractéristiques des lasers cliniques [62,63,64,65]

Les systémes Intralase FS et Femto LDV utilisent un céne d’aplanation permettant
d’obtenir une surface de cornée plane, tandis que le Femtec et le Visumax utilisent une
fenétre incurvée respectant mieux les contraintes physiologiques de la géométrie
cornéenne. La durée totale de la procédure varie entre 10 s et 1 mn, suivant les systemes
et la géométrie de découpe. Au moins les trois premiers proposent actuellement une
option greffe de cornée.

Les lasers actuellement commercialisés ont tous été initialement développés
pour la chirurgie réfractive, donc pour la découpe peu profonde de tissus transparents.
Leurs caractéristiques de focalisation, d’énergie et de profondeur de pénétration n’ont
donc pas optimisées pour la greffe de cornée. En effet, selon I'expérience de nos
partenaires cliniques, la dissection est souvent incompléte et irréguliére (présence de
ponts tissulaires) [66,67]. Par conséquent, les greffes réalisées avec ces systemes
concernent essentiellement des pathologies localisées, tels que les kératocénes ou

certaines infections [68,69].
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Chapitre 2  PROPRIETES OPTIQUES DE

LA CORNEE

Le chapitre 2 décrit les propriétés optiques de la cornée et leur lien avec la présence
de pathologies et en particulier d’eedémes. Cela a pour effet d’‘augmenter 'épaisseur de la
cornée et de modifier sa microstructure. Ces variations désordonnent le tissu, ce qui a une
incidence directe sur les propriétés de diffusion de la lumiere et donc sur la transparence
de la cornée. Ce phénomene est fortement dépendant de la longueur d’onde de la lumiere.
Les profondeurs de pénétration des lasers peuvent donc étre optimisées en décalant leur
spectre d’émission vers l'infrarouge. Les cornées humaines dont nous disposons pour nos
expériences souffrent systématiquement de la présence d’cedemes. Un traitement physico-
chimique de déturgescence permet de contréler leur degré d’cedémes jusqu’a leur redonner
leur épaisseur et leur transparence physiologique. Cette méthode et utilisée notamment
pour redonner sa transparence a la cornée du donneur au préalable d’une intervention de
greffe de cornée. Elle nous permet d’étudier en détail les liens entre les propriétés de

transparence du tissu et la perturbation de leur structure®.

2.1. Indice de réfraction et biréfringence

2.1.1. Indice de réfraction

Les expériences par diffraction de rayons X menées par Leonard et al. [70] ont
permis de déterminer la fraction volumique des fibrilles de collagéne dans le tissu sain
et d’en déduire indirectement qu'’il existe une différence d’indice de réfraction entre les
fibrilles de collagene et la matrice extra-fibrillaire. Ces fibrilles ne pouvant étre
considérées comme isolées, il est difficile de mesurer les indices respectifs de ces
éléments. Cependant, la technique utilisée donne une information sur le volume et

permet d’évaluer I'indice de réfraction total par la relation de Gladstone-Dale.

8 Une grande partie du travail expérimental présenté dans ce chapitre a été effectué dans le cadre
du projet post-doctoral de Donald Peyrot qui a été mené en parallele de cette thése.
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L’indice réfractif total nw: d’'un milieu complexe peut étre exprimé comme la
somme partielle des indices réfractifs des éléments qui le composent, nj, nz, .., nn,

pondérés par la fraction volumique de chaque composant, fi, f2, ..., fw,

Neor = Ny fy +Nofz + -+ nyfy; (2-1)

Dans une cornée humaine, Leonard et al. [70] ont établi que I'indice des fibrilles
est de 1,41, contre 1,36 pour la matrice extra-fibrillaire, avec une fraction volumique des
fibrilles de 0,22. En appliquant la loi de Gladstone-Dale, 'indice moyen pour le stroma
calculé est de 1,37, ce qui est en accord avec le résultat obtenu par Maurice dans une

étude antérieure [71].

2.1.2. Biréfringence

Le tissu cornéen présente deux propriétés de biréfringence : I'une est intrinseque
et 'autre est une biréfringence de forme [71,72]. La premiere est issue de la structure
longitudinale des molécules qui composent les fibrilles de collagéne. La lumieére
polarisée linéairement suivant l'axe des fibrilles se propage plus lentement que celle
polarisée perpendiculairement a ces mémes fibrilles. La biréfringence de forme est
attribuée aux anisotropies du stroma organisé en lamelles de collagene. Chaque lamelle
contribue indépendamment a un retard dont 'axe lent est orienté le long de I'axe des
fibrilles qui la composent. La biréfringence globale de la cornée correspond a la
contribution cumulée des lamelles sur l'intégralité du stroma. Une autre approche
consiste a assimiler la cornée a un cristal biaxe incurvé dont I'axe rapide principal est
perpendiculaire a la surface.

Un grand nombre de situations cliniques en ophtalmologie (chirurgie ou
diagnostic) impliquent une lumiére incidente polarisée perpendiculairement a la
surface. Cependant, cet axe entraine peu de modifications de la polarisation car la
biréfringence cornéenne est essentiellement influente selon les axes tangentiels a la
surface.

Ces propriétés de biréfringence ont été étudiées par des mesures de transmission
de la polarisation croisée au travers d'une cornée de lapin, en faisant tourner la

polarisation du faisceau incident sur 360°[12]. Les résultats sont présentés en figure 8 et
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montrent l'influence de cette biréfringence bien que le minimum de transmission soit

strictement positif lorsque polariseur et analyseur sont perpendiculaires.
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Figure 8 : Puissance transmise en configuration polariseur/analyseur au travers d’'une cornée de lapin
enregistrée en tournant la polarisation incidente sur 360°. La ligne solide est une interpolation de I'évolution

des données [12].

2.2. Caracteérisation des propriétés de

transmission de la cornée

2.2.1. Protocole de déturgescence

Afin de caractériser les propriétés optiques de transmission des cornées, nous
avons mené une série d’expériences sur des cornées humaines fournies par la Banque
francaise des yeux. Ces échantillons sont exclusivement réservés a un usage scientifique
lorsque leur qualité les rend impropres a la greffe (mauvaise qualité endothéliale,
défauts épithéliaux, aire transparente insuffisante), conformément aux directives de la
déclaration d'Helsinki et a la 1égislation francaise.

Les cornées sont prélevées sur des personnes récemment décédées et conservées
dans un milieu de conservation pour organo-culture, entre 31°C et 35°C [74,75]. Au cours

des dix jours qui suivent leur prélevement, la qualité des cornées est évaluée grace a des
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tests microbiologiques, a l'observation de leur aspect général (anomalies du globe
extérieur et signes d’opération antérieure, abrasions et défauts épithéliaux, opacités
stromales et formes cornéennes anormales : kératocones et micro- ou mégalo-cornée
notamment, état de la chambre antérieure : forme, présence de sang) et a I'évaluation de
leur qualité endothéliale. Généralement réalisée par microscopie en lumiére transmise
(contraste de phase), cette analyse nécessite de mettre en évidence les cellules
endothéliales par induction du gonflement de I'espace intercellulaire a 'aide d'une
solution hypotonique (NaCl 0,9%). L’utilisation d’un colorant vital (i.e. le bleu trypan)
permet de mettre en évidence les cellules mortes ou nécrotiques et les parties dénudées
de la membrane de Descemet. Apres I'évaluation de la densité de cellules endothéliales,
les cornées propres a la greffe, i.e. présentant une densité cellulaire supérieure a 2.000
cellules/mm?, sont séparées des autres [76,77].

Les cornées rejetées pour la greffe et destinées a un usage scientifique peuvent
étre conservées dans un milieu de culture 4 a 5 semaines apres leur prélevement avant
d’étre utilisées au laboratoire. Compte tenu de leur mauvaise qualité endothéliale, elles
sont généralement fortement cedémateuses au moment des expérimentations (leur
épaisseur pouvant atteindre le double de I'épaisseur physiologique). Elles représentent
donc un bon modele pour nos études de greffes de cornées pathologiques par laser.

Afin de comparer le comportement en transmission d'une cornée cedémateuse
avec celui d’'une cornée saine en fonction de la longueur d’onde, certains échantillons
sont placés dans un milieu leur permettant de retrouver une épaisseur physiologique
normale et leur transparence. Ce processus est appelé déturgescence. 11 est également
utilisé pour les cornées destinées a la greffe, dans ce cas les greffons sont incubés dans le
milieu de déturgescence 2 a 3 jours avant l'opération. Ce milieu contient des
macromolécules qui augmentent la pression osmotique du milieu de base, ce qui permet
d’entrainer une déshydratation du stroma [78]. Dans le cadre de nos expérimentations,
les cornées sont mises en déturgescence 48 a 72 h dans une solution de Hanks,
supplémentée avec un polymere glucidique de 500 kDa?, le Dextran 50019, typiquement
utilisé a une concentration de 5%.

Au cours du projet postdoctoral de Donald Peyrot effectué au sein du groupe et

en parallele de cette thése, nous avons étudié les influences du temps d’incubation et de

9 Da=Dalton=atomic mass unit
10 Sigma-Aldrich, Spruce st, St Louis, Etats-Unis
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la concentration en Dextran du milieu de déturgescence sur I'évolution de I'épaisseur
cornéenne afin de pouvoir redonner aux cornées leurs propriétés naturelles (épaisseur
d’environ 550 pum et transparence). Quarante-quatre cornées ont été placées dans des
milieux de déturgescence contenant 2 a 13% massique de Dextran 500 (2%, 2,9%, 3,9%,
4,8%, 6,5%, 9,1% et 13%). Dans chacune des conditions, I’évolution de la déshydratation
du stroma a été suivie en mesurant a intervalle régulier I'épaisseur des échantillons par
pachymétrie ultrasonorell. Ces échantillons ont ensuite été fixés dans une solution de
glutaraldéhyde puis conservés dans une solution tampon de cacocylate (pH 7,4) afin
d’étre inclus dans une résine, coupés (coupe de 100 nm a 1 um d’épaisseur) et analysés
en histologie par microcopie optique et en ultrastructure par microscopie électronique
en transmission.

La figure 9 représente I'évolution caractéristique de 1'épaisseur d'une cornée

pour une concentration de Dextran de 4,8 %
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Figure 9 : Evolution caractéristique de I’épaisseur des cornées incubées dans un milieu de déturgescence

contenant 4,8% de Dextran 500.

11 Pocket II, Quantel medical, Clermont-Ferrand, France
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L’épaisseur des cornées en fonction du temps d’incubation dans le milieu de

déturgescence montre une évolution en exponentielle décroissante :

t
y(t) = Age To+Y,, (2-2)

ou Ao correspond au parametre d’épaisseur de cornée en um, Yy a I'épaisseur minimale
atteinte, To au temps caractéristique et Y(t) a I'épaisseur au cours du temps.

Cette étude a permis de déterminer la durée d'immersion nécessaire en fonction
de la concentration en Dextran 500 pour atteindre une épaisseur donnée (figure 10).
L’épaisseur physiologique d’'une cornée étant d’environ 500 um une fois I'épithélium
retiré, les échantillons doivent étre mis en déturgescence dans des milieux contenant 6

a 8% de Dextran 500.
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Figure 10 : Epaisseur minimale YO atteignable (en haut), paramétre de déturgescence A0 (au milieu) et durée
de déturgescence caractéristique (en bas) en fonction de la concentration en Dextran 500 calculés a partir de

I'équation 2-2

Cependant, bien que cette technique de déturgescence soit efficace, le Dextran est
également connu pour étre légerement toxique pour les cellules endothéliales. La figure
11 montre 3 images en ultrastructure du stroma cornéen postérieur, observé en
microscopie électronique en transmission, apres 12 heures d’incubation dans des
milieux de déturgescence contenant 4% (a), 7% (b) et 15% (c) de Dextran 500. Ces
traitements ont respectivement conduit a des épaisseurs cornéennes de 850 um (cornée

cedémateuse), 610 um (cornée saine) et 453 um (cornée déshydratée).
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Figure 11 : Microscopie électronique en transmission du stroma postérieur de cornées de : a) 850 pm, b) 610

pm et c) 453 pm d’épaisseur.

Nous verrons ultérieurement en quoi cette structure influence la qualité optique
de la cornée. Toutefois, il est d’ores et déja possible de constater que le collagéne
stromal de la cornée « saine » (b) présente une structure bien ordonnée, avec un écart
inter-fibrillaire régulier, alors que I’écart moyen inter-fibrillaire est plus important et
plus distribué dans la cornée cedémateuse (a) bien que sa structure soit encore
relativement ordonnée. La derniere, déshydratée (c), montre clairement une structure
tres désordonnée, démontrant que I'excés de Dextran est fortement délétere pour le
tissu cornéen, comme décrit dans la littérature [79,80,81]. Certaines fibrilles sont collées,
le potentiel répulsif qui les maintient a distance a donc été dépassé, ce qui provoque des

agrégats.
2.2.2. Transparence de la cornée

2.2.2.1.Considérations théoriques

La composition de la cornée est similaire a celle d’autres tissus, telles que la
sclére, pourtant elle est transparente. Un grand nombre de théories ont été proposées
pour expliquer cette particularité et certains détails méritent encore d’étre clarifiés
[71,5-93].

Il est généralement admis que la transparence des cornées est étroitement liée a
'organisation spatiale des fibrilles de collagene dans le stroma (90% de la cornée). Deux
processus de diffusion peuvent cependant étre identifiés. Les fibrilles de collagene
agissent comme des diffuseurs allongés dont le diameétre est tres petit et la longueur tres

grande devant la longueur d’onde. De plus leur indice de réfraction est différent de celui
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de la matrice extrafibrillaire. On se retrouve donc dans un régime de diffusion dit
Rayleigh. Cette théorie démontre que la section efficace de diffusion d'une fibrille
individuelle varie avec la longueur d’onde (A) en A-3 [83,94-96]. La diffusion Rayleigh est
plus communément liée a une évolution en A4, la différence vient du fait que les fibrilles
agissent comme des diffuseurs allongés dans une dimension de I'espace contrairement a
la théorie qui se base sur des petits diffuseurs sphériques tel que des particules quasi-
ponctuelles.

Dans ses études sur le sujet, Maurice met 'accent sur le fait que si les fibrilles
agissaient comme des diffuseurs indépendants, méme les cornées saines seraient
opaques [83]. C’est donc I'arrangement régulier des fibrilles constaté dans les cornées
saines qui permet d’obtenir un indice de réfraction effectif globale suffisamment
homogene pour assurer la transparence de la cornée. Les perturbations de la structure
de la cornée provoquées par un cedeme ou d’autres pathologies entrainent une
augmentation de la diffusion et donc une baisse de la transparence. D’un point de vue
théorique, la figure de diffusion angulaire vers l'avant est proportionnelle a la
transformée de Fourier de la fonction d’autocorrélation de la distribution des fibrilles
[5]. Une étude réalisée sur des images d’ultrastructure a permis de mettre en évidence
ces variations dans l'ordre des fibrilles a petite, moyenne et grande échelle pour une
cornée saine et une cornée cedémateuse. Cette étude est présentée sur la figure 12. Elle
met en évidence la structure hexagonale dela distribution des fibrilles de collagene a
petite échelle. A moyenne et grand échelle, les trois axes distincts le long desquels la
structure est périodique disparaissent au profit d'un spectre annulaire dont le rayon
correspond a l'inverse de I'espacement inter-fibrillaire qui reste cependant constant et
peu distribué autour de sa moyenne dans les cornées saines. La perte de I'organisation
dans les cornées cedémateuses se manifeste par un spectre large, distribué autour des
basses fréquences et ne montrant pas de fréquences spatiale privilégiée. L'influence de
I'ordre dans la conservation de la transparence cornéenne est intimement lié aux

phénomenes de diffusion décrits dans les paragraphes suivants.
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Figure 12 : Démonstration mathématique par analyse de Fourier de 'ordre a petite, moyenne et grande
échelle pour une cornée saine (en haut) et une cornée cedémateuse (en bas), pour des zones de a) 300 nm

b)600 nm et c) 400 nm de coté.

Une seconde origine de la diffusion provient des structures dont les dimensions
sont comparables a la longueur d’onde. Le modele de diffusion qui décrit ce processus
est appelé diffusion de Mie. Cette théorie strictement dite a été développée pour des
éléments parfaitement sphériques mais cela reste néanmoins une bonne approximation

pour des considérations qualitatives. Les composants de la cornée qui correspondent a
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cet ordre de grandeur sont en premier lieu les kératocytes. Ces cellules peuvent étre
responsables de la faible diffusion résiduelle qui demeure dans les cornées saines. Leur
contribution augmente avec leur transformation en myofibroblastes couramment
rencontrés dans les cornées cedémateuse [97]. Dans les cornées les plus cedémateuses,
on peut retrouver des « lacs » de liquide interstitiel dont les dimensions sont également
comparables a la longueur d’onde [79]. IIs se forment entre les lamelles de collagéene, et
engendrent des variations d’indice de réfraction. Contrairement a la diffusion Rayleigh,
la diffusion Mie n’est pas a priori fortement dépendante en longueur d’onde. Cependant,
cumulée avec la diffusion Rayleigh, elles provoquent une diminution de la dépendance
en longueur d’onde globale des que la cornée est fortement cedémateuse. On constate
alors une évolution en A2 [98].

L’ensemble de ces considérations peuvent étre modélisées en exprimant la

puissance diffusée en fonction du vecteur de diffusion correspondant a la différence

entre le vecteur d’onde de 'onde diffusée k et le vecteur d’onde de 'onde incidente k_o):

Vi
ky

v

\\\\\\

x
ol
v

imsmssccccsdennnnanenns

A
N
Tttt N
o
\ 4

Figure 13 : Orientation des vecteurs d’onde incident et de diffusion et du vecteur de diffusion dans I'espace
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ou / est la longueur des fibrilles, E, est 'amplitude du champ électrique de 'onde
incidente, |p(1?)|2 est le module carré de la transformée de Fourier de la fonction de
distribution des fibrilles qui est égale a la transformée de Fourier de la fonction
d’autocorrélation, n est l'impédance caractéristique du milieu et oggyieignest
proportionnel a 173,

Le fait que la fonction d’autocorrélation apparaisse dans I'’équation 2-3 illustre
clairement la relation qui lie I'ordre relatif de la disposition des fibrilles et le phénomeéne
de diffusion.

En résumé, on peut retenir deux caractéristiques essentielles pour expliquer la

transparence de la cornée :

* La cornée doit étre mince (~ 550 um) et présenter des fibrilles de
collagene de diametre homogene (~ 30nm), disposées régulierement, avec
une distance inter-fibrillaire moyenne de 60nm. Le maintient de cette
valeur dépend de la qualité de la substance fondamentale et de I'état
d’hydratation du stroma lié a I'action de 'endothélium.

* La structure réguliere de I'arrangement des fibrilles de collagene dans la
cornée réduit considérablement leur section efficace de diffusion de la

lumiére.

2.2.2.2.Résultats expérimentaux

D’un point de vue applicatif, c'est-a-dire dans le cadre du développement d’outil
de chirurgie de la cornée par laser, il est important de considérer non seulement la
diffusion, mais également I'absorption du tissu cornéen. Afin de pénétrer en profondeur
dans la cornée, il est impératif que celle-ci soit suffisamment transparente, sans quoi
I'énergie injectée devra étre notablement augmentée, ce qui augmente les risques de
lésions. Jusqu'a présent, les mesures de spectres de transmission reposaient sur le
travail de Boettner et Wolter, dont les résultats, datant de 1960, sont présentés sur la
figure 14 [99,100]. Elles pouvaient également étre interpolées a partir des coefficients
d’absorption des différents composants de la cornée, comme présenté sur la figure 15
[9]. Pour disposer d’'une précision suffisante, nous avons affiné les résultats de Boettner
et Wolter dont la résolution n’était que de 50 nm dans l'infrarouge. Il a également fallu

les compléter par une étude de transmission (résolue en transmission directe et totale)
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en fonction du degré d’opacité de la cornée. Dans ce contexte, un montage expérimental
a été mis en place afin de mesurer les spectres de la cornée entre 400 nm et 1700 nm,

avec des résolutions de 1 a 5 nm (figure 16).
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Figure 14 : Spectre de transmission totale d’'une cornée saine, tracés a partir des données de Boettner et
Wolter (trait d’'union), et de nos mesures sur cornée saine (pointillé) et dans le mélange eau/collagene (trait

plein) [99,100].
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Figure 15 : Coefficient d’absorption des principaux tissus humains[9]
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L’association des mesures de transmission (directe et totale) est nécessaire pour
quantifier la part de diffusion et d’absorption provoquées par la traversée de la cornée.
Les schémas des dispositifs utilisés sont présentés sur la figure 16.

Un premier dispositif (figure 16a) permet de mesurer la transmission « directe » (7p) ou,
plus exactement, la part de lumiere qui ne subit qu'une faible déviation par rapport a la
direction de 'axe optique du fait des petites variations d’indices de réfraction dans la
cornée. La lumiére est ensuite collectée par une lentille placée a une certaine distance
apres la cornée pour étre coupléel? dans une fibre d’environ 100 a 200 pm de coeur et
reliée a deux spectrometres (visible et infrarouge). La combinaison des deux permet de
couvrir une plage de longueurs d’onde allant de 400 nm a 1700 nm, avec une
superposition entre 1000 nm et 1100 nm. La configuration du montage est donc proche
d’un systeme confocal puisque I'angle solide de couplage est tres étroit (QQ[B1110-8 sr).
Nous considérons par définition que seuls les photons dont le vecteur d’'onde demeure a
I'intérieur de cet angle solide ne subissent pas de phénomeénes de diffusion. Le dispositif
dédié a la mesure de transmission totale Tt est constitué d'un faisceau collimaté de
lumiere blanche qui, aprés avoir traversé la cornée, est détecté grace a 'utilisation d’'une
sphere intégrante placée immédiatement apres le tissu et reliée aux spectrometres
(figure 16b). Cette mesure donne la quantité totale de lumiere traversant la cornée et
permet de quantifier la proportion absorbée dans la cornée moins environ 4 % de
réflexion et une faible partie rétrodiffusée. Pour effectuer ces deux mesures, la cornée
est placée dans un porte-échantillon constitué de deux lentilles placées en contact de la
cornée et épousant respectivement la courbure antérieure et postérieure de celle-ci. Afin
d’éliminer au mieux la réfraction naturelle de la cornée, les surfaces au contact de l'air

sont planes et I'indice de réfraction de ces lentilles est comparable a celui de la cornée.

12 focalisée puis injectée dans une fibre
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Figure 16 : Dispositifs expérimentaux de mesure des spectres de transmission directe (a) et totale (b).

Les transmissions totale T et directe Tp peuvent étre exprimées comme :

-L
Tr=2=¢ /6a, 2-4
Io
-L -L -L
TD=II—D=e loaxe /85s=¢ /or, 2-5
0

Les notations utilisées correspondent a l'intensité incidente sur I'échantillon Iy, a
I'intensité totale transmise Ir et a l'intensité directe transmise Ip, n étant la densité
volumique de diffuseurs, a le coefficient d’absorption, L I'épaisseur de I’échantillon et &
la profondeur de pénétration effective a 1/e accompagnée d’'un indice T, A ou S faisant
référence a la profondeur de pénétration totale, d’absorption et de diffusion
respectivement.

En divisant 'équation 2-4 par I'équation 2-3, on obtient la contribution du

spectre non diffusé et donc la contribution du spectre diffusé par I’échantillon (%):
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Grace au protocole de déturgescence mis en place, nous avons pu mesurer les
transmissions directe et totale des cornées saines ou présentant différents degrés
d’opacité. Les spectres de transmission totale et directe et le spectre de diffusion d'une

cornée cedémateuse sont présentés sur la figure 17.
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Figure 17 : Spectres de transmission totale Tr (trait plein noir) et directe Tp (pointillé rouge) et de diffusion

(trait d’'union bleu) d’'une cornée cedémateuse.

Bien que les valeurs absolues de transmission varient suivant I’état pathologique
des cornées, la tendance reste systématiquement identique. Les mesures montrent une
zone de forte transmission dans le visible et le proche infrarouge, soit entre 400 nm et
1,3 um, suivi d’'un pic d’absorption centré a 1,45 um et s’étendant entre 1,35 pm et 1,55
um, puis, de nouveau, une région de relative transparence entre 1,6 et 1,8 um avec un
peu plus de 50% de lumiére transmise.

Afin de vérifier la contribution éventuelle de la diffusion de surface d'une cornée,
une étude en transmission a également été réalisée sur un modele de I'épaisseur d’'une
cornée, composé d’eau et de collagene de type I en solution acide liquide en proportion

identique a celle rencontrée dans les cornées. Les résultats de cette étude montrent que
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dans la limite de résolution de notre mesure, le spectre de transmission du modele est
identique a celui de I'eau pure avec une transmission de quasi 100 % dans la zone 400
nm - 1,3 pm. Le tissu cornéen présente lui une baisse progressive de transmission
lorsque la longueur d’onde diminue qui est due au fait que les longueurs d’ondes les plus
courtes sont plus largement soumises a un processus de diffusion, conformément aux
considérations théoriques décrites plus haut. Les longueurs d’onde courtes interagissent
d’abord avec I'élargissement du pic de Fourier aux fréquences spatiales de I'ordre de la
demi-distance inter-fibrillaire moyenne, ou s’en rapprochant. Au-dela, la transmission a
travers la cornée n’atteint pas 100 % car une partie est rétrodiffusée et ne peut étre
mesurée par la sphere intégrante utilisée.

Sur I'ensemble des spectres présentés sur la figure 17, trois longueurs d’onde
présentent un intérét tout particulier pour la chirurgie de la cornée. En effet, 800 nm et
1050 nm correspondent aux longueurs d’ondes des lasers utilisés expérimentalement et
cliniquement, tandis que 1650 nm correspond au maximum local de transmission dans
I'infrarouge moyen. Bien que la transmission totale soit supérieure a 800 nm et 1030
nm, la proportion de diffusion est largement moindre & 1650 nm. A cette longueur
d’'onde, 88 % de I'énergie peut étre transmise directement. La synthese des
contributions de transmission totale, directe et de diffusion a chacune de ces longueurs
d’onde présentées dans le tableau 5 montre trés clairement I'intérét d’utiliser des lasers

émettant a 1650 nm dans le but d’optimiser la chirurgie de greffe de cornée par laser.

800 nm 1050 nm 1650 nm
Transmission totale 99% 949% 50%
Tran.smlsswn 47% 56% 45%,
directe
Diffusion 53% 40% 12%

Tableau 5 : Comparaison de la transmission totale et directe et de la diffusion a 800 nm, 1050 nm et 1650 nm

A partir des équations 2-4, 2-5 et 2-6, on peut reformuler ces spectres
sous forme de profondeur de pénétration 0 de la lumiere transmise ou sous forme de
section efficace de diffusion par fibrille, ce qui est plus pertinent pour déterminer la
longueur d’onde optimale en chirurgie de la cornée pathologique.

La figure 18 représente les composantes de profondeur de pénétration totale, de

diffusion et d’absorption pour une cornée moyennement cedémateuse d’épaisseur 750
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um. La figure 19 représente la section efficace de diffusion en fonction de la longueur

d’onde et de I’épaisseur des cornées.
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Figure 18 : Profondeur de pénétration dans une cornée (trait d’'union bleu) en fonction de ses composantes

d’absorption (trait plein noir) et de diffusion (pointillé rouge)

On peut ainsi observer que la profondeur de pénétration augmente de fagon
quasi-monotone avec la longueur d’onde. Elle est limitée par la diffusion sur tout le
spectre de transparence de la cornée et par l'absorption a partir de 1300 nm
(considérant I'épaisseur des cornées). Or, puisque 'absorption correspond a une baisse
linéaire de I'énergie contrairement a la diffusion qui provoque un élargissement de la
fonction d’appareil du laser, elle peut étre compensée par une augmentation adaptée et
définie de I'’énergie. On remarque également que la section efficace de diffusion est
environ un facteur 3 plus faible a 1650 nm qu’a 1050 nm. Cela démontre la pertinence

d’une chirurgie assistée d’'un laser centré a 1650 nm.
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Figure 19 : Section efficace de diffusion en fonction de I'épaisseur des cornées a différentes longueurs

d’ondes : 500 nm, 800 nm, 1050 nm et 1650 nm.

La figure 19 montre également que lorsque la cornée devient fortement
cedémateuse, la section efficace de diffusion par fibrille devient supérieure a celle d'une
fibrille indépendante, ce qui prouve qu'un processus de diffusion supplémentaire
s’ajoute a la diffusion Rayleigh collective. On peut attribuer ceci a la diffusion Mie qui
devient de plus en plus importante avec 'apparition de «lacs » ou autres défauts de
dimensions comparables ou supérieurs a la longueur d’onde. De méme, la section
efficace de diffusion augmente en deca de I'épaisseur physiologique, car le collagene subi

également une désorganisation.

En résumé, on peut extraire de ces résultats un certains nombre de conclusions
concernant le comportement d’un faisceau laser dans le cadre d’'une application sur la

greffe de cornée :

* la diffusion évolue globalement en A3 pour une cornée « normalement »
cedémateuse, et selon Mc Cally et al. en A2 lorsque celle-ci est tres

cedémateuse [101]. Lorsque la cornée est trés cedémateuse, la section efficace
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de diffusion moyenne dans la cornée devient supérieure a celle d’une fibrille
indépendante.

* la profondeur de pénétration est maximale a 1650 nm et est alors
essentiellement limitée par I'absorption. Elle atteint environ 2 mm soit 4 fois
plus qu’une cornée saine et au moins 2 fois plus qu’une cornée tres
cedémateuse.

e la section efficace de diffusion est environ 3 fois plus importante a la

longueur d’onde des lasers cliniques (autour de 1 um) qu’a 1650 nm.

Etant donné que la profondeur de pénétration 1/e est limitée par I'absorption et est
de l'ordre de 2 mm a 1,65 um et que la contrainte de diffusion peut étre négligée en
premiere approximation, on peut s’attendre a une augmentation d’environ un facteur 3 de
la profondeur de pénétration du laser pour une énergie identique lors des expériences de
chirurgie sur cornées si l'on passe d’un laser dont la longueur d’onde d’émission est centrée

autour de 1 um a un laser centré a 1,65 um.
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Chapitre 3  LES LASERS A IMPULSIONS
ULTRA-BREVES A USAGE CHIRURGICAL ET

LEUR INTERACTION AVEC LE TISSU

Ce troisieme chapitre présentera les bases de la physique régissant les principes des
lasers a impulsions ultra-breves. Une présentation des caractéristiques des lasers
femtoseconde en usage en chirurgie de la cornée permet ensuite de faire un tour d’horizon
de ce qui existe et des évolutions récentes. Dans cette these, le laser est avant tout un outil
pour optimiser la chirurgie de la cornée, nous verrons donc ensuite quelle est la physique

de l'interaction laser tissu et comment le laser femtoseconde permet une telle intervention.

3.1. Les lasers ultracourts

3.1.1. Les impulsions laser ultra-breves :

considérations mathématiques

On considére 'amplitude du champ électrique Ep d’'une onde électromagnétique

&, se propageant dans le temps, oscillant a la fréquence wo correspondant a sa longueur

tZ
d’onde centrale et dont I'enveloppe est considérée gaussienne tel que A(t) = Eye 2.

t* i
E(t) = Eje zie ot (3-1)

ou t est le temps et t la durée de I'impulsion.

On en déduit I'équation de I'intensité

tZ

1 _2L
10 =5~ |E@®)|? = Iye %27, (3-2)
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N Vi 2 . E§ e s A
ou 7y = ’?: 377Q est lI'impédance du vide et [, = Zn—° est l'intensité créte. Le
0 0
parametre T est lié a la largeur a mi-hauteur temporelle At: et spectrale Aw: de
2 2

I'impulsion par les relations suivantes :

At1 = 27./In 2,
2

Nirvi (3-3)

Aw1 =2

2

Si désormais on passe par transformée de Fourier de I'espace des temps vers

I'espace des fréquences tel que par convention :

E(w) = FIED] = [T &()ei“tdt, (3-4)
E(w) = FUE(w)] = —f+°° E(w)e “tdw, (3-5)

on peut alors utiliser le théoreme de convolution pour exprimer E(t) tel que
g(w) = — [e 21] ® T[e—lmot]

t2
E(w) = f—itVZne“F R 2nd(w — wy),

_(w- “’0)2 T2

E(w) = EgtV2me 2 . (3-6)

La transformée de Fourier d’'une impulsion gaussienne dans le temps est donc
une gaussienne dans l'espace des fréquences. L'intensité spectrale est donnée par

I’équation suivante :
I(w) = nilé:(ou)l2 = 22 je~ (@ @)’ (3-7)
0

De fagon générale, quelque soit la forme et le spectre de I'impulsion, le produit de
la largeur temporelle par la largeur spectrale doit satisfaire au principe d’incertitude

d’'Heisenberg tel que
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AtAw =

N | =

(3-8)

Par conséquent, si une impulsion gaussienne vérifie I'égalité dans I’équation ci-
dessus, on dit qu’elle est limitée par transformée de Fourier. On est alors au minimum de
durée temporelle possible pour une impulsion de largeur spectrale donnée. Ainsi, dans
le visible et le proche-infrarouge, pour avoir une impulsion subpicoseconde, il est
nécessaire d’avoir un spectre large d’au moins quelques nanometres. Or, I'indice optique
d’'un milieu étant dépendant de la longueur d’onde, la largeur spectrale des impulsions
implique de prendre en compte la dispersion de vitesse de groupe lors de leur
propagation, ainsi :

do(w)

T(w) = o (3-9)

ou ®(w) est la phase spectrale de I'impulsion définie comme étant la phase du champ

électrique dans le domaine spectrale et s’exprime comme suit par un développement de

Taylor :
_ ae _ 1(a’e - 2
P (w) = &g + (dw)wzwo (0 —wo) + 2 (d(uz)wzwo (@ = o)
1/d3® 3 )
+ e (@5) oy @00 o
— D (e — 1@ (w—-—w0)2+1d® (w— )3 + - ]
P(w) =P+ PV (w— wy) +2<I> (w — wyp) +6<I> (0 —wp)> + -+, (3-11)

ou M correspond a un retard constant dans la propagation de I'impulsion
(indépendant de la fréquence), il ne modifie donc pas les propriétés de I'impulsion. ®(2)
est connu sous le nom de dispersion de vitesse de groupe, et engendre un retard linéaire
avec la fréquence.

On peut alors en déduire que

T(@) = @D + @@ (@ — wy) + 58P (@ — wg)? + - . (312
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3.1.2. Les lasers femtosecondes : état de I'art

Deux technologies laser femtoseconde sont actuellement couramment utilisées
en ophtalmologie clinique ou pour la recherche dans ce domaine. Une technologie basée
sur des verres dopées au néodyme ou a l'ytterbium permet de générer des impulsions
de quelques centaines de femtoseconde centrées en longueur d’'onde autour de 1pm.
Une autre technologie basée sur des cristaux de saphir dopés au titane donne acces a des
impulsions de quelques femtosecondes centrées autour d'une longueur d’onde de 800
nm. Dans les deux cas, la longueur d’onde d’émission et la durée des impulsions en font
des sources adaptées a la découpe du tissu cornéen. Cependant, la premiére présente
I'avantage d’utiliser des diodes lasers comme sources de pompe, ce qui la rend plus
simple a utiliser et plus fiable. De plus, ce type de sources donne lieu a un
encombrement réduit. C'est donc cette technologie qui est aujourd’hui largement
utilisée pour des applications industrielles et cliniques. C'est pourquoi je détaillerai ici
principalement 1'état de l'art et les dernieres avancées en matiere de lasers
femtoseconde pompés diode et émettant vers 1 pm. Durant mon doctorat, j'ai travaillé
sur une source utilisant un cristal dopé a I'ytterbium ainsi que sur une source ti:saphir.
Le principe reste généralement le méme si ce n’est que dans le cas des lasers ti:saphir,
les diodes de pompe sont remplacées par des lasers argon pour l'oscillateur et par des
lasers a néodyme doublés en fréquence pour 'amplification des cristaux de ti:saphir.

Les lasers a cristaux et les lasers fibrés dopés néodyme ou ytterbium ont de plus
I'avantage d’émettre dans la plage spectrale de plus forte transparence de la cornée
(centrée a 1 um).

D’autre part, nous verrons en détail dans la section 3.2 que l'effet de découpe
dans le tissus cornéen se fait au seuil de rupture et nécessite donc un minimum de
densité d’énergie, d’ou la nécessité d’avoir des impulsions ultracourtes de quelques pJ ou
fortement focalisées. Le patient n’étant pas endormi pour ces interventions, il est
également important de proposer une procédure rapide ce qui ne peut se faire qu’a des
cadences minimales de quelques 10 kHz.

Un oscillateur standard ne délivre que quelques n] (entre 5 nJ et 20 nJ) et a des
taux de répétition entre 40 et 80 MHz. Trois architectures sont donc essentiellement

adaptées, I'amplification d'impulsions par dérive de fréquence (CPA pour Chirped Pulse

72



Amplification) incluant un amplificateur appelé régénératif, les oscillateurs a cavité

étendue et les CPA utilisant des fibres amplificatrices [102].

3.1.2.1. L’amplification d’'impulsion par dérive de

fréequence (CPA)

La technique CPA [102] permet d’amplifier les impulsions émises depuis un
simple oscillateur dans un second cristal amplificateur, comme suggéré dans la figure
20. Afin d’obtenir des impulsions subpicoseconde en sortie d’oscillateur, celui-ci est basé
sur la technologie de verouillage de modes passif. Le principe de blocage de mode
consiste a obtenir une phase fixe entre les différents modes oscillants dans la cavité
laser. Ces modes peuvent alors interférer pour générer des impulsions ultracourtes en
sortie de l'oscillateur. La technique des absorbants saturables semi-conducteurs est
ainsi couramment utilisée pour sa compacité, sa simplicité et sa robustesse. Elle permet

de démarrer et de maintenir le régime de blocage de modes [103].
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Figure 20 Schéma d’une amplification par dérive de fréquence d’un laser femtoseconde pompé par diode [5]

L’oscillateur est dit en régime soliton : il contient des composants tels que des
miroirs a dispersion négative pour surcompenser la dispersion naturelle et les effets non
linéaires générés dans le cristal. Le taux de répétition est lié a la durée nécessaire aux
impulsions pour parcourir la globalité de la cavité oscillante.

Pour atteindre des énergies de I'ordre du pJ, les impulsions en sortie d’oscillateur

doivent étre amplifiées. Elles sont donc le plus souvent injectées dans une seconde
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cavité oscillante appelée amplificateur régénératif pompée également par une ou
plusieurs diodes. Un polariseur suivi d’'une cellule de Pockels permettent de maintenir
les impulsions dans cette cavité jusqu’a I'obtention de I'énergie désirée. L'impulsion est
alors « libérée » des activation de la cellule de Pockels.

Afin de maximiser I'amplification tout en évitant la distorsion des I'impulsions
par des effets non linéaires dans la cellule de Pockels ou dans le cristal ou pour éviter de
les endommager dans le cas d’'une puissance créte trop élevée, les impulsions sont
préalablement allongées temporellement grace a un systeme par réseaux de diffraction
appelé étireur. Elles sont ensuite raccourcies en sortie d’amplificateur régénératif dans
un systéme optique équivalent, parfois identique, de réseaux de diffraction appelé
compresseur. Les impulsions reprennent des durées subpicoseconde.

Il est important de noter que les diodes de pompes émettent le plus souvent en
continu, le taux de répétition du laser en sortie est donc directement di a la dynamique
de la cellule de Pockels. La puissance de pompe détermine la puissance moyenne tandis
que ce sont les variations dans le signal de contrdle de la cellule de Pockels qui vont
permettre de modifier la cadence du laser entre 1 kHz et 300 kHz typiquement. Les taux
de répétition plus élevés sont essentiellement limités par la dynamique de la cellule de
Pockels qui dépend de la performance des alimentations haute tension (4-5 kV). Ces
alimentations délivrent dans un premier temps un courant d’'intensité créte tres élevée
suivi tres rapidement par une extinction (~10 ns). Cependant, un développement et un
réglage appropriés des différents composants peuvent permettre d’atteindre des
cadences allant jusqu’a 1MHz.

La premiere démonstration de 'utilisation d’'un CPA pour un laser femtoseconde
pompé diode a été réalisée sur un laser néodyme:verre pompé a 808 nm [104]. L’énergie
des impulsions s’élevait alors a 40 pJ avec une durée de 450 fs mais la cadence était
limitée a 1 kHz ce qui correspond a une puissance moyenne de 40 mW. En effet, les
propriétés thermiques de ce cristal limitent la puissance moyenne maximale a quelques
centaines de milliwatts soit une cadence de quelques 10 kHz pour des impulsions de
I'ordre de 10 pJ.

Une solution plus efficace consiste a utiliser des materiaux dopés ytterbium
pompés par des diodes émettant a 980 nm [105]. Leurs meilleures propriétés
thermiques permettent d’obtenir plusieurs watts de puissance moyenne soit plusieurs

centaines de kHz pour une énergie par impulsion de 10 pJ.
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Cette technologie délivrant suffisamment d’énergie a un taux de répétition élevé
est majoritairement utilisée pour les applications cliniques en ophtalmologie. Cependant
elle nécessite la succession de deux cavités laser et de I'électronique haute tension, ce
qui augmente sa taille et surtout son colt. Une autre solution consiste en l'utilisation des

oscillateurs laser a cavité étendue.

3.1.2.2.Les oscillateurs a cavité étendue

Les lasers a cavité étendue délivrent des impulsions moins énergétiques a des
cadences de I'ordre du MHz et doivent par conséquent étre plus fortement focalisés sur
la cornée pour atteindre le seuil nécessaire a la découpe. Cela demande des efforts
nettement plus importants sur le systéme de délivrance du faisceau en termes d’optique
et de vitesse de balayage de la cornée. En contrepartie, le systéme laser est grandement
simplifié puisqu’il ne se compose que d’'une seule cavité laser et ne nécessite aucun
élément a haute tension.

Cette solution technologique a été développée car elle offre un excellent
compromis entre la cadence, la puissance moyenne et I'énergie des impulsions. Elle
reste compatible avec une application de découpe de tissu cornéen si on réduit la
cadence délivrée par un agrandissement de la cavité de l'oscillateur. En augmentant
celle-ci d’'un facteur entre 10 et 20 par exemple, on diminue d’autant le taux de
répétition, ce qui équivaut a environ une quinzaine de metres pour des cadences de
I'ordre de 10 MHz et des impulsions d’environ 100 a 200 n]. Evidemment, cela doit étre
accompagné d’'un ajustement soigné du parcours du faisceau tel que décrit dans la figure
21 afin de conserver un systeme compact. Cela peut se faire en utilisant une cavité
passive multipassage [107] et en prenant en compte I'augmentation des non-linéarités
dues a I'augmentation de I'énergie intracavité. Ces systemes délivrent des impulsions de

300 fs avec 200 a 500 nJ a une cadence de 10 MHz soit 2 a 5 W de puissance moyenne.
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Figure 21 : Schéma d’un oscillateur a cavité étendue

3.1.2.3.Les lasers fibrés

Une approche encore différente permettant d’avoir des taux de répétition élevés
tout en gardant une énergie par impulsions de quelques microjoules réside dans
l'utilisation de la technologie des lasers fibrés. En effet, les lasers femtoseconde fibrés
dopés par des terres-rares représentent une alternative prometteuse en comparaison
des lasers a état solide, en particulier pour leur efficacité, leur compacité potentielle et
leur taux de répétition élevé. Cependant, cette technologie rend plus difficile la
génération d’impulsions ultracourtes aux énergies nécessaire pour la chirurgie de la
cornée. La limitation principale vient des effets non-linéaires cumulés générés lors de
I'amplification des impulsions tout au long des quelques metres de longueur de fibre. Cet
effet est d’autant plus limitant que les fibres ont souvent un seuil de dommage plus
faible que les lasers a état solide décrits plus haut du fait de la petite surface
d’interaction. Une telle longueur de fibre est nécessaire a 'obtention de quelques pJ et
leur surface doit rester faible afin de conserver la qualité spatiale du faisceau.
Cependant, dans les années 1990, une évolution importante a permis d’outrepasser
cette limitation avec 'invention des fibres a double cceur large mode qui permettent de
guider I'impulsion amplifiée et la pompe dans une méme fibre mais dans deux cceurs
différents, autorisant la propagation d’impulsions hautement énergétique tout en

injectant une forte énergie de pompe [108].
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Figure 22 : Schéma d’une fibre a double coeur [109]

Les meilleures performances en termes d’efficacité, de puissance moyenne et
d’énergie des impulsions actuellement disponibles sont obtenues a partir de fibres
dopées ytterbium. Plusieurs centaines de Watt [110] et des énergies atteignant le
millijoule [111] ont été générés avec des lasers femtoseconde utilisant cette technologie
tout en conservant des taux de répétition entre 100 kHz et 100 MHz. Un schéma
représentatif de cette technologie est disponible sur la figure 23. Il s’agit d’'un systeme
CPA comportant un oscillateur tel que décrit en section 3.1.2.1, suivi par une cellule
acousto-optique permettant de réduire la cadence a quelques centaines de kHz
typiquement. Les impulsions sont ensuite étirées puis amplifiées dans une fibre double
coeur pompée par une diode laser [112,113] et recomprimées dans un compresseur

classique a réseaux.

(o \V(, ?\ \
g g b L _J :|
oscillateur étireur amplificateur compresseur

Figure 23 Systéme CPA utilisant une fibre double cceur pompé diode [Amplitude Systémes]
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3.2. L'interaction laser tissu

Comme nous l'avons vu, depuis I'invention des lasers ceux-ci ont été utilisés ne
serait-ce qu’en ophtalmologie pour une grande variété d’'interventions. La variation des
parametres tels que la longueur d’onde, la durée d’interaction, I'énergie des impulsions,
la puissance ou encore les conditions de focalisation sont autant d’application possibles
en chirurgie ou en imagerie.

Dans une premiere approximation, nous pouvons distinguer les régimes

d’interaction décrits dans le tableau 6 en fonction de la durée des impulsions [114,115].

Durée d’'interaction Processus d’interaction
Interaction photothermique et
> 100 ms
photobiostimulée
~105s-1s Interaction photothermique
~10°9s-10-7s Photoablation
~10125-10-8s Interaction photochimique
~1013s-10-10s Interaction par création de plasma
<1012s Photodisruption

Tableau 6 : Régimes typiques d’interactions laser-tissu en fonction de leur durée. L'interaction dépend

également de la longueur d’onde, de I'énergie, de 1a densité d’énergie ou encore de la cadence [114,115].

En fonction de la longueur d’onde le laser peut soit interagir directement avec les
liaisons moléculaires dans l'ultra-violet, engendrer essentiellement des effets
thermiques dans l'infrarouge moyen et lointain ou bien étre optimisé pour maximiser la
profondeur de pénétration dans le tissu dans le visible ou le proche infrarouge pour les
tissus oculaires [116,117,118].

Le choix judicieux de certains parametres notamment la longueur d’onde ou la
durée des impulsions permet de privilégier certains effets tout en minimisant les autres
afin d’optimiser le systeme pour une application médicale spécifique.

Notre recherche porte sur la greffe de cornée et plus généralement sur la découpe
précise dans le volume du tissu. Outre la nécessité d’utiliser des longueurs d’onde pas ou
peu absorbées par le tissu, on doit se placer dans le régime d’interaction appelé
« photodisruption » ou «claquage optique». Il concerne des durées d’impulsion

subpicosecondes (<10-12 s). A cette échelle de temps les puissances crétes sont
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considérables pour des énergies qui restent modestes. De plus, l'interaction
femtoseconde présente la particularité de ne pas engendrer de conduction de chaleur ou
de propagation d’ondes acoustiques, le claquage optique se produisant lorsque I'énergie
est encore confinée dans le volume focal. La modification du tissu reste donc

extrémement localisée avec une précision micrométrique.

3.2.1. La photodisruption ou claquage optique

Le processus d’interaction aux densités de puissance nécessaires pour le claquage
optique est régi par des phénomeénes hautement non-linéaires. Il fait intervenir la
création d’'un plasma de faible densité électronique au sein du tissu par ionisation non-
linéaire. Si la densité d’énergie déposée est suffisante, la modification du tissu sera
permanente et correspond a une dissection précise. Cet effet est obtenu grace a la
création d'une bulle de cavitation au seuil de claquage optique qui engendre une
disruption confinée a la zone de focalisation.

Le seuil de claquage optique dans un milieu transparent est atteint par la
combinaison de différents processus d’ionisation. Une premiere étape permet d’exciter
les électrons afin de créer les premiers électrons libres par photoionisation
multiphotonique et par effet tunnel. Dans le régime femtoseconde, des intensités d’au
moins 1012 3 1013 W.cm? sont nécessaires pour engendrer une photoionisation
suffisante [119,120,121,122,123,125]. Par analogie avec les matériaux diélectriques on
peut considérer que les électrons sont excités depuis la bande de valence vers la bande
de conduction. Ainsi, en premiére approximation on peut utiliser le modele de I'eau

liquide dont les caractéristiques sont souvent comparables a celles des milieux

biologiques. Le gap qui sépare alors ces deux bandes vaut A = 6,5 eV [124].

79



hw ‘[ o ettt

=
o

o

]

€8 Conduction Band

g< '

g6

m -t

DY fw Impact
O jw lonization

Bandgap A Multiphoton or
Tunnel lonization

Figure 24 : Schéma des différents processus intervenant dans les phénomeénes d’ionisation non-linéaire [5]

Les électrons excités vont alors entrer en collision avec les atomes et molécules
présents dans le milieu et vont pouvoir étre accélérés sous l'effet du champ électrique
du laser par absorption linéaire également appelé Bremsstrahlung inverse
[119,125,126,127,128]. Ils peuvent donc satisfaire aux conditions de conservations de
I'énergie et de la quantité de mouvement en augmentant leur énergie cinétique d’'un
facteur Ec=ho. Apres un certain nombre de photons absorbés, I'énergie cinétique de
I'électron excede 'énergie nécessaire au processus d’ionisation par collision, ce qui
permet la création de nouveaux électrons libres qui seront eux-mémes accélérés, pour
ensuite également entrer en collision avec les atomes et libérer de nouveaux électrons et
ainsi de suite. Ce processus est appelé ionisation par effet avalanche et génere un plasma
de faible densité électronique.

La proportion de l'influence de l'ionisation multiphotonique et de I'effet tunnel
pour démarrer ce processus est débattue dans la littérature, de méme que la définition
exacte correspondant a la densité critique d’électrons libres p nécessaire pour induire
un claquage optique dans la cornée. Vogel et al. proposent p = 1021 cm-3 [125].

Apres création du plasma, le volume focal se thermalisel3 dans une échelle de
temps de l'ordre de la picoseconde [125]. Cette durée est trop courte pour une
relaxation acoustique. Les contraintes thermo-élastiques sont confinées au point focal,
cela augmente la pression au-dela des forces de tension surfaciques [9]. Cela correspond
a une onde de choc dont les forces de tension sont suffisantes pour créer le phénomene

meécanique de disruption [9,129]. Dans un milieu aqueux tel que la cornée, il en résulte

13 atteint un équilibre thermique
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un « vide » appelé bulle de cavitation. Compte tenu de son origine thermoélastique, cette
bulle de cavitation peut étre induite a des densités d’énergies inférieures au seuil de
vaporisation [125]. A titre de comparaison, les impulsions plus longues de l'ordre de la
nanoseconde requierent des densités d’énergies bien plus élevées pour induire un
claquage optique et par conséquent génerent des gradients de pression et une onde de
choc extrémes, ce qui entraine la création d’'une bulle de cavitation bien plus étendue et
résulte en une précision et une netteté des incisions considérablement amoindries
[130,131,132].

Le processus d’interaction des impulsions ultra-courtes avec le tissu est
indépendant d’'une impulsion a 'autre, on peut donc juxtaposer les impulsions I'une par
rapport a l'autre. Ainsi, des cadences de 1 kHz a environ 1 MHz peuvent étre utilisées
pour les applications de recherche ou médicales afin d’optimiser les durées
d’intervention. Au-dela de ces cadences, le régime est différent puisque I'énergie d'une
impulsion individuelle ne suffit pas a obtenir le claquage optique. La dissection reste
cependant possible par l'accumulation d’énergie d'un train d’impulsion libérant

progressivement les électrons jusqu’a décomposition chimique [125].

3.2.1.1.Ionisation non-linéaire

L’ionisation non-linéaire est généralement décrite par la dépendance temporelle

de la densité d’électrons libres p(t) [5,119,125] :

dp(t
LD = Wpi(D) + Nawp! + NaigsP + Mrech® +

p_
)

3-13
Teap (3-13)

ou Wps est le taux de photoionisation non-linéaire et napl est le taux d’ionisation par
effet avalanche qui est proportionnel a la densité d’électrons libres p et a l'intensité
incidente du laser I. Les trois derniers termes de I’équation n’ont qu'une faible influence
dans le cas d'impulsions femtoseconde : nairp est le taux de diffusion des électrons libres
en dehors du volume focal, diffusion qui ne se produit généralement que pour des temps
d’interaction de I'ordre de la nanoseconde et au-dela. Il en va de méme pour le taux de
recombinaison Nrecp?. Le dernier terme p/Tcap représente la proportion d’électrons libres
piégés dans les interbandes d’énergie, un phénomene qui intervient dans certains

matériaux en régime ultracourt mais peut-étre négligé dans notre contexte [133].
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La photoionisation non-linéaire est décrite par la théorie de Keldysh [134], en
dérivant l'expression d’ionisation non-linéaire d’atomes et de diélectriques a des
intensités laser élevées. Cette théorie est valable lorsque I'énergie des photons dans le
champ du laser incident est tres inférieure au potentiel d’ionisation du milieu (ho <<A).

Comme nous 'avons dit plus haut, la photoionisation non-linéaire peut se diviser
en deux contributions: l'ionisation directe par absorption multiphotonique et
'ionisation par effet tunnel suivie par 'ionisation par effet avalanche. L’'un ou 'autre de
ces régimes peut étre dominant suivant l'intensité, la longueur d’onde et le potentiel
d’ionisation. Le parametre y introduit par Keldysh permet de déterminer I'effet

prédominant [134].

w w [mrAcggn
y=E\/M=: — (3-14)

Y est exprimé en fonction de la charge élémentaire des électrons e, du champ
électrique E et de la masse réduite des électrons m’. L'intensité est liée au champ
électrique comme I = 1/2ceon|E|%. Les constantes sont définies tel que ¢ correspond a la
vitesse de la lumiere dans le vide, go a la permittivité du vide et n a I'indice de réfraction
du milieu. La figure 25 montre I’évolution du taux de photoionisation non-linéaire Wp;
en fonction de l'intensité ainsi que I'évolution du seul taux d’ionisation par absorption

multiphotonique.
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Figure 25 Taux d’ionisation non-linéaire totale Wp; (trait plein) et réduit a l1a seule absorption
multiphotonique (trait pointillé) en fonction de I'intensité et du parametre de Keldysh pour A = 780 nm et

A = 6,56eV [134].

Pour y >> 1, c’est a dire pour de faibles intensités, I'ionisation par absorption
multiphotonique est prédominante. Nous avons Wp; o IX, ou K=5 est I'ordre d’ionisation
non-linéaire qui correspond au plus petit nombre entier de photons nécessaire pour
dépasser le potentiel d’ionisation (Kh®m > A et A=800 nm). Pour y << 1, l'ionisation par
effet tunnel est prédominante. Son taux est alors directement proportionnel a la force du
champ électrique (WP, x E « \/7) De plus, l'effet tunnel est plus efficace pour des
longueurs d’onde élevées car |'énergie par photon est plus faible, I'absorption
multiphotonique nécessite donc de plus en plus de photons lorsqu’on se décale vers
I'infrarouge. La théorie d’ionisation de Keldysh est également valable pour un parametre
de Keldysh proche de I'unité. Le processus d’ionisation est alors dii a une combinaison
d’absorption multiphotonique et d’effet tunnel. Pour un parametre de Keldysh y = 1
I'intensité correspondante est Iy-1 = 1,9.1013 W.cm-2. L’intensité seuil pour le claquage
optique dans le cas d’'impulsions ultracourtes est du méme ordre de grandeur.

L’ionisation par effet avalanche peut étre décrite par le modele de Drude

[119,126,127,128] comme :

g

Nav =
gcrit’
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a:(ﬁ)( e ) ™ (3-15)
¢/ \gon*m* 1+w2‘r,2, !

ou o est la section efficace dans le processus de Bremsstrahlung inverse [119] et m" est
la masse effective des quasi électrons libres. o est déterminé a partir du temps
caractéristique T de collisions dans le plasma entre les électrons libres et les particules
lourdes. Puisque les photons peuvent étre absorbés directement uniquement lors des
collisions car les lois de conservation de I'énergie et de la quantité de mouvement
doivent étre vérifiées simultanément, T, est directement relié a la vitesse d’ionisation
par avalanche. Bloemberger a ainsi déterminé une valeur de tp = 1 fs [127].

Le modele de Drude prend en compte une contribution constante de I'énergie des
électrons dans la bande de conduction. Le taux d’ionisation par avalanche est par
conséquent proportionnel a la densité totale d’électrons libres p. Pour des impulsions
ultracourtes, on surestime alors sans doute la contribution réelle de l'ionisation par
avalanche puisque seule une petite fraction d’électrons libres atteint une énergie
cinétique excédant &t afin de pouvoir libérer d’autres électrons par collision. Plusieurs
approches itératives prenant en compte la dynamique énergétique dans la bande de

conduction [135,136,137,138] ont récemment permis de développer un modele plus

complet proposé par Rethfeld [139,140].

3.2.1.2.Propagation non-linéaire des impulsions

Compte tenu des intensités nécessaires a l'obtention du claquage optique, un
grand nombre de phénomeénes non-linéaires telles que l'autofocalisation,
I'automodulation de phase, la génération de supercontinuum, de troisieme harmonique,
la défocalisation par le plasma, la filamentation ou encore la formation de strie peuvent
se produire indépendamment ou simultanément. Ces interactions sont résumées sur la

figure 26
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Figure 26 : Phénomeénes physiques intervenant lors de la focalisation d’'une impulsion ultra-courte dans le

tissu oculaire

La nature exacte de l'interaction non-linéaire dépend de nombreux parametres :
'intensité des impulsions, leur énergie, leur durée et les conditions de focalisation. Si les
impulsions ne sont pas focalisées en surface, le claquage optique s’accompagne
nécessairement d’effets secondaires collatéraux la plupart du temps indésirables. En
particulier, dans le cas des faibles ouvertures numériques, des effets de filamentation
[141,10] contribuent fortement a la modification du tissu en dehors de la zone de
focalisation entrainant une désorganisation du collagéne par effets thermiques ou méme
des effets de disruption en dehors du volume focal [143], ce qui limite fortement la
précision optimale théorique [104].

La filamentation (a distinguer de la formation de stries décrite dans le
paragraphe suivant) est généralement comprise comme la résultante d’'un équilibre
entre une premiere étape d’autofocalisation entrainant la création d'un plasma qui lui-
méme induit une défocalisation [141]. L’autofocalisation est due a I'effet Kerr: I'indice
de réfraction n d’'un milieu dépend au second ordre directement de I'intensité du champ
du laser, n = no + n2I(r,t) [144], ou no et nz sont respectivement les indices de réfraction
linéaire et non-linéaire du milieu. Ainsi, dans le cas d'un faisceau gaussien dont la
répartition de l'intensité est inhomogeéne, la contribution non-linéaire de l'indice de
réfraction devient non négligeable pour les hautes intensités alors proches de 'axe
optique. La partie centrale de I'impulsion est donc retardée par un indice de réfraction
plus élevé qu’aux « ailes », plus éloignées de I'axe optique. Le profil de phase est incurvé

transversalement ce qui est équivalent a une lentille de focalisation appelée lentille de
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Kerr. Le phénomene d’autofocalisation altére la propagation en profondeur des
impulsions ultracourtes, dés que la puissance créte excede la puissance critique
d’autofocalisation définie par [145,146] :

)'2
8mngn; !

P,i:=a

a est un parametre d’ordre 4 qui dépend de la géométrie du faisceau (a = 3,77
pour un faisceau gaussien). Avec la diminution du diametre du faisceau par
autofocalisation, la lentille de Kerr s’amplifie jusqu’a confiner suffisamment I'énergie
pour provoquer la création d’'un plasma par ionisation non-linéaire. L'impulsion est
alors absorbée et défocalisée. Suivant I'énergie et lorsque les conditions d’équilibre
entre autofocalisation et défocalisation par le plasma sont remplies, la propagation par
filamentation peut s’étendre sur des distances bien supérieures a la distance de
Rayleigh, avec dans son sillage une succession d’altérations du tissu due au plasma. Dans
I’air, sa portée peut atteindre plusieurs kilometres. Dans les solides ou liquides, les effets
de filamentation sont typiquement observés sur quelques dizaines de micrometres.
L’intensité correspondant a cet équilibre est d’environ 1013W.cm-2 dans 'eau [141]. La
position du « point focal non-linéaire » peut-étre fortement décalée par rapport a la
position géométrique de focalisation [142]. Les densités de plasmas sont de I'ordre de
1018 — 101° W.cm2 [141], ce qui est bien en dessous de la densité critique pour le
claquage optique. 11 a été démontré que pour de faibles ouvertures numériques le
phénomene de filamentation a plus de probabilité d’étre obtenu que le claquage optique
et plus on augmente l'ouverture numérique, plus le claquage optique devient le
phénomene dominant [147,148,149], jusqu’a devenir le seul phénoméne possible au-
dela d’'une ouverture numérique de 0,9 [125]. Dans des milieux denses, I'énergie requise
pour la filamentation peut étre relativement basse. Dans des conditions de laboratoire
typiques (A=780 nm, n;=2.10-20 m2.W) pour des milieux aqueux [120], la puissance
critique est Pcit = 3,4.106 W. Dans le cas d’'impulsions femtoseconde, les puissances
crétes peuvent atteindre un tel niveau avec des énergies bien inférieures a 1 pJ.

Le second effet non-linéaire important qui rivalise avec le claquage optique est la
formation de stries [5,123,142,143,150,151,66]. Cet effet est lié a la défocalisation par le
plasma généré lors du claquage optique. La densité de plasma augmente rapidement au

fur et a mesure de la propagation de I'impulsion. Par conséquent, la premiere partie de
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I'impulsion n’est que tres peu affectée par le plasma, tandis que la derniére partie subie
une forte absorption suivie d’'une forte défocalisation. Cette asymétrie temporelle et
spatiale est a l'origine d’une distribution allongée du plasma (en forme de stries)
entrainant une modification du collagene suivant la méme géométrie. La défocalisation
par le plasma engendre une distorsion du profil spatio-temporel de l'impulsion et
influence largement la densité, la taille et la forme lors du claquage optique. Il en résulte
un élargissement de la zone dont les propriétés peuvent étre modifiées par l'interaction
laser. Contrairement a la filamentation qui n’est constatée que pour de faibles
ouvertures numériques, la formation de stries persiste méme lorsque celle-ci augmente
fortement. Cependant, a partir d'une ouverture numérique de 0,9, le claquage optique
n’est quasiment plus accompagné d’autres effets non-linéaires.

La propagation non-linéaire dans le milieu peut également avoir des incidences
sur le spectre de l'impulsion. Celui-ci peut étre fortement élargi suite a un effet
d’automodulation de phase. En plus de la filamentation, on peut observer la génération
de supercontinuum et une séparation temporelle des impulsions due au fort
élargissement spectral. Pour des impulsions extrémement courtes, la dispersion dans le
milieu peut également avoir des conséquences critiques sur la propagation linéaire. La
distance zp sur laquelle une impulsion limitée par transformée de Fourier est élargie
d’un facteur v/2 dans un milieu dispersif est donnée par la relation zp= 72/4 In(2)k", ou

k” correspond a la dispersion de vitesse de groupe.

3.2.1.3. Application au tissu biologique

Un certain nombre de considérations doivent étre prises en compte pour
appliquer le phénomene de claquage optique au tissu cornéen. Afin de minimiser les
dommages collatéraux sur le tissu environnant générés par des actions mécaniques ou
thermiques, il est préférable de minimiser autant que possible I'énergie et la densité
d’énergie des impulsions. La durée des impulsions, la longueur d’onde et les conditions
de focalisation sont autant de parametres qui influencent la précision des incisions et
I'ampleur des effets secondaires.

L’'influence de la durée des impulsions sur le seuil de claquage optique a été
décrite par différents auteurs [136,153-160]. Bien que les arguments divergent, les

différentes études mettent toutes en évidence que la densité d’énergie nécessaire au
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claquage optique baisse avec la réduction des durées d’impulsion. Cette diminution est
faible entre 100 femtosecondes et 1 picoseconde. Par contre, au-dela de la picoseconde,
la pente croit nettement plus rapidement. Les conditions de claquage optique et
I'apparition d’effets secondaires sont tres sensibles aux parametres expérimentaux tels
que le contraste de l'impulsion. Une pré-impulsion méme faible peu fortement faire
varier les mesures d’énergie. De méme, les variations de tissus ou encore la qualité de
surface modifient les résultats. Ce dernier point est particuliéerement intéressant. Jusqu’a
présent nous considérions le seuil de claquage en surface car il est plus facile a constater
qu’'en volume. Dés que l'on souhaite travailler en volume, la génération de plasma
devient dépendante des conditions de propagation dans le milieu, ce qui augmente
considérablement les parametres et rend donc tres difficile une mesure absolue.

La dépendance de la longueur d’onde sur le seuil de claquage optique n’a a ce jour
pas été étudiée en grand détail que ce soit dans I'’eau ou dans des milieux biologiques. On
trouve cependant dans la littérature deux études dans lesquelles ce parametre a été
modifié : Vogel et al. ont mesuré le seuil de claquage optique en volume dans de I'eau a
1040 nm, 520 nm et 347 nm!4 [161] et Olivié et al. I'ont mesuré a la surface d’'une cornée
en faisant varier la longueur d’onde entre 800 nm et 1450 nm [162]. Aucun d’eux n’a
constaté de forte influence de la longueur d’onde sur le seuil. Par contre, une plage de
longueur d’onde plus vaste a été étudiée dans la silice. Ces expériences ont permis de
démontrer que le seuil de claquage augmente significativement lorsque 'on passe de
I'UV au proche infrarouge (=1 um). Au-dela, les variations deviennent faibles [163].

I faut toutefois préciser un point lorsque I'on souhaite étudier l'influence de la
longueur d’onde. En effet, il est nécessaire de prendre en compte les variations de tailles
de la tache focale et les différences de propriétés de propagation dans le milieu. La taille
de la tache focale et son volume varient respectivement avec le carré et le cube de la
longueur d’onde. Cette considération d’échelle a donc un impact sur l'énergie par
impulsion requise pour obtenir le claquage optique et sur I'étendue de la modification
du tissu (entre autre la dimension de l'incision). Le seuil de claquage optique en surface
devrait donc augmenter d'un facteur au moins quatre lorsque I'on double la longueur
d’onde d’émission du laser. Par contre on peut s’attendre a ce que les effets dus a la

propagation non-linéaire restent relativement semblable.

14 Respectivement la 2¢me et 3éme harmonique de 1040 nm
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Pour résumer ce chapitre on peut relever les points suivants :

* La chirurgie de greffe de cornée par laser nécessite des impulsions
subpicoseconde et des énergies de l'ordre du pj. Les longueurs d’onde
d’émission en usage sont centrées a 800 nm (laboratoire) ou a 1 um
(systémes cliniques) ;

e Le phénomene physique permettant la découpe est appelé claquage optique
ou disruption. Il se produit grdce a la création d’un plasma a des densités
d’énergies de l'ordre de 1 a 2 J/cm? pour des durées d'impulsions entre 100 fs
et1ps;

* (e processus est souvent accompagné d’effets secondaires indésirables : la
filamentation et la formation de stries notamment. Ces parametres peuvent
étre contrélés ou fortement atténués par le choix judicieux des conditions de
focalisation, des énergies, du contraste des impulsions...

e Le changement de longueur d’onde n’a pas a priori une influence importante

sur une diminution ou une accentuation de ces effets.
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Chapitre 4 DEVELOPPEMENT DE

SOURCES OPTIMISEES

Apres la démonstration de l'influence de la diffusion de la lumiere sur la chirurgie
laser du segment antérieur et la détermination de la longueur d’onde optimale pour la
pénétration du faisceau dans le volume du tissu qui devrait étre a priori proche de 1,65 um,
il reste a étudier directement l'interaction laser tissu en fonction de la longueur d’onde.
Pour rappel, pour couvrir 'ensemble des configurations expérimentales, les sources doivent
pouvoir fournir une énergie d’environ 5 uJ a des taux de répétition entre 1 kHz et quelques
centaine de kHz et a des durées comprises entre 100 fs et 1 ps. Compte tenu de ces
parameétres, une grande partie de mon travail de these a consisté a développer des sources
flexibles pour confirmer les conditions optimales de la chirurgie par laser femtoseconde de
la cornée pathologique. Le meilleur moyen pour étudier l'influence de la longueur d’onde
sur la qualité de la chirurgie laser réside en premier lieu dans l'obtention d’une source
accordable appelée source paramétrique. Je vous présente donc dans ce chapitre les deux
sources que j'ai développées. La premiére est basée sur la technologie éprouvée des
amplificateurs paramétriques optiques pompés par une source titane:saphir. Elle offre une
grande flexibilité notamment en termes d’accordabilité spectrale. La seconde bien
qu’encore relativement flexible intégre les contraintes de robustesse et de compacités
nécessaires a un dispositif utilisable dans des conditions cliniques et offre des performances
énergétiques deux ordres de grandeur au dessus de l'état de l'art pour une technologie
utilisant les propriétés de quasi accord de phase. Elle a la particularité d’étre pompée par
un laser émettant a 1 um, ce qui est une configuration encore peu explorée. Enfin, une
troisieme source développée par nos partenaires de l'Institut d’Optique Graduate School et
en particulier sujet du doctorat de Franck Morin[4], utilise la technologie erbium poussée a
I'extrémité de sa bande de gain afin d’obtenir un laser femtoseconde dont la longueur
d’onde d’émission est centrée proche de 1,6 um et atteint ainsi la fenétre de transparence
du tissu. Ainsi, aprés un rappel des concepts d’amplification paramétrique par accord de
phase biréfringent et quasi accord de phase, je vous présente les résultats de ces

développements qui nous ont permis d’étudier les applications chirurgicales de cette theése.
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Une démonstration plus compléte de la physique sous-jacente est également disponible

dans la these de doctorat de Nicolas Forget [164]

4.1. Principe de la conversion paramétrique

Les principes physiques permettant d’expliquer les phénomenes de conversion
paramétrique font appel a des notions complexes pour les non spécialistes de 'optique
non-linéaire. Le sujet de cette these étant pluridisciplinaire, je me limite ici au rappel des
parametres clefs qui caractérisent et différencient les choix technologiques que j’ai pus
faire lors du développement des sources laser accordables ayant permis de réaliser les
études chirurgicales sur la cornée. Le développement mathématique des équations
permettant d’arriver a ces résultats est toutefois disponible en annexe 1.

La notion de conversion et d’amplification paramétrique fait appel au principe
physique du mélange a trois ondes. Il consiste a focaliser un laser de pompe dans un
milieu non-linéaire et a le faire interagir avec deux autres ondes. Dans notre cas, I'onde
de pompe est obtenue soit a partir d’'un laser titane:saphir, soit d’'un laser dopé
ytterbium. Une deuxiéme onde appelée onde signal est générée puis amplifiée par effets
non-linéaires. Une troisieme onde nommeée onde complémentaire est automatiquement
créée en méme temps que 'onde signal et amplifiée afin de satisfaire aux principes de
conservation de I’énergie et de la quantité de mouvement.

En premiere approximation, on peut dire que pour pouvoir amplifier une onde
signal a partir d'une onde de pompe il faut que ces deux ondes se propagent dans une
méme direction, a une vitesse identique, dans un milieu catalyseur c'est-a-dire
permettant de transférer I'énergie de la pompe vers le signal. Les cristaux non-linéaires
utilisés a cette fin ont la particularité d’avoir un indice optique qui varie suivant I'axe
cristallin. On appelle cette propriété la biréfringence : selon la propagation de I'onde
lumineuse, le cristal a un indice ordinaire noté np et un indice extraordinaire noté ne.

Le fait d’orienter le champ électrique des ondes (la polarisation) suivant I'axe
ordinaire ou I'axe extraordinaire va permettre de varier leurs propriétés de propagation
et donc de réunir les conditions d’un transfert d’énergie de 'onde de pompe vers I'onde

signal.
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On peut caractériser la physique du mélange a trois ondes dans un cas général

par les parametres suivants :

* Les conditions initiales des trois ondes en amplitude et en phase ;
¢ Lalongueur caractéristique Ly ;

e Lalongueur de cohérence Ac.

La longueur caractéristique correspond a la longueur pour laquelle I'’échange
d’énergie est maximal. La longueur de cohérence est une mesure de la distance sur
laquelle les ondes restent en phase.

Les conditions initiales correspondent a une énergie de 'onde de pompe élevée, a
une énergie de l'onde signal trés faible ou inexistante et a une énergie de l'onde
complémentaire toujours nulle. Cette approximation est appelée approximation
paramétrique. Pour simplifier la présentation du phénomene, nous nous limitons dans
cette démonstration au cas des ondes planes (elles sont en réalité gaussiennes), quasi-
monochromatiques, progressives et d’enveloppe lentement variablel>. Nous supposons
que les ondes se propagent dans la direction de I'axe z.

A partir de ces hypotheses, I'information principale caractérisant une source

paramétrique se retrouve dans le calcul du gain G :

2
G=1+ %sinhz(yz), (4-1)

Y =+Iql”> — 18/ (4-2)

_ 1 / 1,(0)
q= Ly 4ndeff 2ggnsncnpcisic’ (4-3)

6 =— (4-4)

ou le terme q correspond au coefficient de couplage et est directement relié a 'efficacité
de conversion non-linéaire (susceptibilité non-linéaire X? cf. annexe 1). Le terme § est lié
au désaccord de phase, c'est-a-dire au résidu de la différence de la phase de I'onde de
pompe avec celle du signal et celle du complémentaire. Le terme € est une constante et

est appelée permittivité du vide. Enfin n, A et I sont respectivement I'indice de réfraction

15 La forme temporelle et spectrale de I'impulsion varie trés peu au cours de sa propagation
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linéaire, la longueur d’onde et l'intensité. Le sous-indice qui les accompagne fait
référence au signal (s), au complémentaire (c) ou a la pompe (p).

Deux conditions doivent étre vérifiées simultanément pour obtenir la conversion

paramétrique :
Wy = Ws T o, (conservation de l' énergie)
k(wp) = k(w,) + k(w,) (accord de phase,conservation de la quantité de mouvement)

(4-5)

Ces deux conditions sont équivalentes dans des milieux non dispersifs pour des
vecteurs d’ondes colinéaires. Dans le cas qui nous intéresse ou les milieux sont
dispersifs, la condition d’accord de phase ne peut étre satisfaite quelque soit la
géomeétrie si la dispersion est normalelé. Par conséquent, des 1962 plusieurs méthodes

ont été proposées notamment par Armstrong et al. [166]:

- l'accord de phase par biréfringence,

- le quasi accord de phase par domaines alternés

La premiere méthode elle utilise les propriétés de biréfringence de certains
cristaux afin d’avoir n, < ngn.. Quant a la seconde, elle permet de compenser le
déphasage en modulant périodiquement le coefficient non-linéaire.

Quatre autres techniques ont également été développées mais n'ont pas été

utilisées durant ce doctorat :

- l'accord de phase par dispersion anormale [167],
- Tlaccord de phase modal [168],
- le quasi-accord de phase par radiation Cerenkov [169, 170],

- le quasi accord de phase par biréfringence de Fresnel [171, 172].

Deux géométries peuvent étre utilisées pour obtenir 'accord de phase, I'accord

de phase colinéaire ou non-colinéaire :

16 La dispersion est dites normale lorsque l'indice de réfraction du milieu est une fonction
décroissante de la longueur d’onde, c'est-a-dire que les longueurs d’onde de fréquence élevées
(ultraviolet) ont une vitesse de propagation plus lente que les longueurs d’onde de fréquence plus basses
(infrarouge)
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Figure 27 : Géométrie d’accord de phase colinéaire a gauche et non colinéaire a droite.

Cette représentation est une vue idéalisée des conditions de propagation des
vecteurs d’ondes. La réalité admet un faible écart a ce modele que I'on peut formaliser
par le calcul de désaccord de phase qui contient un terme supplémentaire ko par rapport

al’équation 4-5:

Ak =k, —k; — k. — ko =0, (4-6)

c'est-a-dire que la différence entre la somme des vecteurs d’ondes kp,s et c et le terme ko
doit donné un désaccord de phase nul. La conversion reste efficace tant que le terme ko
reste négligeable.

Trois types d’accord de phase existent en fonction de la polarisation linéaire de la
pompe, du signal et du complémentaire selon les axes de polarisation du cristal non-

linéaire [173]

Type Polarisation

Type0 P =F =F
Typel P =F #DPh,
Type 2 P, + P,

Tableau 7 : Types d’accord de phase en fonction de la polarisation de la pompe, du signal et du

complémentaire.

Les accords de phase de types 1 et 2 peuvent étre obtenus dans tous les cristaux
non-linéaires tandis que le type 0 n’est possible que pour le quasi accord de phase.

La seconde technique mise en application dans cette these utilise ce principe de
quasi accord de phase. Au lieu de varier la polarisation du signal par rapport a celle de la
pompe, on fait varier celle du cristal. Pour schématiser, on peut dire que 1'on assemble
successivement des cristaux non-linéaires tels que ceux utilisés dans le cas de I'accord

de phase par biréfringence comme si 'on souhaitait créer un réseau en transmission.
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Chaque partie assemblée est positionnée successivement en effectuant une rotation de
180° par rapport a I'’élément précédent. En réalité, cette modification périodique des
propriétés non-linéaires des cristaux se fait en appliquant un champ électrique externe
sur le cristal. La longueur de chaque période correspond a la longueur de cohérence,
c'est-a-dire que I'on fait pivoter la polarisation dées que les ondes de pompe et du signal
s’éloignent des conditions d’accord de phase. L’avantage réside alors dans le fait que I'on
peut choisir 'axe du cristal offrant la plus grande susceptibilité non-linéaire et donc le

meilleur gain. Pour mieux comprendre, on peut se référer a la figure 28 :

n-1 | n I n+1

~deff +deff ~deff

z

<€ > € > € >
L -1 Ln | r+1

Figure 28 Schéma d’une portion de cristal polarisé périodiquement. desr est 1ié a I'efficacité de conversion non-
linéaire.
Afin de distinguer les différences il est plus parlant de représenter les évolutions

du gain selon que l'on se trouve dans une configuration d’accord de phase, de quasi

accord de phase ou aucun des deux. Les courbes de gain sont représentées en figure 29 :

1.5

1.4

Puissance générée (u.a)

Figure 29 Evolution du gain selon que I'on utilise un phénomeéne d’accord de phase (en rouge), de quasi

accord de phase (en verre) ou si I'on est loin de I'accord de phase (en noir) (Lc=Ac) [181]
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On peut remarquer que le gain de 'onde signal augmente de facon exponentielle
lorsqu'’il y a accord de phase. Cette augmentation est plus saccadée puisque le gain subit
des variations sur une période correspondant a la longueur de cohérence (= périodes du
cristal). Elle reste toutefois globalement exponentielle. Enfin, si aucune de ces conditions
n’est vérifiée, le gain oscille autour de 0 sur des périodes égales a deux fois la longueur
de cohérence.

Les ordres de grandeur correspondants aux conditions expérimentales de nos

systemes sont les suivants :

e dans la configuration par accord de phase, la longueur caractéristique des
cristaux que nous avons utilisés est comprise entre 2 mm et 3 mm,

* par contre dans la configuration de quasi-accord de phase et avec nos
parametres de pompe, les longueurs de cohérence sont de l'ordre de 30

{m.

4.2. Source accordable par accord de phase

biréfringent

4.2.1. Etat de l'art des sources par accord de phase

biréfringent

Les années 1990 ont été marquées par une grande évolution dans la technologie
des lasers a impulsion ultra-bréves notamment grace aux avancées dans le domaine des
matériaux actifs a 1’état solide tel que le titane:saphir (Ti:Sa) et au développement des
méthodes puissantes de blocage de modes tel que l'utilisation de la lentille de Kerr
[182]. Grace a ces améliorations, les lasers a impulsions ultra-bréves ont grandement
augmenté leurs performances en termes de facilité d'utilisation et de fiabilité, rendant
possible un usage par des non spécialistes. Une seconde avancée est venue de la
technique d’amplification par dérive de fréquence (CPA)[102,184] qui a permis de
gagner trois ordres de grandeur dans les énergies disponibles (du pJ au mj). Cela a

permis d’accéder a un large champ de nouveaux phénomenes dans le domaine des
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interactions non-linéaires. En parallele, de nouveaux cristaux non-linéaires ont été
découverts tel que le BBO (Bismuth Baryum Borate), aujourd’hui largement utilisé ou
encore le lithium triborate (LBO) [185] et plus récemment le BiBO (Bismuth triBOrate)
[186,187]. Ces cristaux ont a la fois des coefficients non-linéaires élevés (de I'ordre de
2pm/V), des dispersions de vitesse de groupe faibles, une large acceptance spectrale et
des seuils de dommages élevés.

Les lasers titane:saphir amplifiés par la technique CPA sont aujourd’hui trés
largement utilisés. Bien qu'ils offrent une accordabilité spectrale relativement large par
rapport aux autres lasers (720-960 nm ou 360-480 par doublage de fréquence), ces
plages demeurent faibles comparées aux possibilités des systemes par Génération ou
Amplification Paramétrique Optique (OPG-OPA pour Optical Parametric Generation et
Optical Parametric Amplification respectivement). Les lasers titane:saphir amplifiés sont
cependant adaptés pour pomper ces sources paramétriques qui requiérent des
intensités de I'ordre du GW/cm? [188] pour étre efficaces. Trois méthodes peuvent étre

exploitées pour réaliser un laser largement accordable.

* La technique OPO (Oscillatieur Paramétrique Optique) qui consiste a
placer le cristal non-linéaire dans une cavité résonnante, I'amplification se
faisant alors suivant le méme principe qu’un laser.

e La technique OPA consiste a initier la conversion paramétrique par
I'injection d’un tres faible signal (graine) comprenant la longueur d’onde
que l'on souhaite obtenir puis a 'amplifier dans un ou plusieurs cristaux
non-linéaires.

* La technique OPG que nous traitons dans la section suivante, ou le signal

est créeé puis amplifié directement dans un seul et méme cristal.

Pour compléter cette liste, nous pouvons également mentionner la technique
OPCPA (Amplification paramétrique optique a dérive de fréquence pour Optical
Parametric Chirped Pulse Amplification) qui est une variante de I'OPA.

Les OPO offrent I'avantage de pouvoir étre pompés par des oscillateurs
femtoseconde faiblement énergétiques, mais leur géométrie n’autorise que des taux de
répétitions élevés de I'ordre de 100 MHZ, ce qui est inapproprié pour notre application.
De plus, les énergies fournies sont par conséquent tres faibles (quelques nJ). Enfin, leur

accordabilité est limitée par la largeur spectrale de la réflectivité des miroirs de cavités.
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Les OPA nécessitent de fortes intensités de pompe : il faut disposer d’un laser
amplifié opérant a des cadences modérées (du Hz a 100 kHz). IIs peuvent délivrer des
énergies élevées (quelques 100 pJ), de tres larges accordabilités (de l'ultraviolet a
I'infrarouge moyen) et sont plus faciles a mettre en place. Les OPA pompés par des
lasers titane:saphir sont aujourd’hui les sources accordables les plus largement utilisées
mais I'’encombrement et la complexité de leurs lasers de pompe limite I'utilisation aux

seules laboratoires de recherche.

4.2.2. Le laser de pompe titane:saphir

L’OPA développé dans le cadre de cette these est pompé par un laser
titane:saphir monté par le Laboratoire d’Optique Appliquée (Frédérika Auge-
Rochereau). Il est composé d'un oscillateur délivrant des impulsions de quelques

nanoJoules, d'une durée de quelques 10 fs a une cadence de 80 MHz (figure 30).

Cristalde Ti:Sa Sous cavité

Pompe Argon
514 nm

Sortie 80 MHz Compensationde
820 nm ladispersion

Figure 30 : photo de 'oscillateur Ti:Sa

Le faisceau ainsi créé est ensuite amplifié par la méthode CPA, par un
amplificateur régénératif et un amplificateur 4 passages (appelé multipassage et
présenté sur la figure 31) pour atteindre 4m] et 40 fs (figure 32) a une cadence de 1 kHz
et avec un contraste de 10-¢ apres recompression. Pour notre application, nous utilisons

des impulsions ayant une énergie de 1,5 m].
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Figure 31 : Modélisation 3D de I'amplification multipassage du laser titane saphir avec (en verre) le laser de

pompe et (en rouge) le laser titane saphir amplifié
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Figure 32 : Mesure par autocorrélation de la durée des impulsions du laser titane:saphir utilisé pour pompé

notre dispositif OPA

Lors du développement de la source OPA, nos applications de chirurgie
prévoyaient de créer une source centrée a 1600 nm, aux environs de I'émission du laser

fibré et accordable autour de cette longueur d’onde pour étudier les meilleurs
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compromis. Par conséquent, nous avons centré le laser de pompe autour de 810-820 nm
(figure 33) : en considérant un signal amplifié a 1600 nm, on se retrouve ainsi en amont

de la dégénérescencel’ (située alors aux alentours de 1620 nm a 1640 nm).

=
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—
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Longueur d'onde (nm)

o
o

Intensité normalisée

Figure 33 : Spectre du faisceau du laser titane:saphir centré a 812 nm et le résultat d’'un ajustement

numérique par une gaussienne

4.2.3. L’amplificateur paramétrique optique

Pour nos applications de chirurgie nous avions besoin d'un laser largement
accordable afin d’étudier la profondeur de pénétration en fonction de la longueur d’onde
en-dessous du pic d’absorption de l'eau centré a 1,45 pm, aux environs du pic
d’absorption et au-dela, dans la zone de transparence relative centrée a 1650 nm. Ceci
correspond a une plage d’accordabilité allant de 1200 nm a 1750 nm. De plus, cette

source devait avoir une énergie de sortie la plus homogene possible sur toute cette

17 Zone correspondant au double de la longueur d’onde de pompe (800 nm - 1600 nm). Cette
conversion est donc en conflit avec la conversion inverse correspondant a la génération de seconde

harmonique.
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gamme afin de conserver des parametres d'impulsions les plus semblables possibles sur
I'ensemble des spectres pour maintenir les autres conditions initiales comparables lors
des expériences de chirurgie.

Une partie de cette plage d’accordabilité inclue la zone appelée zone de
dégénérescence. Nous avons donc choisi pour la conversion de longueurs d'onde, un
cristal non-linéaire permettant de compenser cet effet. Il s’agit du cristal de BiBO qui
offre dans certaines configurations un gain constant sur la totalité du spectre concerné,
comme nous le verrons plus en détail en section 4.2.3.2. Par contre, I'utilisation de ce
cristal, dans cette configuration, impose de sélectionner précisément la longueur d’'onde
que 'on souhaite amplifier avant de le traverser. Dans le cas de dispositifs comparables
décrits dans la littérature, cette discrimination se fait typiquement par I'ajout de filtres
ou d'un réseau de diffraction. Cependant I'utilisation de réseaux provoque une perte non
négligeable d’énergie et I'utilisation de filtres complexifie le systeme car il faudrait un
filtre par longueur d’onde a amplifier. L’idée originale de notre systéme réside dans le
choix d’un autre cristal non-linéaire, le BBO pour effectuer le filtrage. Ce dernier est donc
placé au premier étage d’amplification et le BiBO occupe le deuxieme étage. Cette
configuration permet d’obtenir dés le premier étage un gain intéressant et un filtrage
par rotation du BBO lors de I'ajustement des conditions d’accord de phase entre la
pompe et la longueur d’onde que l'on souhaite amplifier. Les premiers photons
permettant de démarrer le processus sont créés par un supercontinuum de lumiere
blanche puis injectés dans le premier cristal. Un schéma de ce dispositif est présenté sur

la figure 34.
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Figure 34 : Photo et parcours du faisceau de 'OPA

Nous avons choisi des cristaux de type 1: les polarisations de la pompe et du
signal sont donc perpendiculaires. Une lame a retard A/2 est donc placée
immeédiatement apres la lame prélevant 4% de I'énergie du faisceau de pompe pour la
génération du supercontinuum. Elle permet de tourner de 90° la polarisation de la
pompe et de passer ainsi de la polarisation s a la polarisation p8. Un miroir séparateur
permet ensuite de séparer la pompe en transmettant 20% (290 pJ) de celle-ci pour
pomper le premier étage d’amplification et en réfléchissant 80 % (1.15 m]) pour le
pompage du deuxiéme étage. La majorité du gain se faisant sur le second étage, la plus
grande partie de la pompe est donc conservée pour celui-ci. Cela permet également de

fonctionner en régime de saturation du gain afin de minimiser les instabilités du signal.

4.2.3.1.L’injection par supercontinuum

La premiére étape du processus d’amplification consiste a créer les premiers
photons du signal par génération d'un supercontinuum de lumiere blanche contenant la
totalité du spectre amplifiable. Il est obtenu en focalisant une petite partie du laser de

pompe dans un milieu (4%) jusqu’a atteindre des densités d’énergie juste en-dega du

18 s correspond a une polarisation perpendiculaire au plan d’incidence et p a une polarisation
contenue dans le plan d’'incidence.
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seuil de création d’'un plasma. Nous avons testé plusieurs milieux dans lesquels il est
possible de générer un supercontinuum compatible avec notre application tel que I'eau,
qui a I'inconvénient d’absorber aux mémes endroits que la cornée (1,45 pum), des lames
de saphir ou encore des lames de silice. Le saphir offre un gain important et permet
d’obtenir un continuum homogene [189] : il est donc souvent choisi dans les systémes
présentés dans la littérature ou commercialisés. Nous avons retenu la solution utilisant
une lame de silice car elle offrait le meilleur gain entre 1,6 pm et 1,75 pm. De plus, nous
avons choisi une lame d’'un centimetre d’épaisseur, ce qui offre I'avantage d’allonger
légerement la durée des impulsions, facilitant ainsi la sélection de longueur d’onde au
premier étage d’amplification (justement de la ligne a retard en plus de la sélectivité
angulaire de l'accord de phase). Cette lame est placée dans un systéeme afocal de
grossissement 2/3 et fixée sur un déplacement micrométrique : elle est pompée par une
réflexion sur une lame de verre de 4 % du faisceau de la pompe (60p]). Plusieurs effets
non-linéaires sont a [lorigine de la génération de supercontinuum, dont
I'automodulation de phase [190], mais 'explication physique de ce phénomeéene demeure
incomplete.

Pour conserver la cohérence du continuum, il est nécessaire de travailler tres
prés du seuil. Un iris placé en amont permet de réguler I'énergie et le déplacement
micrométrique permet de déplacer la lame par rapport au col du faisceau en évitant de
les superposer.

Le continuum est ensuite collimaté, puis réfléchi par une ligne a retard réglable
avec une précision sub-micrométrique afin de synchroniser les impulsions de pompe et
du continuum au passage du cristal du premier étage. La premiere partie de la pompe et
le continuum sont focalisés juste en amont de ce premier cristal.

Les énergies du continuum sont seulement de l'ordre de quelques n], c’est
pourquoi il est ensuite nécessaire d’amplifier ce signal pour les expériences

chirurgicales.

4.2.3.2.Propriété optique des cristaux non-linéaires

de BBO et de BiBO

Les cristaux de BBO et de BiBO étant trés semblables, je détaillerai dans cette

section principalement le premier, plus largement connu. Je préciserai les quelques
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points fondamentaux qui les distinguent lorsque cela sera nécessaire. Les détails du
cristal de BiBO ont été décrits plus en détail par Petrov et al. [191]

Le cristal est uniaxe négatif: il offre une large biréfringence et une dispersion
relativement faible. Sa transparence s’étend de 189 nm a 2600 nm [192,193]. Sa surface
est sujette a détérioration du fait de I'humidité ambiante. Par conséquent, celui-ci est
placé dans un four maintenant sa température a 50 °C. La dépendance de l'indice de

réfraction en température entre 20 °C et 80 °C est donnée par la relation

o — —16,6.107/°C,
ar

e — _9,3.1075/°C.
ar

Pour connaitre les indices ordinaires et extraordinaires des cristaux afin
d’optimiser la propagation de trois ondes, il suffit de se référer aux équations de

Sellmeier [185,192,194,195,196] qui valent pour le BBO :

ng = 2,7405 + o — 0,015542,
n2 = 2,3730 + % —0,004422,

dans lesquelles A est donnée en pum. Dans notre cas no>ne.

L’accord de phase colinéaire est 1ié a I'angle (0) entre I'axe optique et la direction
de propagation des ondes définis selon z. Pour bien définir leurs directions de
propagation dans l'espace x,y,z, il faut ajouter I'angle (o) entre la projection de la

direction de propagation dans le plan (x,y) et I'axe x (figure 35).

> N

Figure 35 : Représentation d’'un triédre directe incluant les positions des angles 0 et o.
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Ces deux angles sont choisis afin de maximiser le coefficient non-linéaire ou
encore le def qui pour un cristal de type I vaut en fonction de ces angles:
eff = d315in0 — d,;sin30cos6.
Cela correspond a un def d’environ 2pm/V et o = 0° pour les deux cristaux que
nous avons utilisés et pour une pompe a 812 nm, un angle 6=19,8° pour le BBO si le
signal est centré a 1650 nm et a 6=11,4° pour le BiBO sur toute la gamme entre 1400 nm

et 1900 nm. La figure 36 représente I’évolution de cet angle sur notre plage d’intérét.

1900
1800
1700

‘=1600

<1500 | :
1400 J \
1300 /

1200 =
11.0 115 20.0 20.5

Angle (9

longueur d'onde

Figure 36 : angles d’accord de phase 0 pour le BBO a droite et le BiBO a gauche dans le proche infrarouge pour

une pompe a 812 nm (en rouge le signal et en bleu le complémentaire) obtenues a partir du logiciel SNLO.

Ces graphes montrent bien la possibilité de sélectionner la longueur d’onde du
signal qui sera amplifiée, par rotation du cristal de BBO. D’autre part, la figure 37
décrivant le gain obtenu a partir d’un cristal de BiBO [191] est plus explicite quant a la
pertinence du choix de ce cristal en 2¢me étage pour obtenir un gain fort et homogéne sur

toute la plage qui nous intéresse.
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Figure 37 : Gain paramétrique pour un cristal de BiBO de 3 mm de long en configuration de type I, calculé
pour différents angles d’accord de phase, incluant la dégénérescence, avec une pompe de 60 GW/cm? centrée

autour de 800 nm [191]

4.2.4. Résultats

4.2.4.1.Energies délivrées par I'OPA

L’énergie nécessaire pour notre application de greffe de cornée (1 pJ minimum a
5 pJ idéalement) est largement obtenue en sortie du premier étage d’amplification. Le
maximum de conversion est en effet de 16,7%, soit environ 10 pJ. Cependant, cela reste
insuffisant pour étendre les applications a d’autres tissus tels que la sclere ou le
cristallin. De plus, la génération de continuum qui se fait par des phénoménes non
linéaires d’ordre élevés étant treés sensible aux variations de la pompe, 'amplification
sur un seul étage hérite de ces fluctuations. Enfin, le gain en sortie du BBO est
relativement inhomogene entre 1200 nm et 1750 nm. Le second étage permet donc de
stabiliser I'impulsion en saturant le gain, d’homogénéiser I'énergie et de l'accroitre
puisqu’apres le cristal de BiBO, I'énergie disponible atteint 300 pJ, soit 20 % de
conversion totale.

Les fluctuations d’énergie des faisceaux signal et complémentaire sont

quadratiques par rapport a celles du faisceau de pompe. Par conséquent, si celle-ci varie
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de plus de 10 %, on se retrouve dans un régime « tout ou rien ». L’utilisation rigoureuse
de I'OPA requiert donc de prendre un soin tout particulier a I'alignement de la pompe et

aux conditions ambiantes.

4.2.4.2.Durée et phase spectrale des impulsions

La mesure de la durée des impulsions est un des points de controle les plus
importants lorsque I'on travaille en régime femtoseconde. Bien que ce point ne soit pas
critique pour l'application de chirurgie puisqu’il nous suffit de rester dans le domaine
subpicoseconde, cela permet de caractériser le fonctionnement de I'amplification (nous
nous attendons a des impulsions de 100 fs compte tenu de la dispersion des cristaux et
des différents éléments optiques) et d’écarter l'éventualité d’'une amplification de la
fluorescence paramétrique générée dans les cristaux.

D’autre part, les systemes OPA permettent d’obtenir un élargissement spectral
potentiellement trés intéressant pour obtenir des impulsions en dessous des 10 fs. Cette
caractéristique n’est pas directement utile voire non souhaitable pour notre application,
mais cette propriété reste intéressante dans la perspective d'une utilisation autre de cet
outil. L'analyse de phase peut se faire simultanément avec la mesure de durée par
I'utilisation d'un FROG (synchronisation optique résolue en fréquence en francais pour
Frequency Resolved Optical Gating ) [197]. Dans le cas ou cette phase ne comporte des
perturbations qu’au 2¢me et 3éme ordre, il devient possible de recomprimer cette
impulsion par des éléments dispersifs tels que des prismes ou des réseaux de diffraction,
pour s’approcher d’'un spectre limité par transformée de Fourier (correspondant a la
plus courte durée d'impulsion atteignable pour une largeur de spectre donnée).

Les résultats de cette mesure sont donnés sur les figures 38, 39 et 40 et
confirment une durée d’environ 100 fs, ainsi qu'une phase spectrale variant

essentiellement en @2 et @B (3-11).
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Figure 38 : Spectre (en noir) et phase spectrale (en bleu) de ’'OPA mesurés avec un FROG19, ainsi que le

résultat d’'un ajustement numérique par une fonction gaussienne (en rouge)
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Figure 39 : Mesure de la durée du signal de I'OPA par un FROG et ajustement par une gaussienne, les rebonds

sont dues a l'oscillation de la phase.
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Figure 40 : Interpolation de la phase par une fonction polynomiale

Equation : y=a0+alx+a2x*+a3x3+...

R?>=0,99

Coefficients a0 al a2 a3
valeurs 1,15.1011 -3,73.108 4,27.105 -1,16.102 -0,17

Tableau 8 : Coefficients de la courbe polynomiale utilisée pour I'interpolation de la phase
4.2.5. Accordabilité de 'OPA

La plage d’accordabilité en longueur d’onde de I'OPA peut théoriquement
s’étendre de 1200 nm a 2700 nm avec une pompe autour de 800 nm. Nous ne disposons
pas de spectrometres capables de mesurer une telle étendue de spectres, cependant
nous pouvons mesurer le signal. Par conséquent, en utilisant les relations développées
plus haut, nous avons nécessairement le complémentaire correspondant. Les résultats
présentés sur la figure 41 correspondent a la plage d’accordabilité nécessaire a notre
application, c'est-a-dire qu'ils s’étendent de 1200 nm a 1750 nm. Les différents spectres
ont été mesurés en effectuant uniquement une rotation du cristal de BBO. IIs ne sont pas

normalisés afin de mettre en évidence la constance de l'intensité de sortie sur toute la
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plage d’accordabilité incluant le double de la longueur d'onde de pompe

(dégénérescence).
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Figure 41 : Accordabilité spectrale de 'OPA entre 1200 nm et 1750 nm.

4.3. Source accordable par quasi-accord de

phase

4.3.1. Etat de I'art des sources par quasi-accord de

phase

L’historique du quasi-accord de phase est proche de celui de I'accord de phase. La
physique qui les décrivent a d’ailleurs été développée par les mémes équipes [166,199].
Pour apprécier 'apport de la source présentée ici, nous pouvons nous référer aux
meilleures performances obtenues avec ce type de sources paramétriques utilisant des
cristaux polarisés périodiquement. Ainsi, le résultat le plus remarquable et le plus
proche de notre développement aujourd’hui publié est signé Galvanauskas et al. [198]
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qui ont obtenu des efficacités de conversion d’environ 40 % et des énergies atteignant
80 n] avec des cadences de 71 kHz, des durées d'impulsions de 300 fs et des longueurs
d’onde signal comparables aux nétres (1 pm a 3 um). Les différences viennent donc de
I’épaisseur moins importante des cristaux qu’ils ont utilisé (0,5 mm) ainsi que de
I'énergie et de la longueur d’onde de la pompe utilisée (respectivement 220 nJ et 770
nm). Nos résultats correspondent donc a une augmentation de deux ordres de
grandeurs de l’énergie par rapport aux meilleures performances publiées, a notre
connaissance, ces résultats sont présentés dans la section 4.3.4.1. On peut remarquer
également que la longueur d’onde de pompe vient d'un laser fibré erbium doublé en
fréquence. Cela correspond cependant a un spectre qui peut étre obtenu a partir d’'une
source laser titane:saphir. Compte tenu de la prédominance incontestable des sources
de titane:saphir dans les laboratoires et de la relative nouveauté des sources a 1 um
pompées diodes, trés peu de systémes paramétriques ont été développés qui soient

pompés a cette longueur d’onde, ce qui contribue a I'aspect novateur de cet OPG.

4.3.2. Le laser de pompe Yb :KYW

Le laser utilisé pour pomper 'OPG est de type DPSSL (laser a état solide pompé
diode pour Diode Pumped Solid State Laser). Ces systémes ayant été largement détaillés
en section 3.1.2.1, je ne vais détailler ici que les spécificités qui nous concernent dans le
cadre de 'OPG.

I s’agit d’'un laser commercial2%, composé d'un oscillateur et d’'un amplificateur
régénératif, délivrant des impulsions accordables en durée entre 500 fs et 1 ps, émettant
a une longueur d’onde centrale de 1,028um avec une largeur spectrale a mi-hauteur de 5
nm. Sa cadence peut également étre modifiée entre 1 kHz et 100 kHz, pour des énergies
respectives allant de 1 m] a 40 pJ. Enfin, le faisceau fait environ 3 mm de diametre et sort

avec une polarisation s.

20 S-pulse HP, Amplitude-systémes, Pessac, France
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4.3.3. Le générateur paramétrique optique

4.3.3.1.Caractéristiques du cristal de PPMLN

Les propriétés physiques du cristal de PPMLN sont résumées dans I'annexe 1.
Cette section précise les choix de parametres effectués dans le cadre de notre
application de greffe de cornée.

Les longueurs de cohérence et donc les longueurs des périodes du cristal sont
tres courtes loin de I'accord de phase. Ainsi, en utilisant une pompe centrée a 1,03 um
pour créer un signal aux alentour de 1,65 um, elles sont d’environ 30 um. On a alors
acces a des plages d’accordabilitées allant de 20 nm a 200 nm en fonction de la période
et de la température du cristal. L’augmentation des plages spectrales correspond a un
rapprochement du signal généré vers le double de la longueur d’onde de pompe et donc
a un allongement de la longueur des périodes. Nous avons choisi un cristal?! comprenant
6 périodes juxtaposées de 29,37 um, 29,46 pm, 29,86 pm, 30,13 pm, 30,46 um et 30,84
um, ce qui correspond a une accordabilité théorique s’étendant de 1450 nm a 2060 nm
pour le signal et de 2060 nm a 3560 nm pour le complémentaire en variant la
température du cristal entre 50 °C et 167 °C.

Chaque réseau a une ouverture utile de 2x2 mm? pour une longueur totale de 5
mm, ce qui garantit un gain maximal puisque la dispersion de vitesse de groupe décale le

recouvrement des impulsions du signal et de la pompe sur environ 3 mm.

4.3.3.2. Dispositif expérimental

Le cristal de PPMLN est placé sur un four permettant de faire varier sa
température ou de le conserver en permanence a environ 50 °C car il est fortement
hygroscopique?2. Une lame a retard A/2 permet au préalable d’ajuster la polarisation
perpendiculairement au réseau du cristal. La pompe est ensuite focalisée avec une
lentille de focale 1500 mm afin de maximiser la taille du col du faisceau soit un diametre
d’environ 1/3 de l'ouverture utile. Il est de plus focalisé au centre du cristal afin de

maximiser I'énergie de pompe injectée dans le cristal sans atteindre le seuil de dommage

21 PPMLN (2*2*5mm3), HCPhotonics, Hsinchu, Taiwan
22 [] s’agit d’'un sel par conséquent al’air libre et a température ambiante il absorbe rapidement de
I'eau et devient diffusant. On pourrait dire qu’il devient cedémateux.
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de celui-ci. Cette configuration permet de générer des impulsions de I'onde signal les
plus énergétiques possible. Une autre configuration consiste a placer le col du faisceau
sur la face arriére du cristal, ce qui permet d’optimiser 'efficacité de conversion. Un

schéma de ces deux options ainsi qu'une photo de I'OPG sont visibles sur la figure 42.
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Figure 42 : Schéma des méthodes de focalisation dans les cristaux de PPMLN a gauche et photo de I'OPG dans

son four a droite

4.3.4. Résultats

4.3.4.1.Energies délivrées par I'OPG

Les énergies en sortie de cette source paramétrique sont limitées par deux
facteurs essentiels. Tout d’abord les cristaux adaptés au quasi accord de phase par
retournement de domaine (ferroélectriques) ont des seuils de dommage beaucoup plus
faibles que les cristaux utilisés pour des configurations par accord de phase. De plus, il
n’est pas possible de contourner cette contrainte par un élargissement de la taille de
cristaux, car la technologie ne permet pas de maintenir une bonne qualité optique au-
dela de 2 a 3 mm d’épaisseur, en particulier si on dope le cristal a 'oxyde de magnésium
comme c’'est le cas ici. Ce dopage est toutefois réalisé car il augmente le seuil de
dommage d’environ 2 ordres de grandeurs. Le seuil théorique de dommage n’est pas
encore bien défini en régime femtoseconde. De plus, il n’est pas identique suivant la
température du cristal, celui-ci étant photoréfractif23. Il est de 109 W/cm? a 1 pm pour
une impulsion nanoseconde au-dela de 50 °C. Nous avons trouvé expérimentalement,

avec nos impulsions femtoseconde, un seuil d’environ 4.108 W/cm?, avec un cristal

23 Modification de l'indice de réfraction en fonction de l'intensité lumineuse qui induit une
autofocalisation. Cette propriété peut étre compensée en chauffant le cristal ce qui permet d’exciter les
électrons et diminue cet effet
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chauffé a un température de 100 °C. De plus, lorsque l'on s’approche du seuil de
dommage, la formation d'une lentille de Kerr limite I'efficacité de conversion. En effet,
les faisceaux de pompe, du signal et du complémentaire ne peuvent alors plus étre
considérés colinéaires au réseau de périodes, ce qui provoque un gradient de longueurs
de cohérence (longueurs de période) parcouru par le faisceau et s’accompagne d’une
baisse de sélectivité spectrale et donc d'une baisse de gain.

Un maximum d’énergie de 20 pJ a été obtenu avec des impulsions de pompe de
200 pJ, soit une efficacité de conversion de 10%. Le maximum de conversion était de

20% autour de 30 pJ de pompe avec 6] de signal en sortie d’OPG.

4.3.4.2. Accordabilité et largeur spectrale des

impulsions du signal

L’accordabilité mesurée avec ce dispositif est représentée en figure 43, ou elle est

comparée avec la théorie obtenue grace au logiciel SNLO24.

Longueur d’'onde

0.1

température (C)

]
Figure 43 : Représentation en fausse couleur des mesures de spectres optiques en fonction de la température

du cristal de PPMLN, avec des impulsions de 30 pJ centrées a 1030 nm. Les lignes pointillées noir et blanche
montrent les évolutions théoriques calculées a partir du logiciel SNLO. Les périodes de réseau sont (a) 29,37
pm, (b) 29,60 pm, (c) 29,86 pm, (d) 30,13 pm, (e) 30,46 pm, (f) 30,84 um. (Les conditions de quasi-accord de

phase ne sont pas vérifiées en dessous de 60° pour la période (a) et au dessus de 137 °C pour la période (f)).

24 Arlee Smith au Sandia National laboratories, logiciel permettant de définir les parametres de
cristaux utilisés en physique des lasers
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La plage d’accordabilité du signal augmente avec I'allongement des périodes des
réseaux. En variant la température du cristal entre 50 °C et 167 °C, la premiére période
couvre une plage spectrale de seulement 20 nm ce qui correspond a un signal allant de
1450 nm a 1470 nm, alors que la derniere de 30,84 pym permet de paramétrer le signal
sur une plage de 200 nm pour une accordabilité allant de 1700 nm a 1900 nm en
considérant la longueur d’onde centrale. L’accordabilité cumulée permet d’obtenir un
signal entre 1450 nm et 1900 nm soit une accordabilité totale de 450 nm et un
complémentaire entre 2250 nm a 3500 nm soit 1250 nm de plage spectrale. Le
complémentaire est également utilisable car le cristal reste transparent sur toute cette
zone excepté une bande spectrale étroite vers 2800 nm avec environ 50 % d’absorption
ce qui correspond a un signal de 1630 nm. Pour illustrer ces propos les spectres des six
périodes pris a 60 °C et les spectres de la deuxieme période obtenus en variant la
température entre 50 °C et 167 °C sont représentés sur la figure 44. Aucune donnée
n’est représentée en dessous de 60 °C pour la premiere période et au-dela de 137 °C
pour la derniere car ces températures correspondent a des longueurs de cohérence ne
vérifiant pas les conditions de quasi accord de phase. Des effets non-linéaires

apparaissent alors mais sans donner lieu a une conversion cohérente.
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Figure 44 : En haut: spectres des 6 périodes a une température de 50 °C. En bas : évolution du specte de la 2éme

période (29,60 pm) en fonction de la température.
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Les mesures représentées ont été effectuées avec une énergie de pompe de 30 pJ,
et donc avec un signal de 6 pJ a I'exception des longueurs d’onde les plus élevées
(environ au-dela de 1800 nm) dont l'élargissement spectral provoque une baisse
d’efficacité de conversion. Cet élargissement spectral est remarquable étant donné que
la pompe n’est large que de 5 nm. Une représentation de la largeur totale a mi-hauteur
(FWHM) des spectres de la figure 43 est montrée sur la figure 45. Le minimum
d’élargissement spectral est observé sur les trois premieres périodes au minimum de
température, ce qui correspond au point le plus éloigné de la dégénérescence. Il est de
30 2 40 nm FWHM. A I'opposé, un spectre maximum de 180 nm FWHM a été mesuré
pour la derniere période a 167 °C. On obtient donc un élargissement spectral de 6 a 36
fois la largeur de la pompe. Ceci s’explique physiquement par le fait que la longueur de
cohérence entre le signal et la pompe converge lorsque l'on s’approche de la
dégénérescence. Les incertitudes de production des cristaux peuvent entrainer des
variations de +0,1 pm d’une période a I'autre, ce qui diminue la sélectivité spectrale en
particulier lorsque l'on s’approche de la configuration ou l'onde signal et l'onde
complémentaire se confondant vers 2060 nm?2>. En comparaison, un élargissement
spectral qui serait dii aux conditions de focalisation est négligeable puisque les distances
de Rayleigh (de I'ordre du metre) sont bien supérieures a la longueur du cristal tant que

la lentille Kerr est négligeable.

25 Les variations de longueurs de cohérence d’'une longueur d’onde signal a une autre diminuent a
I'approche du double de la longueur d’onde du laser pompe.
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Figure 45 : Evolution de la largeur totale 2 mi-hauteur (FWHM) pour chaque période en fonction de la

température a partir des spectres de la figure 43

4.3.4.3.Durée des impulsions

La mesure de durée des impulsions est rendue difficile par le fort élargissement
spectral que nous avons décrit dans la section précédente. En effet, l'autocorrélateur2e,
qui a servi aux mesures utilise des cristaux non-linéaires afin de doubler en fréquence
I'onde signal et de pouvoir effectuer la mesure de durée. Or, la génération de seconde
harmonique n’est pas efficace sur les 180 nm a mi-hauteur de I'élargissement maximal.
Cette mesure a donc été effectuée sur les premieres périodes et pour les températures
les plus faibles. On peut toutefois concéder qu’elles demeurent relativement similaires
sur toute la plage d’accordabilité puisque la dispersion reste faible en particulier pour
cette échelle de durées d'impulsions. La figure d’autocorrélation est donc représentée
sur la figure 46 et sa largeur a mi-hauteur correspond a une durée de 600 fs si on la

mesure sur le résultat d'un ajustement numérique par une gaussienne.

26 PulseCheck, APE, Berlin, Allemagne
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Figure 46 : Mesure typique de la figure d’autocorrélation de 'onde signal. La durée des impulsions varie peu

d’une longueur d’onde a I'autre et d’'une période a I'autre.

On peut remarquer que cette durée est similaire a celle de la pompe. Néanmoins,
comme nous l'avons dit plus haut, les largeurs spectrales sont nettement supérieures a
celles que I'on obtiendrait si le spectre restait limité par transformée de Fourier. Nous
pouvons conclure que nous sommes tres loin de ce régime et donc de la durée minimale
théorique. En effet, si les impulsions étaient recomprimées dans des conditions idéales,
cette largeur spectrale pourrait donner lieu a des impulsions inférieures a 10 fs encore

plus courtes que celles atteignables avec 'OPA.

4.3.4.4.Discussion

Cet OPG est un outil potentiellement tres bien adapté a une industrialisation et en
particulier dans le cadre d’une application clinique de type greffe de cornée, opération
du glaucome ou encore chirurgie de la cataracte. Cependant, un certain nombre d’études

académiques et de valorisation doivent encore étre menées pour I'optimiser.
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Il reste a évaluer précisément I'ampleur de la lentille thermique et les
effets qu’elle engendre sur la cohérence spatiale et la sélectivité spectrale
du faisceau signal.

Le fort élargissement spectral permet d’envisager la possibilité de générer
des impulsions ultracourtes, caractéristique tres intéressante par exemple
pour la génération d’harmoniques ou encore pour les applications de
filamentation.

Un deuxieme étage d’amplification permettrait d’avoir une source gagnant
jusqu’a un facteur 10 en énergie, devenant ainsi plus polyvalente
notamment pour les applications de chirurgie du glaucome et de la
cataracte.

L’élargissement spectral est également lié a une baisse d’efficacité de
conversion. L’ajout d'un second étage d’amplification incorporant un
systeme de filtrage entre les deux étages devrait permettre de mieux
controler le spectre. Une solution bien adaptée aux applications sur le
tissu consisterait a placer une cuve d’eau entre les deux étages. Plus
I'intensité des impulsions serait grande plus on pourrait augmenter
'épaisseur du filtre a eau et plus le spectre amplifié se rapprocherait du
spectre de transparence du tissu autour de 1,65 pm.

Les évolutions dans les techniques de croissance de cristaux permettent
d’envisager la possibilité d’utiliser des cristaux plus épais dans un avenir
proche puisqu’ils sont passés en 10 ans d’une épaisseur maximale de 0,5
mm a 3 mm, donnant ainsi la possibilit¢é de pomper plus fort et donc
d’obtenir un signal plus énergétique.

De nouvelles recherches se concentrent également sur le potentiel de
nouveaux cristaux tel que le PPSLT (tansalate de lithium steechiométrique
polarisé périodiquement) qui pourraient offrir soit des coefficients non
linéaires plus élevés, et donc de meilleures efficacités de conversion, soit
des seuils de dommages plus élevés et donc la possibilité de pomper plus
fort, soit des méthodes de croissance plus simples a maitriser et donc des
cristaux plus épais.

Enfin, les conditions optimales de focalisation restent a définir

précisément. Jusqu'a présent, seule la configuration permettant de
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maximiser le signal en énergie a été analysée. Il reste donc a déterminer
quels seront les résultats en focalisant sur la face arriere du cristal
D’autant qu’'une augmentation de l'efficacité de conversion permettrait de
diminuer d’autant l’énergie du laser de pompe nécessaire et donc

potentiellement son prix.

4.4. Le laser fibré dopé erbium

Une derniere solution étudiée dans le cadre du projet GRECO par nos partenaires
de I'[OGS, concerne I'utilisation de la technologie des lasers fibrés dopés erbium [4]. En
effet, cette technologie largement utilisée dans les applications de télécommunication
offre un spectre naturel d’émission centré entre 1,55 um et 1,58 um. Le gain potentiel de
cet élément également de la famille des terres rares décroit rapidement au-dela mais
s’étend jusqu’a 1600 nm (correspondant a la bande L en langage de télécommunication).
De plus, la grande maturité de cette technologie et la grande variété de fibres
disponibles en font globalement une source potentiellement tres compacte et
économique. Cependant il n’existe aujourd’hui que des sources émettant aux environ de
1565 nm qui atteignent le pyJ en régime femtoseconde [200,201]. Le gain étant environ 5
fois plus bas a 1600 nm, il est nécessaire d’employer des fibres beaucoup plus longues
pour envisager de telles performances, ce qui engendre une forte augmentation des
effets non-linéaires et réduit par la-méme le maximum de puissance théoriquement
atteignable.

Son développement a nécessité 'utilisation de fibres large cceur, ainsi qu’un
controle actif de la distorsion non linéaire de la phase spectrale [202]. Ainsi, il a été
possible d’optimiser la durée et I'énergie des impulsions et d’obtenir environ 600 fs et
2,5 pJ respectivement.

Le schéma du dispositif utilisé pour obtenir un laser centré autour de 1,6 um est

présenté sur la figure 47.

122



=,
STRETCHER PREAMPLIFIER

Q e H e

-~

Er* fiber Oscillator

—

1580 nm / 50 MHz L
70 fs { 400 pJ | L 100 m ol . , i
9 ) DCF I’|l:|E-rJ L Filtar ADM Filter
Fa N
ComMPRESSOR Pump POWER AMPLIFIER
I
‘*\- i’ h "~.II
e 1A\,
‘J\:' |_| |_| N Er-doped 12 m
L Outpu VR IAN 20125 fibar M2 Y

Figure 47 : Schéma du laser fibré dopé erbium développé par I'lOGS [4]

Le laser présente des performances énergétiques de 2 a 3 pJ, a une cadence de
100 a 400 kHz. Il est centré a 1,59 um avec une largeur spectrale de 12 nm.

Une solution développée par le LCFIO devant permettre de limiter les problemes
non-linéaires propose d’effectuer un co-pompage de la fibre amplificatrice a 976 nm et
directement au maximum de gain de '’erbium a 1555 nm afin de saturer le gain a cette
longueur d’onde. Bien que les performances de ce laser soient encore légerement
inférieures aux énergies nécessaires pour une application a la greffe de cornée, on peut
espérer que le développement des fibres large cceur au-dela d’'un diametre de 70 um
permettra d’augmenter la pompe et donc I’énergie de sortie dans un avenir relativement
proche et ainsi d’en faire un candidat sérieux pour devenir la source laser des

applications de chirurgie du segment antérieur de I'ceil.

Trois sources laser femtoseconde ont été développées pour notre application de

greffe de cornée dont les deux premieres dans le cadre de cette these :

* Une source par amplification paramétrique optique pompée par un laser de
laboratoire titane:saphir. Elle est largement accordable et offre un spectre allant de
1200 nm a 1750 nm pour le signal. Les énergies disponibles atteignent 300 uj. Son
originalité vient de l'utilisation de deux cristaux d’amplification différents. Le premier
permet de sélectionner le spectre et le second offre un gain important et homogeéne.
Cette source tres flexible est bien adaptée a une étude en laboratoire.

* Une seconde source par génération paramétrique optique pompée par un laser

commercial dopé ytterbium, lui-méme pompé par des diodes. Elle est accordable sur

123



une plage de longueurs d'onde allant de 1450 nm a 2000 nm. Elle délivre des
impulsions pouvant atteindre 20 uj ce qui représente une amélioration de deux ordres
de grandeur par rapport a l'état de l'art. Elle utilise un cristal de niobate de lithium
dopé a l'oxyde de magnésium qui est polarisé périodiquement. Cette source est
compacte et robuste. Elle integre donc les contraintes liées a un usage clinique.

La troisieme source a été développée par nos partenaires de l'Institut d’Optique
Graduate School dans le cadre de la these de Frank Morin [4]. Il s’agit d’'une source
fibrée dopée erbium. Elle délivre jusqu’a 2,5 uJ et a un spectre d’émission centré a 1600
nm. Cette source est la plus compacte et ne nécessite pas de passer par un systeme de
conversion non-linéaire. Les futurs évolutions technologiques concernant les fibres
optiques dopées erbium devraient permettre d’améliorer ses performances notamment

concernant I'énergie des impulsions.
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Chapitre 5 CHIRURGIE CORNEENNE PAR

LASER OPTIMISE

Dans ce chapitre, nous présentons les résultats typiques des expériences de découpes
par laser dans le volume de cornées pathologiques. Ces expériences ont été réalisées en
faisant varier un certain nombre de parametres et notamment la longueur d’onde
d’émission des lasers. Les résultats sont présentés sous forme de photos des échantillons
prises en histologie par microscopie optique et en ultrastructure par microscopie
électronique en transmission puis analysés avec nos partenaires clinique de I'hépital de
I'Héotel Dieu de Paris. Le but de ces études est d’évaluer les paramétres offrant les
meilleures performances en termes de qualité de découpe et de profondeur de pénétration
dans le tissu cornéen pathologique. Notamment, il restait a confirmer la validité des
hypotheses de travail adoptées au début du projet GRECO et de cette these puis confortées
par les mesures de transparence. Elles proposaient de décaler la longueur d’onde
d’émission des lasers cliniques centrés autour de 1 um vers l'infrarouge plus lointain et en
particulier vers la fenétre de relative transparence du tissu cornéen située entre 1600 nm
et 1700 nm. Cela pour pouvoir considérablement augmenter les profondeurs de
pénétration des faisceaux laser dans le tissu pathologique.

Dans un second temps, une série d’expériences permet de comparer les
performances entre des découpes réalisées suivant les paramétres ayant permis d’obtenir
les meilleurs résultats et ceux obtenus a partir d’'une source laser équivalente a celles
utilisées dans les systémes cliniques typiques par des découpes effectuées simultanément
sur un méme tissu cornéen. Apres une présentation du protocole expérimental, ces
résultats sont décrits en détails et accompagnés d’une discussion comportant les

principales conclusions.
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5.1. Dispositif expérimental

5.1.1. Le dispositif d’expériences chirurgicales

Les trois sources laser développées et présentées dans le chapitre précédent ont
éte testées et utilisées dans le cadre des expériences chirurgicales. Pour rappel, il s’agit
d’'un amplificateur paramétrique optique (OPA pour Optical Parametric Amplification),
d’'un générateur paramétrique optique (OPG pour Optical Parametric Generation) et
d’un laser fibré dopé erbium optimisé pour notre application. De plus, la source servant
de pompe a ’'OPG ayant des propriétés équivalentes a celles des sources cliniques, nous

l'utilisons également a titre de comparaison:

* lasource OPA pompée par un laser titane:saphir délivre des impulsions de
100 fs a une cadence de 1 kHz, accordables entre 1200 nm et 1750 nm
(section 4.2.3). Sur les 300 pJ disponibles nous avons utilisé jusqu’a 2 pJ
pour les expériences sur cornées. L’énergie de sortie est modulée par un
atténuateur variable contr6lé par ordinateur ;

* la source OPG pompée par un laser solide dopé ytterbium délivre des
impulsions de 500 fs a une cadence variable entre 1 et 100 kHz mais est
typiquement utilisée pour nos expériences avec un taux de répétition de
10 kHz. Elle est accordable entre 1450 nm et 2000 nm (section 4.3.3) et a
ces longueurs d’onde, jusqu’a 20 pJ sont disponibles. Nous utilisons
typiquement 0,25 pJ a 2 yJ pour les découpes sur cornée. L’énergie de
sortie est directement controlée par I'énergie de la pompe injectée ;

* la source fibrée erbium délivre des impulsions de 700 fs a 1 ps, a une
cadence de 200 kHz. Elle est centrée a 1594 nm et délivre une énergie
allant jusqu’a 1,8 pJ sur tissu. L’énergie peut étre modulée par l'utilisation
d'un atténuateur variable manuel, par modification de la puissance de
pompe ou par rotation de la polarisation par une lame a retard A/2 située

en entrée de compresseur (section 4.4) [4].
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* La source Yb?27 délivre des impulsions de 500 fs a 1ps, a une cadence de 1
kHz a 100 kHz, ce qui correspond a des énergies respectives de 1 m] a 40
u et elle est centrée a 1028 nm. L’énergie de sortie est contrélée soit par
l'utilisation d’'une lame a retard A/2 placé devant une lame de Brewster,
soit par contrdle directe du temps d’extraction dans la cavité de

I'amplificateur régénératif.

Deux systemes de controle placés a la sortie des sources et accessibles par un
miroir basculant ou par réflexion sur une lame de verre permettent de controler le
spectre et la durée de I'impulsion. Les spectrometres utilisés sont soit un systeme de la
société Avantes?8 ayant un détecteur InGaAs dont la plage d’utilisation s’étend de 1 um a
1,75 pum, soit un systeme de la société Ocean Optics2? utilisant également un détecteur
InGaAs mais refroidi par effet Peltier, sensible de 900 nm a 2,5 um. La mesure de durée
se fait par un autocorrélateur développé au laboratoire ou par un autocorrélateur
utilisable également en systeme FROG3? (Frequency Resolved Optical Gating).

Un systéme de télescope variable en fonction du laser est ensuite installé afin
d’obtenir un faisceau dont le diametre couvre l'ouverture utile des optiques de
focalisation utilisées pour les expériences de découpes sur les échantillons.

Un obturateur pilotable par ordinateur permet ensuite de controler la délivrance
ou non du laser.

Les éléments suivants, sur le parcours optique, sont les optiques de focalisation.
Elles sont montées sur un microscope optique inversé qui permet de controler
précisément leur distance a I’échantillon. Une sortie optique et une autre numérique
permettent de visualiser directement ou sur un écran la surface de I’échantillon. Trois
objectifs de microscope et une lentille sur mesure peuvent étre utilisés pour nos
expériences. Leurs différentes caractéristiques sont présentées dans le tableau 9. Elles

servent a focaliser le faisceau sur la cornée.

27 Spulse-HP, Amplitude-Systemes, Pessac, France

28 Avaspec-NIR256-1.7, Avantes, Eerbeck, Pays-Bas

29 NIRQuest512-2.5, Ocean Optics, Dunedin, Floride, Etats-unis
30 Pulse check autocorelator, APE, Berlin, Allemagne
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Diametre Diameétre

théorique théorique Plage
Correction
Optique de Ouverture dela dela d’utilisation
couvre- . .
focalisation b Numérique tache tache en longueur
objet
] d’Airy d’Airy d’onde
A=1,03 A=1,60
Objectif REFLX T>95%
Cassegrain Edmund 0 0,28 4,48 pm 6,97 um 800 nm -
Optics 15x% 10 pm
Objectif de
T>70%
microscope Zeiss LD
0al5mm 0,4 3,14 pm 4,88 um 400 nm -
Plan-Neofluar
1000 nm
20x/corr
Objectif de Optimisé
microscope Nachet 600 nm -
Plan- 0 0,55 2,28 pym 3,55 um 1800 nm
Apochromatiques
40x%
Lentille f-théta sur Optimisée
mesure Wavelength- 0 0,3 4,19 pm 6,51 um 1600 nm-
Technology 1700 nm

Tableau 9 : Caractéristiques des différentes optiques de focalisation utilisées pour les expériences

chirurgicales.

Compte tenu des fortes ouvertures numériques, du nombre élevé des lentilles qui
composent ces objectifs et de la gamme spectrale inhabituelle, les taux de transmission
sont inférieurs aux performances typiques d’objectifs standard optimisés pour le visible.
Elles varient de 30 % a 70 % suivant l'objectif et la longueur d’onde utilisée. Seuls les
deux derniers objectifs du tableau 9 sont optimisés pour fonctionner dans la plage
infrarouge entre 1600 nm et 1700 nm. L’objectif Zeiss a la plus faible transmission dans
cette zone, mais permet de corriger les aberrations optiques sur une épaisseur de
couvre-objet allant de 0 mm a 1,5 mm. Enfin I'objectif Cassegrain utilise le concept que
son nom indique : il n’est pas composé de lentilles mais de deux miroirs sphériques
traités or. Le premier a un petit diametre, qui correspond a l'ouverture utile, il est

divergent. Le second beaucoup plus grand est convergent. Cet objectif offre 'avantage de
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n’engendrer aucune aberration chromatique sur toute la plage de longueurs d’onde,
mais la perte du centre du faisceau est trés couteuse en énergie pour un faisceau
gaussien.

Le schéma du dispositif complet est présenté sur la figure 48.

Chambre
artificielle

cornée

Moteur XYZ objectif

i W

obturateur

Laser Ti:Sa+OPA

Laser Yb:KYW+OPG

Laser fibré erbium

Jnajenuglle

Figure 48 : Schéma du dispositif expérimental utilisé pour les expériences chirurgicales

Pour les expériences sur cornée, celle-ci est placée sur une chambre artificielle
spécialement congue pour respecter sa courbure naturelle et pour reproduire le plus

exactement possible son environnement naturel.
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Figure 49 : Chambre artificielle dans laquelle est placée la cornée afin de recréer les conditions de pression et

d’environnement naturels [203]

Les deux entrées permettent de remplir la chambre avec une solution saline de
bicarbonate (BBS) afin de maintenir un contact avec I'’endothélium ainsi qu’une pression
constante. De plus, cela permet de s’assurer qu’aucune bulle d’air ne reste au contact de
la cornée.

Le porte échantillon est ensuite relié a un déplacement motorisé a trois axes en
mode pas a pas ou continu, qui permet de le positionner puis de le déplacer dans les 3
dimensions de I'espace avec une résolution de £50 nm. La vitesse de déplacement peut
également étre controlée en fonction de l'ouverture numérique de l'optique de

focalisation et de la longueur d’onde.

5.1.2. Préparation des échantillons

Toutes les expériences ont été réalisées sur des cornées humaines obtenues
aupres de la banque frangaise des yeux conformément aux regles en vigueur. Les

échantillons nous parviennent apres environ trois semaines pendant lesquels ils sont
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conservés dans un milieu de culture CorneaMax®3! a température ambiante. Nous
maintenons les cornées dans ces conditions jusqu’'a ce qu’elles soient placées dans la
chambre antérieure au moment de I'expérience. Ces cornées sont retirées du circuit des
greffes par la banque francaise des yeux lorsqu’elles ne peuvent étre transposées, le plus
souvent pour cause de mauvaise qualité endothéliale (<2000cellules/mm?). Par
conséquent, leur séjour dans le milieu de culture favorise la formation de I'cedeme, ce
qui les conditionne de facon appropriée a nos études d’optimisation de la chirurgie sur
cornée pathologique. Afin de comparer les résultats avec ceux d’une cornée saine,
certaines sont d’abord mises en déturgescence 24 h avant I'expérience (section 2.2.1).

Au préalable des expériences par laser, nous retirons I'épithélium des cornées a
I'aide d’un coton-tige une fois que celle-ci est placée dans la chambre artificielle. Cette
couche de cellules est tres fragile lorsque la partie antérieure de I'ceil a été retirée de son
environnement naturel : si on la laissait en place, les diverses manipulations effectuées
sur les cornées pourraient provoquer des irrégularités de surface préjudiciables a la
propagation de faisceaux optiques. Une lame de verre de 170 pum faisant office de
couvre-objet est ensuite appliquée sur la cornée afin de travailler avec une surface de
référence plane sur tout le champ d’expérimentation.

Une fois la procédure laser achevée, les cornées ou la sclere sont replacées
quelques heures dans le milieu de culture, le temps que la majorité des bulles de
cavitation migrent de la zone de découpe ou se résorbent. Pour I’étude en histologie et
en ultrastructure, elles sont ensuite immergées dans une solution de glutaraldéhyde
diluée a 2,5% dans du tampon cacodylate de sodium (0,1 molaire; pH 7,4) pendant
environ 3 heures. Apres ringage dans le tampon, elles sont post-fixées dans du tetroxyde
d’osmium puis déshydratées dans de l'éthanol a degrés d’alcool croissant. L’étape
suivante consiste a les imprégner dans un mélange d’oxyde de propylene et de résine en
augmentant progressivement la concentration en résine. Apres 12h dans de la résine
pure, on procede a 'orientation des échantillons (étape essentielle pour I'étude). On les
polymérise enfin dans une étuve a 60° pendant 48 heures. Des coupes semi fines
d’environ 1 pm d’épaisseur sont réalisées a I'aide d’'un ultramicrotome32, puis colorées
au bleu de toluidine. Elles sont alors observées avec un microscope optique33? (coupes

histologiques). De la méme facon, des coupes ultra-fines de 100 nm sont préparées et

31 Eurobio, courtaboeuf, France
32 Reichert OmU2, Autriche
33 Zeiss Phomi2
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contrastées avec une solution d’acétate d’'uranyle. Elles sont ensuite analysées avec un

microscope électronique en transmission3# (ultrastructure)3>.

5.2. Dissection par laser femtoseconde

5.2.1. Introduction

Comme nous l'avons dit en début de cette these, la chirurgie par laser
femtoseconde a connu un fort essor avec l'introduction de cette technologie dans la
premiere étape de LASIK. Depuis, au moins trois des systemes cliniques proposent
également une option de greffe de cornée. Néanmoins, la plupart des indications de
greffe de cornée étant liées a une dégradation des propriétés optiques de ce tissu,
l'utilisation de ces routines se heurte aux problemes de diffusion inhérents aux cornées
cedémateuses. Notre solution propose donc d’atténuer cet effet par une augmentation de
la longueur d’onde des lasers. Bien que les études de transparence de cornée montrent
que le compromis entre 'augmentation de I'absorption et la baisse de la diffusion soit
optimal vers 1650 nm pour maximiser la profondeur de pénétration, il restait a
démontrer expérimentalement qu’effectivement les avantages de ce décalage justifiaient
le développement de sources émettant a ces longueurs d’onde. En effet, deux possibilités
ne nécessitant pas de développement de sources existent si 'on souhaite décaler la

longueur d’onde d’émission des lasers femtoseconde vers I'infrarouge moyen :

* les lasers chrome:forstérite émettent autour de 1,26 pum, c'est-a-dire juste
avant la bande d’absorption de I'’eau centrée a 1,45 um,

e les lasers de télécommunication dopés erbium ont un gain centré autour
d’'une longueur d’onde d’émission de 1,55 pum, c’est a dire en fin de cette

méme bande d’absorption.

Les sources paramétriques couvrant la globalité de ces plages spectrales ont donc
permis d’étudier les profondeurs de pénétration autour de ces longueurs d’onde et de

comparer les efficacités avec des découpes a 1030 nm.

34 Philips CM10, résolution 0,5 nm
35 Michele Savoldelli, Hotel Dieu Paris, France
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5.2.2. Méthode

Afin d’évaluer la profondeur de pénétration des faisceaux dans le tissu nous
avons effectué des découpes laser dites transfixiantes. La cornée est placée dans sa
chambre artificielle, son épaisseur est alors mesurée avec un pachymetre ultrasonore3®.
Elle est ensuite fixée au support relié aux moteurs de déplacement, puis positionnée au
niveau du point focal du laser. Afin de déterminer la position « 0 » qui correspond au
point de focalisation du laser au niveau de I'interface air-cornée, la cornée est déplacée
le long de l'axe optique du laser (verticalement lorsque nous travaillons sur le
microscope inversé). Lorsque le laser est focalisé dans la lame de verre qui sert de
couvre-objet, le plasma alors créé émet de la lumiere visible. Il suffit alors de déplacer la
cornée en direction du laser jusqu’a ce que cet effet disparaisse pour savoir que nous
sommes a l'interface verre-tissu. Le laser est ensuite bloqué et la cornée est avancée en
sens inverse de I'axe optique d’'une distance équivalente a son épaisseur plus environ
200 pm pour prendre en compte les incertitudes de mesures et les variations
d’épaisseur entre le centre et la périphérie de la cornée. L’obturateur libére le faisceau
laser dés que la procédure de découpe démarre.

Pour nos expériences, la procédure dite transfixiante consiste a réaliser une
incision de 1 a 2 mm de longueur en partant de la partie postérieure de I'’échantillon
(I'endothélium), vers la partie antérieure (épithélium). Les déplacements horizontaux
sont calculés a partir du rayon de la tache d’Airy p, défini en fonction de 'ouverture

numérique ON de 'optique de focalisation comme :
p=122_—,

de facon a ce que chaque tache focale se juxtapose en se chevauchant légerement aux

extrémités.

Le pas et la vitesse de déplacement sont directement calculés par le programme
de pilotage des moteurs en fonction de la longueur d’onde utilisée et de I'ouverture
numérique des objectifs. Bien qu’aux ouvertures numériques de nos objectifs, le volume
du point focal soit plus important dans I'axe optique, nous conservons les mémes tailles

de pas et la méme vitesse de déplacement dans cet axe. Le chevauchement est donc plus

important, mais cela permet de diminuer les risques de subsistance de ponts tissulaire

36 Pocket II, Quantel medical, Clermont-Ferrand, France
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(parties de tissu non coupées par le laser) et n’engendre théoriquement aucun effet
secondaire. En effet, aux cadences laser utilisées aucun effet cumulatif sur plusieurs
impulsions n’est a prévoir en deca de quelques MHz. Un schéma de ce protocole est
présenté sur la figure 50. Entre deux découpes, un espacement d’au moins 200 pm est
respecté afin de ne pas risquer de modifier les résultats lors des prélevements de coupes
semi fines et ultra fines par ultramicrotome. De plus, 'ensemble des découpes ne peut
pas dépasser 2,5 mm car cela correspond a la taille des blocs de résines dans lesquels les
échantillons sont fixés. Ce protocole est similaire quelque soit le laser utilisé et quelque

soient la nature et I’état du tissu.

Figure 50 : Schéma décrivant le protocole de découpe transfixiante par laser dans le volume du tissu cornéen
5.2.3. Seuil de claquage optique

Pour des impulsions femtoseconde, on trouve dans la littérature un seuil de
claquage optique pour des densités d’énergie légérement inférieures a 2 J/cm? [156,204,
205]. Ce seuil ne dépend a priori que peu de la longueur d’onde. Il est de plus mesuré en
surface des échantillons: il ne tient donc pas compte des effets supplémentaires qui
peuvent le faire varier, ou qui peuvent modifier la surface du point focal dans le volume
si I'on considere notamment l’absorption, la diffusion ou encore les aberrations

sphériques. Pour mesurer ce seuil, différentes conventions ont été adoptées :
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» néergie de 'impulsion divisée par la surface définie a 1/e* du rayon w de

la tache focale d’un faisceau gaussien :

A
nsin®’

w = 0,32

ou n est l'indice de réfraction du tissu et 6 est le demi-angle d’ouverture

de I'optique de focalisation ;

e énergie totale de 'impulsion divisée par la surface de la tache d’Airy dont

on redonne le rayon p.

p =061 nsin®’
exprimé en fonction de I'ouverture numérique de I'optique de focalisation
n sin® ;

e éclairement moyen de la tache d’Airy ;

* intensité créte du pic gaussien ;

* intensité créte de la tache d’Airy.

Pour nos expériences, nous avons travaillé a partir de la seconde définition. Les
deux dernieres sont rarement utilisées pour parler des résultats expérimentaux.
Cependant, il faut calculer la valeur créte du profil du point focal pour pouvoir évaluer
les énergies en entrée d’objectifs par rapport au seuil théorique au point focal. Pour un
faisceau limité par diffraction comme c’est le cas lorsque I'on couvre la pupille de
'objectif, cela équivaut a une énergie mesurée en sortie d’objectif environ quatre fois
supérieure a la moyenne sur la tache d’Airy.

Nous avons postulé que les seuils devaient étre relativement semblables sur
I'ensemble de la plage de longueur d’onde étudiée et sommes donc partis de I'étude
réalisée par Valeria Nuzzo durant sa theése, dont les résultats sont présentés dans le
tableau 10 [3].

Pour évaluer expérimentalement ce seuil de claquage optique, des incisions laser
ont été effectuées proche de la surface du tissu en augmentant progressivement
I'énergie du laser. Dés que des bulles nettes et régulieres étaient formées sur le trajet

effectué par le laser, le seuil de claquage était considéré comme étant juste atteint.
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Seuil

théorique Seuil Seuil Seuil

Optique de  Ouverture ) ) )
A1=800 expérimental théorique théorique

focalisation numérique

nm A1=800nm A2=1,3pum A3=1,6um
/1,03 pm
Objectif [1190 n]
0,28 [J290 nJ [J500 n] [J765 n]
cassegarin /315 n]
Objectif (94 n]
0,4 [200 n] [J250 n] [J375n]
Zeiss x20 /155 n]
Objectif [50 n]
0,55 [J100 nJ [J130 nJ [J200 nJ
Nachet x40 /80 n]

Tableau 10 : Energie du seuil de claquage optique dans la cornée en fonction de I'optique de focalisation pour

un seuil de claquage théorique de 2]/cm? [5,68]

L’ensemble de ces données nous renseigne sur l'ordre de grandeur de I'énergie
théoriquement nécessaire pour obtenir une incision propre dans un milieu parfaitement
transparent et non diffusant. Les énergies permettant d’atteindre le seuil de claquage en
volume varient avec la longueur d’onde car les dimensions du point focal varient avec la
longueur d’onde. En effet, on peut déduire de ces chiffres qu’il faut théoriquement
utiliser au minimum 4 fois plus d’énergie 2 1600 nm qu’a 800 nm (2?=1600%/8007) et
2,4 fois plus 2 1600 nm qu’a 1030 nm (1600?/1030%), avec une méme optique de
focalisation pour atteindre le seuil de claquage, car les surfaces de focalisation
augmentent avec le carré des longueurs d’ondes. Nous verrons dans les résultats que
cette logique n’est plus respectée en volume. Cela s’explique essentiellement par la
meilleure conservation de la fonction d’appareil du faisceau avec la baisse de la diffusion
lorsque I'on augmente la longueur d’onde d’émission des lasers. On peut donc dire que si
a méme énergie le résultat est identique a 1030 nm et a 1650 nm, la propagation du
faisceau dans le volume du tissu a été nettement moins perturbée a 1650 nm qu’a 1030
nm. En effet, I'élargissement de la fonction d’appareil causé par la diffusion est
nettement plus fort que celui due a 'augmentation de la longueur d’onde (convolution

d’une fonction étroite (tache d’Airy) par une fonction plus large (diffusion)).
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5.2.4. Résultats

5.2.4.1.Etude de l'influence de la longueur d’onde sur

les découpes

5.2.4.1.1. Résultats avec la source OPA

Les premieres découpes ont été réalisées avec l'objectif Zeiss d’ouverture
numérique 0,4 a des énergies d’environ 1 pJ, en utilisant la source OPA avec une cadence
d’impulsions de 1 kHz. Ces découpes ont été effectuées suivant un protocole transfixiant
(laser focalisé sur la partie postérieure et remontant progressivement vers la surface),
en variant la longueur d’onde tous les 100 nm entre 1200 nm et 1600 nm. Elles ont donc
permis d’évaluer la profondeur de pénétration et la qualité des découpes aux longueurs
d’onde inférieures au pic d’absorption de I'’eau centré a 1450 nm, situées au niveau de ce
pic et supérieures a ce pic. La figure 51 montre les résultats obtenus sur une cornée
d’environ 800 pm d’épaisseur a 1200 nm, 1300 nm et 1400 nm. La découpe a 1600 nm
effectuée sur cette méme cornée est présentée en plus grand détails en ultrastructure
sur la figure 52. L'énergie n’est que de 3 x le seuil théorique a 1600 nm et monte jusqu’a
environ 4 x ce seuil vers 1200-1300 nm. Malgré la faible énergie, 'incision est réguliere
et de qualité constante sur toute la profondeur de découpe lorsque le tissu reste
relativement peu absorbant. Par contre, a 1400 nm, outre le fait que I'absorption
diminue fortement la profondeur de pénétration, on observe déja une légere
augmentation du contraste en bordure des incisions. Si 'on compare les profondeurs de
pénétration, on remarque que mise a part l'incision effectuée dans la zone d’absorption
a 1400 nm et qui atteint 180 um de profondeur. Les profondeurs augmentent bien avec
la longueur d’onde avec un maximum local a 1600 nm. On obtient donc a 1200 nm une
profondeur de découpe de 335 pm, a 1300 nm un résultat équivalent mais légerement
supérieur avec 345 pum, et a 1600 nm un optimum avec 445 um. Ces mesures sont
résumés dans le tableau 11. On peut également observer que les découpes n’atteignent
pas la surface de la cornée. Ceci est intentionnel, nous avons interrompu le traitement
laser a une faible distance avant la surface afin d’éviter d’usiner le verre, ce qui peut
ensuite détériorer les découpes car de petits fragments peuvent ainsi se déposer sur le

tissu [3]. Ces résultats mettent en valeur 'intérét d’'une source centrée entre 1600 nm et
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1700 nm donc au-dela du pic d’absorption plutét que juste avant ce pic a 1200 nm ou

1300 nm.

Tableau 11 : Parametres des incisions de la figure 51

Incision

Longueur d’onde (pm)

Profondeur de pénétration (pm)

100 pm

Figure 51 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse de 800 pm avec la
source OPA, a 1,2 pm (a), 1,3 pm (b) et 1,4 pm (c). L’ouverture numérique était de 0,4 et’énergie d’environ 1
M.

140



Figure 52 : Coupe histologique de I'incision réalisée sur une cornée humaine cedémateuse de 800 pm avec la

source OPA a 1600 nm. L’ouverture numérique était de 0,4 et 'énergie d’environ 1 pJ. Une photo a plus fort
grossissement réalisée en polarisation est également présentée (en haut a droite). Une photo d’ultrastructure

permet de se rendre compte de la qualité de la découpe (en bas a droite)

5.2.4.1.2. Résultats avec la source OPG

Les découpes réalisées avec la source OPG ont été effectuées avec l'objectif
Nachet, d’ouverture numérique 0,55, a des énergies d’environ 2 pJ et un taux de
répétition de 10 kHz. Ces découpes ont été effectuées suivant un protocole transfixiant,
en variant la longueur d’onde tous les 50 nm entre 1450 nm et 1700 nm. A titre de
comparaison, une découpe a également été effectuée sur cette méme cornée a 1030 nm.

Le but de ces expériences était quadruple :

* confirmation de la longueur d’onde optimale et validation sur cornée
cedémateuse ;

» confirmation des effets secondaires a I'absorption ;

* étude de la profondeur de pénétration a la longueur d’onde télécom 1,55

pm ;
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* comparaison avec la longueur d’onde clinique 1,03 pm.

La figure 53 montre les résultats de ces incisions en histologie et la figure 54 ceux
en ultrastructure. Il s’agissait d’'une cornée tres cedémateuse d’environ 1 mm
d’épaisseur. Sept incisions y ont été réalisées a 1030 nm, 1450 nm, 1500 nm, 1550 nm,
1600 nm, 1650 nm et 1700 nm. Compte tenu de I'état fortement avancé de I'cedeme,
nous avons utilisé une énergie correspondant a environ 10 fois le seuil théorique de
claquage en surface entre 1450 nm et 1700 nm et environ 25 fois ce seuil vers 1030 nm.
Ces parametres et les profondeurs de pénétration associées sont résumés dans le
tableau 12.

L’incision effectuée au maximum d’absorption vers 1450 nm présente de forts
effets secondaires, avec une partie importante de débris de tissu sur les bords de
I'incision, ainsi qu'une membrane apparaissant noircie. Elle se caractérise par une tres
faible profondeur de pénétration. Bien qu’apparaissant moins nettement sur la figure
53, ce phénomene reste semblable a 1500 nm avec une profondeur de pénétration
équivalente.

Les découpes a 1550 nm présentent également de nombreux débris de collagene
en bordure de découpe ainsi qu'une membrane beaucoup plus contrastée que le
collagene sain. La profondeur de pénétration a environ doublée mais reste faible. Une
augmentation de I'énergie entrainerait encore plus d’effets secondaires sans garantir
une nette amélioration de la profondeur de pénétration.

De méme, a 1600 nm on constate une augmentation de contraste membranaire
en bordure de découpe et une profondeur de pénétration environ équivalente. Ce
résultat peut sembler contradictoire avec ceux obtenus avec la source OPA. Cependant, il
faut prendre en compte les fortes différences de largeurs spectrales: le spectre de la
source OPG fait a cette longueur d’onde environ 100 nm de largeur contre deux fois
moins pour la source OPA et environ dix fois moins pour la source fibrée. Par
conséquent une grande partie du spectre demeure dans la zone d’absorption du tissu
lorsque I'on effectue des découpes centrées a 1600 nm avec cette source.

Les découpes a 1030 nm, 1650 nm et 1700 nm sont réguliéres, avec une qualité
constante dans le volume, malgré quelques débris de collagene dans la partie antérieure

de la découpe a 1650 nm qui suggere que I'énergie utilisée est alors trop importante.
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Aucun pont tissulaire n’est observé en partie antérieure de l'incision. La partie la plus
postérieure reste également de bonne qualité malgré quelques rares ponts tissulaires.
L’incision a 1650 nm est indéniablement optimale en considérant la profondeur
de pénétration puisque I'on atteint 900 pm, ce qui valide ce choix de longueurs d’onde
pour réaliser des greffes dans la quasi-totalité des cornées pathologiques d’un patient.
En effet, chez un patient dont la pathologie serait déja trés avancée, les épaisseurs

atteignent généralement 800 um et au maximum 850 pm.

Tableau 12 : Parameétres des découpes de la figure 53

Incision

Longueur d’onde (pm)

Profondeur de

pénétration (um)

Figure 53 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse de 1 mm avec la
source OPG a, 1030 nm, 1450 nm, 1500 nm, 1550 nm, 1600 nm, 1650 nm et 1700 nm. L’ouverture numérique
était de 0,55 et I'énergie d’environ 2 pj.
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Figure 54 : Ultrastructure des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse de 1 mm avec la

source OPG 3, 1030 nm, 1450 nm, 1500 nm, 1550 nm, 1600 nm, 1650 nm et 1700 nm. L’ouverture numérique

était de 0,55 et I'énergie d’environ 2 pJ.
5.2.4.2.Dissection avec le laser fibré dopé erbium

Les expériences de découpe a partir de la source fibré erbium centré a 1594 nm
ont également été réalisées avec I'objectif Nachet, d’'ouverture numérique 0,55. Plusieurs
études de profondeur de pénétration en fonction de I'énergie ont été menées.

Les figures 55, 56 et 57 montrent trois séries d’expériences représentées en
histologie. Les résultats de la figure 55 sont également présentés en ultrastructure sur la
figure 58. Pour ces découpes, nous avons fait varier I'énergie du laser de pompe suivant

les énergies décrites dans le tableau 13:
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Incision A

Figure 1,6 1,8 1,8

55 E(u])
Figure 1,6 1,6 1,37 1,37 1,14 1,14 1 1 0,760 0,760
56 E(u])
Figure 1,4 1,4 1,4 1,14 1 760 - - = o

57 E(W)

1,6 1,37 1,14 0,840 0,760 0,760

Tableau 13 : Parametres énergétiques en pJ des incisions des figures 55, 56 et 57

Parmi I'ensemble des expériences réalisées dont les résultats présentés avec ce
laser, il est difficile de déduire une tendance, ou de conclure sur les performances du
laser, compte tenu de la grande diversité des résultats obtenus. On remarque de fagon
générale que la découpe est de qualité variable dans le volume du tissu, avec de
nombreux effets secondaires. Bien que ces effets atteignent de forte profondeur de
pénétration, la découpe effective reste a des profondeurs moyennes. Dans tous les cas,
on observe, avec plus ou moins d’ampleur, d'importantes variations de contraste sur les
photos d’histologie. Ces variations s’étendent sur de larges zones et ne sont pas
confinées aux bordures des découpes. Lorsque I'on étudie ces zones en ultrastructure,
on se rend compte que le collagéne est fortement déstructuré, ce qui apparait comme un
effet flouté a I'échelle micrométrique (en ultrastructure). I est encore difficile
d’expliquer 'origine de cette modification du collagene. Nous attribuons pour l'instant

ce phénomene a des effets photochimiques.
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Incision

Figure 1,6
55

1,37 1,14 0,840 0,760

Figure 55 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse d’environ 1 mm
avec la source fibrée erbium a 1594 nm. L’'ouverture numérique était de 0,55 et I'énergie a été variée entre

760 n] et 1,8 pJ.

Incision A

slyiesaas 1,6 1,6 1,37 1,37 1,14 1,14 0,760 0,760

Figure 56 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse d’environ 1 mm
avec la source fibrée erbium a 1594 nm. L’'ouverture numérique était de 0,55 et I'énergie a été variée entre

250 nj et 1,5 pJ.
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Incision

Figure 57 BEIENY 1,4 1,14

Figure 57 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse d’environ 1 mm
avec la source fibrée erbium a 1594 nm. L'ouverture numérique était de 0,55 et I'énergie a été variée entre

760 nJ et 1,4 pJ.
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Figure 58 : Ultrastructure des incisions réalisées sur une cornée humaine cedémateuse d’environ 1 mm avec

la source fibrée erbium a 1594 nm. L’ouverture numérique était de 0,55 et I'énergie a été variée entre 0,76 pJ

et 1,80 pJ.

Deux hypotheses peuvent en partie expliquer ces effets secondaires en dehors du

point focal.

Tout d’abord, un contraste insuffisant du laser et en particulier la présence
d’une pré-impulsion suppicoseconde pourrait engendrer ces modifications
du collagene. Les appareils de mesure dont nous disposons n’étant pas
sensibles a ce phénomeéne, nous n’avons pour l'instant pas pu vérifier cette
hypothese.

D’autre part, la cadence étant plus élevée que sur les sources accordables,
ces phénomeénes pourraient peut-étre venir d'un effet cumulatif sur un
train d'impulsions. Des expériences en diminuant la cadence devront étre

réalisées pour le vérifier.
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Des que l'origine de ces résultats sera identifiée, les parametres du laser pourront
étre adaptés et la source fibrée deviendra a priori la solution la plus avantageuse dans le
cadre d'une application clinique de greffe de cornée. En effet, elle propose les meilleures

caractéristiques en termes de compacité, de robustesse et surtout de coft.

5.2.4.3.Comparaison des incisions a 1030 nm vs. a

1650 nm

Les expériences effectuées en variant la longueur d’'onde ont permis de
démontrer que le maximum de profondeur de pénétration du faisceau dans le tissu
cedémateux est obtenu a 1650 nm. Afin d’évaluer les différences entre les sources
cliniques centrées a 1030 nm et notre source OPG configurée pour étre centrée a 1650
nm, deux séries d’expériences supplémentaires ont été réalisées avec l'objectif Nachet
d’ouverture numérique 0,55 en variant I'énergie entre 250 nJ et 2 pJ et en alternant ces
deux longueurs d’onde sur une cornée saine et sur une cornée cedémateuse.

La figure 59 montre les résultats en histologie et la figure 60 en ultrastructure sur
une cornée saine d’environ 600 um d’épaisseur. Les parametres de découpe sont
résumés dans le tableau 14. On peut remarquer que lorsqu’on utilise une énergie de 250
nJ juste au dessus du seuil théorique a 1650 nm et 3% au dessus du seuil théorique a
1030 nm, on observe une tres nette différence de profondeur de pénétration entre les
deux longueurs d’onde puisque l'incision a 1650 nm est transfixiante contre seulement
45 pm de profondeur pour celle effectuée a 1030 nm. On observe également qu’a partir
de 1 yJ soit 5 fois le seuil a 1650 nm, la découpe est transfixiante ou quasi-transfixiante
aux 2 longueurs d’ondes. Toutes les découpes sont régulieres et de qualités constantes
dans le volume de la cornée et ne présentent pas d’effets secondaires particulier
notamment nous n’observons pas de déstructuration du collagene. Une fine membrane
plus contrasté en bordure de découpe reste cependant visible quelque soit la longueur
d’onde. Par conséquent, la baisse de diffusion avec I'augmentation de longueur d’onde
permet une meilleure propagation méme sur une cornée saine comparativement aux
lasers cliniques. Il est donc possible d’effectuer les mémes interventions a 1650 nm qu’a
1030 nm avec des impulsions d’énergie trés inférieures et obtenir une découpe
profonde et de qualité. Cela prouve également qu’il serait possible d’effectuer les

interventions de type LASIK avec une source femtoseconde centrée a 1650 nm, d’autant
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que le faisceau étant en partie absorbé a 1650 nm, les risques de 1ésions dans le reste de

I'ceil et en particulier sur la rétine sont fortement diminués.

Tableau 14 : Parameétres de découpes de la figure 59

Incision
Longueur
d’onde (pm)
Energie (1))

Profondeur

de

transfixiant 45 420 330 525 270

transfixiant 546 465 tranfixiant
pénétration

(pm)

Figure 59 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée humaine saine de 600 um, en alternant
la source a 1,03 pm et la source OPG centrée a 1,65 pm et en variant I’énergie entre 250 nJ et 2 pJ. L’ouverture

numérique était de 0,55 et le taux de répétition de 10 kHz.
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Figure 60 : Ultrastructure des incisions réalisées sur une cornée humaine saine de 600 pum, en alternant la

source a 1,03 um et la source OPG centrée a 1,65 pm et en variant I'énergie entre 250 nJ et 2 pJ. L’'ouverture

numérique était de 0,55 et le taux de répétition de 10 kHz.

Le méme protocole expérimental a été reproduit sur une cornée cedémateuse
d’environ 850 pm d’épaisseur. Ces résultats sont présentés sur la figure 61 en histologie
et sur la figure 62 en ultrastructure. Les parameétres de découpes sont résumés dans le
tableau 15. On observe alors aux deux longueurs d’onde une augmentation progressive
de la profondeur de pénétration. Pour des énergies d’environ 250 nJ, I'effet a 1650 nm
est peu prononcé et se manifeste uniquement en surface, ce qui prouve que nous
sommes alors environ au seuil de claquage dans une cornée cedémateuse. La profondeur
de pénétration augmente par contre beaucoup plus rapidement a 1650 nm qu’a 1030
nm puisque des effets jusqu’a la membrane de Descemet sont observables des 1 pJ a
1650 nm, alors qu’avec 2 pJ, la découpe a 1030 nm atteint 500 pm. Les découpes sont de
tres bonne qualité et dans 'ensemble trés homogenes. Toutefois, a 2 pJ, on observe un
dépot de débris de collagene sur les parois antérieures dans le cas d'une cornée
cedémateuse comme dans le cas des cornées saines, alors que sur la partie postérieure,

toujours a 2 yJ, la découpe est trés propre et ne présente que de rares ponts tissulaire.
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Par contre, toujours a 1650 nm avec une énergie de 1 pJ, la découpe est d’excellente

qualité sur toute la profondeur.

Tableau 15 : Parametres des découpes de la figure 61

Incision

Longueur d’onde

(nm)

Energie (1))

Profondeur de f
transfixiant
pénétration (um)

Figure 61 : Coupe histologique des incisions réalisées sur une cornée cedémateuse de 850 pm, en
alternant la source a 1,03 pm et la source OPG centrée a 1,65 pm et en variant I’énergie entre 250 nJ

et 2 pJ. L’'ouverture numérique était de 0,55 et le taux de répétition de 10 kHz.
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Figure 62 : Ultrastructure des incisions réalisées sur une cornée cedémateuse de 850 pm, en alternant la

source a 1,03 pm et la source OPG centrée a 1,65 pm et en variant I'énergie entre 250 nJ et 2 pJ. L'ouverture

numérique était de 0,55 et le taux de répétition de 10 kHz.

5.3. Conclusion

Les résultats sur I'étude de 'optimisation de la longueur d’onde en chirurgie de la

cornée sont tres positifs et confirment les hypotheses de départ.

* La profondeur de pénétration du faisceau laser dans le tissu sain et
cedémateux dépend tres fortement de la longueur d’onde. En particulier, le
phénomene de diffusion de la lumiére décroit rapidement avec la longueur

d’onde.
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* Par contre, la profondeur de pénétration est faible et des effets
secondaires sont fréquents et importants entre 1400 nm et 1600 nm. Cette
plage de longueur d’onde correspond a la bande d’absorption de I'eau
présente dans le tissu.

e La profondeur de pénétration est maximale a 1650 nm. Cette longueur
d’onde correspond a un minimum local de I'absorption optique de 'eau et
de la cornée. De plus, la diffusion baisse d'un facteur trois a 1650 par
rapport a 1030 nm. Par conséquent, 'usage d’'une source émettant a 1650
nm correspond de fait au meilleur compromis possible entre diffusion et
absorption pour obtenir des découpes propres et constantes sur toute la

profondeur des cornées méme pathologiques.

Lorsque le tissu est absorbant, des effets secondaires apparaissent rapidement
avec I'augmentation de I'énergie. Par conséquent, I'usage d’'une source erbium classique
émettant autour de 1,55 pm n’est pas envisageable pour la chirurgie de greffe de cornée
par laser.

Les avantages d’'une source émettant a 1650 nm ont été démontrés puisque
conformément aux études de transmission et plus précisément de section efficace de
diffusion (section 2.2.2.2), on observe en moyenne une augmentation d’environ un
facteur trois de la profondeur de pénétration en comparaison de celle obtenue avec une
source émettant a 1,03 um équivalente a celles utilisées cliniquement. Les découpes a
1650 nm atteignent jusqu'a 900 um de profondeur en conservant des parametres
énergétiques suffisamment bas pour ne pas engendrer d’effets secondaires trop
importants. Si de plus on considére qu’'une cornée pathologique atteint dans la plupart
des cas un maximum de 850 pum chez un patient, on peut conclure que cet outil
rassemble les conditions nécessaires a une chirurgie de greffe de cornée efficace dans la
grande majorité des cas cliniques.

On peut ajouter un dernier avantage a ce changement de longueur d’onde: la
sécurité de l'intervention est largement améliorée si I'on utilise une source centrée a
1650 nm car les milieux oculaire situés sur le chemin du faisceau, derriére la cornée
absorbes autour de cette longueur d’onde. L’énergie du faisceau est donc tres fortement

atténuée avant que le laser n’atteigne la rétine.
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Chapitre 6  LE DISPOSITIF

DEMONSTRATEUR DE GREFFE DE CORNEE

6.1. Introduction

Le projet ANR GRECO37 avait pour objectif final le développement d'un dispositif
démonstrateur permettant de réaliser des expériences automatisées de greffes de
cornées selon des géométries complexes favorisant le maintient du greffon. Ce
démonstrateur comprend une des sources laser développées a la longueur d’onde
optimisée, le dispositif de correction du front d’onde et le systeme de délivrance du
faisceau. Nous avons opté pour une architecture modulaire comprenant trois éléments
pouvant étre installés ou retirés indépendamment. Comme nous I'avons décrit dans le
Chapitre 4, trois sources ont été développées au cours du projet GRECO (deux dans le
cadre de cette thése et une autre par notre partenaire de projet, I'Institut d’Optique
Graduate School), dont deux sont a priori compatibles avec une application clinique. Le
premier module comprend donc soit la source fibré erbium, soit la source ytterbium
suivie de 'OPG. Le second module comprend le systeme de correction du front d’onde
composé d’'un miroir déformable et d’'un analyseur de front d’onde. Le dernier module
permet la délivrance du faisceau sur la cornée grace a un systeme de balayage du
faisceau et contient les éléments d’imagerie de I’échantillon et de diagnostic de la qualité
de focalisation en volume par seconde harmonique.

Le projet GRECO reposait sur I'idée qu’utiliser un laser décalé en longueur d’onde
plus un systeme d’optique adaptative permettrai de développer un nouvel outil
chirurgical qui soit opérationnel sur des cornées pathologiques. Au cours de nos
expériences, il s’est avéré que l'usage de 'optique adaptative en tant que parametre actif
de correction du front d’'onde en temps réel lors de la découpe n’était pas indispensable,
'effet bénéfique du décalage en longueur d’onde étant bien plus prononcé que prévu, il
permet a lui seul d’atteindre les profondeurs de pénétration nécessaires tout en

maintenant une qualité des découpes excellentes. L’utilisation de ce module dans le

37 ANR-06-TecSan-025 (durée : 3 ans %)
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dispositif démonstrateur permettra néanmoins de corriger les aberrations du systéme
optique tout le long du parcours du faisceau et en particulier celles induites par I'optique
de focalisation. Cela présente 'avantage de mieux disposer d’'un démonstrateur avec des
performances plus proches de celles d'un prototype. Cependant, un controle actif
demeure possible et a été développé, il est détaillé dans la partie 6.3. Le troisieme
module contient le dispositif de balayage. Il a nécessité une étude détaillée comprenant
le développement d'une optique spécifique afin d’obtenir le meilleur compromis
possible entre le champ de balayage couvert, I'ouverture numérique, la qualité du
faisceau, la rapidité du balayage et le cofit. Ces études sont détaillées dans la partie 6.2
Un dispositif démonstrateur doit permettre de prouver les hypothéses de travail
du projet et de démontrer le principe de fonctionnement d’'un tel outil. Il n’est pas
nécessaire de prendre d’ores et déja en compte les contraintes liées aux normes de
productions, indispensables a l‘obtention du marquage CE (Europe), ou 'accord de la

FDA (Etats-Unis), comme dans le cas du développement d’un prototype.

6.2. Etude des dispositifs de balayage et de

focalisation

Le dispositif expérimental utilisé pour les expériences d’incisions laser décrites
au Chapitre 5 est basé sur le déplacement des cornées dans les trois dimensions grace a
des moteurs linéaires38 assemblés dans une configuration a trois axes. Il est évident
qu’'une telle géométrie ne peut pas étre utilisée pour un systéeme démonstrateur censé
démontrer les possibilités d'un systéme réel opérant sur un patient devant rester
immobile tout au long de I'intervention.

Les conditions devant satisfaire aux contraintes de géométrie du tissu, tout en
conservant une bonne qualité de découpes, donc minimisant les effets secondaires et

maximisant la profondeur de pénétration sont décrites dans ce cahier des charges :

* Dbalayage du laser dans le volume des cornées humaines :
0 82310 mm de diametre;

0 1 mm de profondeur;

38 GTS70, GTS150 et GTS 30V, Newport, Irvine, Californie, Etats-Unis
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* ouverture numérique comprise entre 0,3 et 0,5 afin de garder une
précision micrométrique tout en limitant les aberrations et les effets
secondaires (filamentation) ;

e durée d'intervention inférieures a la minute pour diminuer les risques liés
aux mouvements du patient formation de stries...);

e optique adaptée a la longueur d’'onde 1650 nm.

Pour permettre un balayage couvrant la surface de la cornée, deux méthodes
(plus quelques spécificités) ont essentiellement été utilisés pour les systemes cliniques
existants. Soit ils balayent le faisceau avec des miroirs galvanométriques, soit ils
déplacent des optiques par rapport a I'axe optique. L’ensemble de ces possibilités est

décrit dans le tableau 16 (les dispositifs proposés sont agrandis sur la figure 63) :
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Figure 63 : Agrandissement des systemes de balayage proposés pour le démonstrateur de greffe de cornée
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Compte tenu des contraintes financieres du projet et puisqu’une partie de
I'optimisation optique peut étre assurée par le module de correction du front d’onde,
nous avons privilégié la seconde approche qui offrait les meilleurs compromis. Cette
méthode permet un balayage rapide (20 s a 40 s) avec des éléments optiques fixes, le
champ couvert est d’environ 12 mm de diametre tout en conservant une focalisation
suffisante d’ouverture numérique 0,3. Ces caractéristiques ont été atteintes grace a
l'utilisation d'un élément optique de focalisation congu sur mesure de type f-théta. Une

modélisation de ce systeme est présentée en figure 64.

Figure 64 : Conception assisté par ordinateur du diapositif de délivrance du faisceau
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6.3. Le systeme de correction du front

d’onde

Le systéme initialement proposé dans le projet GRECO prévoyait d’utiliser
I'optique adaptative pour corriger en temps réel, au cours de l'intervention les
aberrations basses fréquences dues a la propagation du faisceau dans le volume des
cornées. Cette correction peut se faire grace a une mesure de I'’émission de seconde
harmonique générée au point focal dans le volume de la cornée et rétro-émise ou rétro-
diffusée. L’énergie de seconde harmonique est proportionnelle au carré de la densité
d’énergie au point focal. Sa mesure nous permet donc de disposer d’un facteur de mérite
directement lié au confinement de la tache focale. Un algorithme génétique permettant
de tester différentes positions du miroir déformable suivant ce facteur de mérite sert a
optimiser le front d’onde pour obtenir la meilleure découpe possible. Le module de

correction du front d’onde est présenté sur la figure 65.

Figure 65 : Conception assistée par ordinateur du module de correction du front d’onde
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Un miroir dichroique placé juste avant le systéme de balayage permet de
transmettre le laser et de réfléchir la seconde harmonique rétrodiffusée. L’énergie de
seconde harmonique est ensuite mesurée avec un photomultiplicateur relié a
I'ordinateur et placé apres la réflexion du signal sur un miroir dichroique (figure 66). De
plus, analyseur de front d’'onde permet de vérifier le front d’onde du laser utilisé pour
'intervention et doublé en fréquence a partir de la fuite du miroir placé immédiatement
apres le miroir déformable. Ce controle permet de faciliter la convergence de
I'algorithme génétique correspondant a une position de miroir déformable optimale en
évitant notamment que celui-ci prenne des positions trop éloignées de la configuration
idéale, pouvant par exemple dévier le faisceau du parcours optique. Bien que permettant
d’optimiser la qualité de la découpe, cette méthode nécessite d’effectuer un premier
balayage de la cornée pour définir les positions du miroir déformable, elle ralentit donc
I'intervention chirurgicale puisque la dynamique du miroir déformable est beaucoup
plus lente que le systéme de balayage. De plus, les découpes sont de bonnes qualités et
ont une profondeur de pénétration suffisante sans avoir recours a ce dispositif. Par
conséquent, le module d’optique adaptative sera essentiellement utilisé pour corriger
les aberrations induites par I'ensemble des optiques du démonstrateur et en particulier

celles provoquées par le systeme de balayage et 'optique de focalisation.
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Miroir dichroique pour le
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Miroir dichroique pour la
2"de harmonique

Photomultiplicateur

Figure 66 : Systéme sur rail permettant soit la mesure de I'énergie de la seconde harmonique vers I'arriere,

soit I'éclairage et la visualisation de la surface de la cornée

6.4. Le dispositif déemonstrateur

L’ensemble du démonstrateur est composé de trois modules automatisés et
pilotés par ordinateur. L’ensemble des optiques sont reliées par un systeme tubulaire
garantissant un bon maintien de I'alignement et une bonne rigidité dans le temps. Deux
miroirs de renvoi situés en début et en fin de parcours optique de chaque module
garantissent un ajustement rapide du passage du faisceau d’'un module a l'autre. Le
controle de I'énergie se fait par la succession d'une lame a retard A/2 montée sur un
moteur rotatif et d'une lame de Brewster dont I'énergie réfléchie est mesurée par une

photodiode (figure 67).
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Lame a retard
A2

Lame de Brewster

Figure 67 : Systeme de controle de I'énergie

Le miroir déformable est également piloté par ordinateur, qu’on utilise
I'algorithme génétique couplé au diagnostic de seconde harmonique, ou qu’on l'utilise
pour corriger les aberrations du systéme optique. Le déplacement dans le volume de la
cornée est effectué par un moteur linéaire de course verticale, entrainant 'ensemble du
module de délivrance du faisceau. Le méme logiciel permet de déplacer les miroirs
galvanométriques. Ce programme permet de réaliser les découpes représentées sur la

figure 68:
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Greffe transfixiante Greffe top-hat Greffe mushroom Greffe Z-shaped
Greffe lamellaire Greffe lamellaire Greffe lamellaire

antérieure postérieure

anneau LASIK

Figure 68 : Schéma des différentes coupes réalisables avec le démonstrateur GRECO

Le laser est focalisé dans la cornée a une distance de 5 mm apres la sortie de la
lentille f-théta. La délivrance du faisceau est verticale et dans la direction du sol, ce qui
permettrait a un patient de s’allonger en dessous du module pendant l'intervention
comme sur les systémes cliniques. Un cone d’aplanation monté sur ressort est fixé a la
lentille de focalisation afin de ne pas suivre le mouvement de balayage. Une lame
transparente fixée a son extrémité permet de déterminer la position de référence
correspondant a la position du point de focalisation du laser lorsque le systéme est au
repos et d’aplanir la cornée afin de travailler sur une surface plane. Nous avons choisi

une lame en saphir car son seuil de claquage optique est supérieur au verre et a la
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cornée, ce qui permet d’éviter I'usinage de cette lame par le laser et donc le dépot de
fragments dans la cornée [68]. Juste avant les miroirs galvanométriques, un rail permet
de placer dans le trajet du faisceau soit un miroir dichroique permettant de collecter la
seconde harmonique, soit un autre miroir dichroique réfléchissant dans le visible et
permettant d’éclairer et d'imager la cornée. Le systéme de délivrance du faisceau permet
de réaliser toutes les procédures actuellement utilisées cliniquement avec des durées
d’intervention de 20 s a 40 s. Sur la figure 69 est présentée le schéma de '’ensemble du
démonstrateur contenant le laser fibré, le module de correction du front d’onde et le
systéeme de délivrance du faisceau dessiné avec un logiciel de conception assistée par
ordinateur3®. L'interface utilisateur du logiciel permettant de piloter 'ensemble des
procédures est disponible sur la figure 70. Il permet de lancer les diagnostics en seconde
harmonique et l'intervention chirurgicale et de suivre son avancement. Nous l’avons
programmé a partir du logiciel Labview#0. 11 reprend l'ensemble des procédures
disponibles actuellement sur les systemes cliniques excepté I'option de correction de la
presbytie. Le choix de la procédure de découpe se fait en cliquant sur l'onglet
correspondant en haut de l'interface utilisateur. Un voyant rond apparaissant en verre
sur la figure 70 permet d’alerter le chirurgien des que la procédure est préte a étre
lancée. Une fois que le chirurgien a défini les parametres liés a la cornée et a 'énergie
nécessaire pour l'intervention, celui-ci peut choisir de lancer directement la procédure
de découpe ou de passer par le diagnostic en seconde harmonique. Un dernier
interrupteur permet de stopper a tout moment l'intervention et d’obturer le passage

laser.

39 CATIA (Conception Assistée Tridimensionnelle Interactive Appliquée), Dassault Aviation,
Vélizy-Villacoublay, France.
40 Labview 2009, National Instruments, Austin, Texas, Etats-Unis.
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Figure 69 : Schéma (réalisé sous CATIA) du démonstrateur GRECO, vue de dessus (en haut) et de profil (en

bas)
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Figure 70 : Interface utilisateur du logiciel de pilotage du démonstrateur GRECO

6.5. Discussion sur les performances et les

évolutions

Le dispositif démonstrateur permettra de réaliser en laboratoire I'ensemble des
procédures de chirurgie de la cornée disponibles sur les systemes cliniques. La durée
des interventions varie entre 20 secondes et 40 secondes selon la complexité de la
procédure. Sa structure modulaire le rend tres polyvalent et nous permet de tester un
grand nombre de parametres. Cependant, un certain nombre d’évolutions sont
nécessaires avant de pouvoir passer au développement d’'un prototype qui permettrait

de faire les premieres études cliniques sur patient.

* Les sources laser doivent étre optimisées :
0 pour la source erbium, il reste a étudier 'origine de la déstructuration du

collagene. De plus, cette source ne délivre pas encore suffisamment d’énergie
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pour autoriser tous les types de greffes. Cette contrainte pourra certainement
étre levée dans les années a venir avec le développement de fibres de cceurs
plus larges afin d’augmenter I'énergie de pompe et donc I'énergie en sortie.

La source OPG doit également étre améliorée notamment grace a un filtrage
spectrale par exemple a l'aide d’'une cuve d’eau afin d’obtenir un spectre
parfaitement compatible avec celui du tissu. Des études de stabilité dans le
temps, de reproductibilité des performances entre les cristaux et d’évolution
de la lentille thermique doivent également étre effectuées. D’autres cristaux
compatibles avec cette technologie sont également disponibles et pourraient

étre testés.

La partie optique adaptative doit également étre optimisée si on souhaite pouvoir

l'utiliser en temps réel. Notamment, la vitesse de l'algorithme doit étre fortement

accélérée pour diminuer la durée des interventions.

Le systeme de balayage n’est pas encore optimal en termes d’aberrations, de vitesse

et de taux de transmission :

0 pour améliorer la qualité optique et la rapidité, une bonne solution serait de

développer les solutions 4 ou 5 du tableau 16. Ce systeme demande un
développement important pour obtenir des optiques sur mesure optimisées a
1,65 um ;

Un effort important doit étre fait pour optimiser la transmission des optiques
et du systeme de balayage puisqu’actuellement la transmission globale est
d’environ 50 %.

Un certain nombre de normes doivent étre respectées pour obtenir les
différentes autorisations. Cela correspond au marquage CE en Europe et a
l'accord de la FDA aux Etats-Unis. On peut notamment citer la distance focale
de l'optique de focalisation qui doit étre d’au moins 2 cm contre 5 mm

actuellement.

Le systeme permet aujourd’hui des balayages d’environ 10 mm de diameétre. Pour

utiliser le méme montage dans le cadre de la chirurgie du glaucome, ce champ doit

étre augmenté d’environ 5 mm.

Le déplacement de I'ensemble du module de délivrance n’est pas idéal pour obtenir

une bonne précision et une bonne reproductibilité des translations verticales. Ce

170



systeme doit donc étre remplacé par un systeme déplacant uniquement les derniers

éléments optiques avant la cornée.
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES

La chirurgie par laser femtoseconde s’est largement développée pour des
applications sur tissu transparent tel que sur une cornée saine. Les formidables
avantages de cet outil de part la précision, la reproductibilité et la sécurité qu’il confere a
I'intervention chirurgicale expliquent la volonté de le voir se développer dans de plus en
plus d’applications médicales. Cependant, des que l'on sort du cadre du tissu
transparent, la diffusion de la lumiére devient un facteur contraignant qui limite
fortement l'efficacité de cet outil. Le présent travail de these et le projet collaboratif
GRECO%1, [Is ont porté sur le développement d’un outil de chirurgie laser pour la greffe
de cornée pathologique. Cette opération nécessite l'intervention dans le volume de
tissus perturbants la propagation des faisceaux. Les propriétés optiques de ce tissu sont
étroitement liées au degré d’ordre dans sa structure. Une désorganisation provoquée
par des pathologies entraine une perte de transparence, un épaississement du tissu et
une augmentation de la diffusion. Les mécanismes de diffusion dans la cornée sont
essentiellement de type Rayleigh, leur influence décroit donc rapidement avec
I'augmentation de la longueur d’onde. La solution technologique proposée a donc
consisté en un décalage de la longueur d’'onde des sources lasers femtoseconde vers la
fenétre de relative transparence du tissu centrée a environ 1650 nm alors que les
systémes clinique actuels disposent de sources laser dont la longueur d’onde d’émission
est centrée autour de 1 um. Pour étudier cette évolution et proposer des solutions
pouvant étre intégrées dans un systeme clinique, trois sources ont été développées dont

deux dans le cadre de cette these :

e une source accordable flexible utilisant le principe d’amplification
paramétrique optique pompée par un laser de laboratoire titane:saphir. Elle a
permis d’étudier 'interaction laser tissu et les profondeurs de pénétration
entre 1200 nm et 1700 nm. L’originalité de cette source vient de I'utilisation
de deux cristaux différents pour permettre la sélection, la conversion et
I'amplification des longueurs d’onde que nous avons testées. Elle délivre des

impulsions de 300 pJ sur une durée de 100 fs et a une cadence de 1 kHz ;

4141 ANR-06-TecSan-025
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une source accordable compacte utilisant le principe de génération
paramétrique optique pompée par un laser commercial dopé ytterbium et
offrant des performances énergétiques deux ordres de grandeur au dessus de
I’état de I'art. Cette source a permis d’étudier précisément l'interaction laser
tissu et la profondeur de pénétration entre 1450 nm et 1700 nm et de
comparer les performances de découpes avec celles effectuées a la longueur
d’onde des systemes cliniques. Elle utilise la technologie des cristaux polarisés
périodiquement actuellement en plein développement. Elle délivre des
impulsions de 500 fs avec une énergie de 20 pJ deux ordres de grandeur au
dessus de I'état de I'art. Ces performances sont valables pour des cadences de
10 kHz;

une source fibrée erbium a 1600 nm développée par l'Institut d’Optique

Graduate School [4].

Les expériences de chirurgie ont permis de démontrer ou de confirmer les

résultats suivants :

les profondeurs de pénétration a 1030 nm (longueur d’onde similaire a celle
des systemes clinique actuels) ne sont pas suffisantes pour effectuer une
greffe de cornée nette, réguliere et compléte lorsque ce tissu est cedémateux ;
au niveau du pic d’absorption de l'eau entre 1400 nm et 1550 nm, les
profondeurs de pénétration sont faibles et des effets secondaires
(modification de la structure du collagéne) sont visibles méme a de faibles
énergies ;

a 1650 nm, les profondeurs de découpes atteignent 900 um sur des cornées
fortement cedémateuses pour des énergies entre 1 et 2 pJ. Les cornées
cedémateuses traitées cliniquement ne dépassant que rarement 850 pm
d’épaisseur, ce qui confirme la pertinence de I'usage de cette longueur d’onde
pour une application de greffe de cornée pathologique. Cette évolution a
permis d’augmenter les profondeurs de pénétration du laser d’environ un

facteur trois par rapport aux résultats des lasers cliniques actuels.

Enfin, un dispositif démonstrateur a été développé permettant d’effectuer des

expériences de greffe de cornée automatisées opérant a la nouvelle longueur d’onde et
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proposant les mémes géométries de découpes que celles disponibles sur les systemes
cliniques.

La problématique de la profondeur de pénétration des lasers dans le tissu ne se
réduit pas a la seule application sur cornée pathologique. On peut envisager un grand
nombre d’autres indications qui bénéficieraient d’'une diminution des contraintes de
diffusion sur la propagation du faisceau des lasers grace a un décalage de leurs
longueurs d’onde d’émission vers 1,65 pum. Par ailleurs ces outils étant encore souvent
trés cofliteux, il serait particulierement intéressant de les rendre plus polyvalent en
développant des systemes multitaches. Il n’est pas impossible d’envisager que les
ophtalmologistes puisse un jour disposer d’'un outil unique pour réaliser a la fois des
interventions sur la cornée (capot cornéen, greffes, presbytie...), la sclere (glaucome...),
le cristallin (cataracte...), la rétine (transfert de génes...), etc...

Un certain nombre de travaux de recherche et de développement sont

aujourd’hui en cours ou en discussion et permettent d’illustrer ces propos :

* une application utilisant la nouvelle longueur d’onde est aujourd’hui en cours
au sein de notre groupe : le projet ANR-O8-TecSan-012 NOUGAT et le travail
de doctorat de Caroline Crotti débuté en octobre 2008 traitent de la
problématique de chirurgie du glaucome grace a un laser femtoseconde
utilisant ce décalage de la longueur d’onde d’émission. Le tissu a traverser est
la sclere et les profondeurs de pénétration nécessaires sont semblables a
celles de la cornée puisque le canal de Schlemm se situe a environ 800 pm
sous la conjonctive (partie antérieure de la sclere). La source OPG développée
dans cette these a permis de valider le premier jalon du projet et les premiers
résultats effectués a partir de la source OPA sont déja trés encourageants,
puisque nous avons réalisé une découpe transfixiante présentée en histologie

sur la figure 71 :
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Figure 71 : Coupe histologique d’une incision transfixiante réalisée dans la sclere avec la source OPA centrée a

1650 nm.

e Une autre application déja proposée par des systemes commerciaux émettant
autour de 1 pm concerne la chirurgie de la cataracte. En effet, lorsque le
cristallin est cataracté, ce tissu devient diffusant. Il reste toutefois a
déterminer si la diffusion est également de type Rayleigh et donc si elle baisse
effectivement avec la longueur d’onde. Ce tissu n’ayant pas de pigment, le
spectre de transmission devrait normalement étre semblable a celui de la

cornée et de la sclere.

En parallele de ces applications chirurgicales, 'équipe Optique-Photonique-Santé
du Laboratoire d’Optique Appliquée continue ses recherches plus fondamentales sur les
propriétés optiques de la cornée (particulierement le projet de thése de Tal Marciano
débuté en 2009) et sur l'interaction laser tissu. Un projet est également en étude pour

une application de transfert de génes sur la rétine assistée par laser femtoseconde.
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ANNEXE 1:PRINCIPE DE LA CONVERSION

PARAMETRIQUE

La conversion paramétrique

Afin de résoudre les équations liées a la conversion paramétrique, il est
nécessaire de faire un certain nombre d’approximations. Les évolutions et les ordres de
grandeurs ainsi déterminés restent toutefois pertinents. Bien qu’en réalité les ondes
soient des faisceaux gaussiens, on considere ici des ondes planes, quasi-
monochromatiques, progressives et d’enveloppe lentement variable. Ces ondes se
propagent selon 'axe z dans un cristal non-linéaire totalement transparent, isotrope et
de longueur transverse infini. Enfin on considere des ondes polarisées linéairement. On
peut alors décrire I'évolution du champ électrique (E) a partir des équations de

Maxwell :

9°D
rotrotE = —Ho5p (6-1)

Ho étant la perméabilité du vide. L’'induction électrique D est reliée au champ

électrique par la relation :
D=¢g,E+P, (6-2)

ou go est la permittivité du vide. Le second terme, la polarisation P, peut étre

séparée en deux termes, I'un linéaire et 'autre non-linéaire :

P, =¢goxV +E, (6-3)

Pnl = SOX(Z) * (E' E) + SOX(S) * (E' E, E) + o, (6-4)
. t t -

XV« (E,..,E)=[__dty..[ _dtjxP(t—ty, .., t—t;E(ty)..E). (6-5)
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Puisque l'on considere un milieu transparent a la fréquence de l'onde
électromagnétique, les éléments du tenseur de susceptibilité y() sont tous réels+2.

Selon les hypotheses de départ, on peut alors décrire le processus de conversion
paramétrique pour trois ondes colinéaires. Ces trois ondes sont appelées ondes pompe,
signal et complémentaire et sont repérées par les indices j=p, s et c respectivement. Pour
ce faire, on détermine leur champ électrique réel comme le produit d’'une enveloppe

complexe et d'une porteuse:

E=E,+E;+E, (6-6)
Ej(z,t) = Re[4;(z, t)e'®i* Yy, (6-7)
W, = Wy + W, (6-8)

ou wj est la pulsation ou fréquence angulaire de 1'onde j reliée au module du vecteur

d’onde k; par la relation :
k; =n(w;) =, (69)

ou c est la vitesse de la lumiere dans le vide.

On peut désormais relier 'intensité au champ :
_1 2 _1 2
Ij = goeny|E|* = Esocnj|Aj| . (6-10)

Pour des cristaux non-linéaires de y(2) élevées, on peut considérer uniquement le
développement au premier ordre de la polarisation non-linéaire a partir des équations
6-5. De plus, a condition que le milieu soit non centro-symétrique, les coefficients du
tenseur de susceptibilité non-linéaire du second ordre sont non nuls, et si on considere
que la variation de I'’enveloppe des champs est lente devant la longueur d’onde on a

aty

dz| < kj|4j] . (6-11)

42 Nous rappelons que I'indice de réfraction est donné par la relation n?(w)=1+X((w).
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Par conséquent, I'équation 6-1 permet d’obtenir le systeme réduit d’équations de

propagation du champ dans le milieu non-linéaire :

dA [0 .
(2% _ —i22 d.A.A elAkz
9z cnp, efffAsfic
0A. . Wg % _—iAkz
— = —i—d.sA4,A%e . 6-12
0z cng eff Zp~ic ( )
0A, . W¢ % —iAkz
= —i—d A A€
9z cn, effApiis

Le terme Ak = k(wp)-k(ws)-k(w:) correspond au désaccord de phase. La
susceptibilité non-linéaire effective d.sr = %up:)((z):us:up décrit la force de couplage
entre les 3 ondes. Les termes croisés A,A§ et A A¢ croissent au fur et a mesure que les
champs As et Ac s’amplifient. Le gain paramétrique peut démarrer a partir du bruit, ce
qui sera important pour la compréhension de la source par génération paramétrique
optique (section 4.3).

Une facon élégante d’illustrer le sens physique de ces équations consiste a
introduire le concept de flux de photons @. Pour cela, on fait le changement de variable
suivant:

o

& = |[MA. (6-13)

j wj

Le systéme 6-12 devient alors symétrique :

L . i

(S = —ikd,d e itk
0Ps _ . % LiAkz

4 o —ik®,Pce . (6-14)
v _ . * (1AKzZ

l 9 = —ik®P,Pse

c

. . s P p \a WpWsW .
Le coefficient de couplage k est défini comme étant égal 3 —£L /ﬁ . Si on
pTsTic

normalise le systéme en divisant le flux de photons par le flux de photon initial de la
pompe @jon peut encore réécrire ce systeme et décrire I'évolution des amplitudes

normalisées :
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du :
P _ _: 2iS
{ 6_( = —1Kugu.e ¢
oug, . * _2iS
{ o = Tikuuce ¢ (6-15)
du, . % o —2iST
6_( = lKllpllSe
@;

avecu; = —.
] D,

Le systeme ne dépend plus alors que de deux parametres: une distance

d’interaction normalisée C et un désaccord de phase normalisé S

z

{=Kk®yz=—, (6-16)
Lyt
Ak 1
S = Py EAkLNL, (6-17)

ou Ly; correspond a la longueur caractéristique d’évolution du systeme. Si S<<1, cette
longueur correspond a celle pour laquelle le transfert d’énergie entre les ondes est
maximal si les conditions initiales sont équilibrées. Si $>>1, la longueur caractéristique
dépend essentiellement de la période d’oscillation également appelée longueur de

cohérence:
A.=—. (6-18)

Compte tenu de ces résultats, il est désormais intéressant de donner quelques
ordres de grandeur en fonction des parametres qui nous ont intéressés dans cette these.
Ainsi, pour un éclairement de pompe entre 0,1 et 1 GW/cm? et des cristaux non-linéaires
de B-baryum Borate (BBO) ou de Bismuth triborate (BiBO) tels que ceux que nous avons
utilisés ayant un def d’environ 2pm/V, la longueur de cohérence est d’environ 2 a 3 mm
en considérant une pompe a 820 nm.

Les conditions de longueur optimales des cristaux non-linéaires pour la
conversion paramétrique désormais définis, nous nous intéressons au gain potentiel
correspondant.

Le systéme 6-15 permet de calculer trois intégrales premieres :
2 2
m, = |up| + lugl*, (6-19)

2 2
mg = |u,|” + lucl? et (6-20)
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_ 2 1 x ,—2iS¢ M- 2is¢
I=Su,| + 3 [usu u;e + ujusu,e?s| . (6-21)

Les deux premieres correspondent aux relations de Manley-Rowe [165] et
évoquent la conservation du flux de photons du complémentaire m. et du signal m; c'est-
a-dire qu’'un photon de pompe se divise en un photon signal et un photon
complémentaire. [' correspond a la densité volumique d’énergie des trois ondes dans le
cristal non-linéaire.

Pour calculer le gain, il est nécessaire de définir les conditions initiales de
I'amplification paramétrique. Tout d’abord, 'onde complémentaire est initialement nulle
et 'intensité de I'onde du signal est tres petite devant celle de I'onde de pompe. De plus,
afin de simplifier encore le systéme, on considere que l'onde de pompe demeure
constante en intensité au cours de l'interaction. Le systeme 6-14 se réduit alors en une

forme beaucoup plus simple :

P ;

. s — qq)zemkz

BCIZZ'C « irkz ’ (6-22)
= qd. e

9z q S

ou q est le coefficient de couplage et est définie par:

2wgwg
q = deogy [Ty (623)

Si on se place dans le référentiel tournant défini par :

Z, = d ed?, (6-24)

Z, = ®.e'%7, (6-25)
N Ak
ouona § = ——.

2

Le systeme 6-22 est linéaire en @&, ®;: on peut donc le réécrire sous forme

matricielle :

22 = (i i) (%), (520

ce qui permet d’obtenir les solutions :
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cosh(yz) + igsinh (v2) —iZsinh (yz)

Zg\ _ 14 Zg5(0)
I . ) (6-27)
(Zc) i%sinh (yz) cosh(yz) — i%Sinh (vz) (ZC(O))

ou y est le gain paramétrique et est égal a :

Yy =lql* = 16]>. (6-28)

Comme de plus, dans le cas de I'amplification paramétrique u.(0) = Z.(0) = 0,

I'expression de 'onde signal devient :
@, (z) = d,(0) [cosh(yz) + igsinh(yz)] e 07 (6-29)
ce qui donne I'expression suivante si on considere I'éclairement :
@ . 12
I,(z) = I,(0) [1 + y—zsmh (yz)]. (6-30)

Cela nous permet de définir un gain paramétrique ne dépendant que de

'intensité de pompe et des propriétés du cristal :
2
G=1+ )‘Z—zsinh2 (yz). (6-31)
On peut maintenant reformuler le coefficient de couplage q tel que :

_ 1 _ / 1p(0)
1= Lyp 4ndeff 2ggnsncnycishc (6-32)

Et on peut évaluer la phase spectrale en fonction de la longueur du cristal :

(L) = A?k (L — )1,) (6-33)

Accord de phase par biréfringence

L’accord de phase par biréfringence utilisé pour 'OPA est le principe le plus
fréquemment utilisé compte tenu de la large disponibilité de cristaux pouvant étre de

grandes dimensions et d’excellentes qualités optiques. pour rester dans le domaine
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d’accord de phase il faut des fluctuations d’indices An tres faibles: 2|Ak|<Aki2.

Ak1,2 correspond a la largeur a mi-hauteur de la bande de gain:

1
|An| = EAk%/L (6-34)

Cela équivaut a An <3.10-> pour des gains paramétrique de quelques cm-l, une
longueur d’onde de I'ordre du um et un cristal de 1 cm d’épaisseur. Cette précision peut
toutefois étre compensée par le suivi de I'accord de phase par ajustement de I'angle du
cristal ou encore en modifiant sa température.

Je vais désormais détailler plus précisément le cas de la géométrie colinéaire
puisque c’est cette géométrie qui a été choisie pour le développement de I'OPA compte
tenu de la plus grande tolérance spectrale qu’elle autorise, i.e. la plage de fréquences
spectrales pour lesquelles I'accord de phase reste possible [174]. Pour des parametres
initiaux de température, de type d’accord de phase et de longueur d’onde de pompe
donnés, le désaccord de phase ne dépend que de la pulsation du signal et de I'angle
d’accord de phase 0. Cette tolérance peut étre calculée en étudiant la variation du
désaccord de phase autour du point d’accord de phase et au voisinage de la pulsation
signal w? a laquelle elle correspond :

Mk(ws) 1 (8%Ak(wy)
Ak(@y) = Ak(@) + (F5.22) , _ o (@5 = @) +5(T5a2) oo (@5 — @D (63)

Cette expression se réécrit comme suit en tenant compte de la condition de

conservation de I’énergie :

Ak(w,) = (22 (0, — ) - 3 (PETE) (0, — 0) (6-36)

Le premier coefficient de I'’équation 6-36 correspond a la différence de l'inverse

des vitesses de groupe des ondes correspondantes :

Ok.—0kg 1 1
€ 5) = — ; (6-37)
dw Vg Vgs

il est donc nul pour des vitesses de groupe égales comme par exemple nécessairement a
la dégénérescence ou ws= wc.

Le second coefficient est lui égal a la somme des dispersions :
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0%k +0%k
dw?

=D, + Dq. (6-38)

Pour la plupart des matériaux cette dispersion est positive dans la région
spectrale qui nous intéresse. Par conséquent, pour des vitesses de groupes du signal et
du complémentaire différentes, la largeur de bande de gain des accords de phases
colinéaire est limitée par la dispersion.

L’acceptance spectrale d'un OPA est donc donnée au premier ordre par

Akq

AW = —Z (6-39)

Vgc Vgs

Si les vitesses de groupe du signal et du complémentaire sont identiques, ce
terme disparait. Le désaccord de phase est alors a un extremum local w?. Le signe de
désaccord de phase est donc constant localement de part et d’autre de w?. Cela
correspond a un accord de phase large bande appelé accord de phase non critique ou

encore accord de phase d’ordre 2.

Quasi-accord de phase par retournement de

domaine

Cette méthode étant moins répandue que celle par biréfringence, je commencerai
cette section par une description des cristaux permettant de répondre a de telles
conditions. Le plus connu est le niobate de lithium (LiNbO3) souvent dopé a I'oxyde de
magnésium, pour augmenter son seuil de claquage. C’est ce cristal qui a été choisi pour
la source OPG. Il est polarisé périodiquement (retournement de domaine) et est

généralement noté sous I'appellation PPMLN43

e C(Ces cristaux sont ferroélectriques. Cette caractéristique est nécessaire pour
pouvoir effectuer I'inversion périodique du signe du coefficient non-linéaire
du cristal le plus élevé.

* Ils sont biréfringents.

43 Cristal de lithium niobate dopé a 'oxyde de magnésium et polarisé périodiquement.
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e Leur def est tres élevé. Par exemple celui du PPMLN est de 17 pm/V. 1l est
environ 5 fois plus élevé que pour une utilisation du lithium niobate dans une
configuration par accord de phase par biréfringence, et 8,5 fois plus élevé que
celui du BBO

e Ils sont électro-optiques et leur indice peut donc étre modifié grace a
I'application d'un champ électrique extérieur.

e Ils ont une tres large bande de transparence (0,35 pm a 3,6 pm pour le PPMLN

excepté une bande d’absorption étroite autour de 2800 nm)

Le LiNbO3 a une symétrie rhomboédrique (classe 3m, uniaxial négatif). La
croissance des cristaux se fait dans sa phase para-électrique, au-dela de 1200°C. Les ions
de lithium sont alors situés dans les plans d’oxygéene et ceux de niobium sont intercalés
entre ces plans. En refroidissant, les ions s’écartent de leur position initiale et sortent
des plans des atomes d’oxygenes, ce qui induit une polarisation électrique spontanée
locale. Cela se fait a grande échelle et par conséquent un ou plusieurs domaines de
polarisation apparaissent spontanément suivant deux directions de polarisation
opposées. C'est cette orientation qui donne le signe du coefficient non-linéaire. A
température ambiante, la direction de polarisation peut étre retournée en appliquant un
champ électrique suivant la direction de polarisation du cristal afin de déplacer les ions
et d’effectuer un retournement de domaine. Pour passer d’'un état de polarisation a
'autre en conservant une géométrie stable, le champ appliqué doit étre supérieur a un
champ minimal dit champ coercitif d’environ 20 kV/m dans notre cas. Par conséquent,
en placant un masque diélectrique (isolant) sur une face du cristal on peut choisir les
zones d’inversion de polarisation pour créer un cristal polarisé périodiquement dans la

direction orthogonale a la direction du champ électrique appliqué [175].

Pour définir la théorie de quasi accord de phase par retournement de domaine,
on se place dans le cas de I'approximation paramétrique, c'est-a-dire qu’'on considere
que la pompe n’est pas dépeuplée. Pour relier ces résultats au modele d’accord de phase
classique, on peut considérer ces cristaux comme étant un assemblage successif de
cristaux biréfringents. Comme nous I'avons vu en début de section, 'avantage principal
de cette méthode réside dans le fait qu’elle donne des degrés de liberté supplémentaires

et autorise donc 'utilisation des coefficients non-linéaires les plus élevés.
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Nous reprenons le systeme 6-15, connu sous le nom Zakharov-Shabat [176] ou en

optique comme le modele des modes couplés [177]:

] Zs) (ié‘ —iq) (Zs)

—(3) =1, . . ). 6-40

9z (Zc iq- —id/) \Zc (6-40)
Dans le cas de I'approximation paramétrique, dont les conditions initiales sont

{Zs = Z5(0) (6-41)

Z; =0 ~’
on retrouve un systeme tres répandu en optique. Il est utilisé pour des applications tels
que le dépot de couches minces [178], le guidage d’ondes [179], les réseaux de Bragg
[180], l'effet Brillouin ou encore l'effet Kerr [176]. En effet, il permet de décrire les
transferts d’énergie entre deux ondes co-propagatives ou contre-propagatives.

On considere donc ici la succession de N domaines retournés périodiquement
alternativement, c'est-a-dire que le coefficient non-linéaire passe de +do a -do. On note
Ln et z, la longueur et la position de début du néme domaine et {ui, v} les amplitudes
réduites des champs du signal et du complémentaire, + et — désignant les amplitudes de
part et d’autre de 'interface en zx.

En prenant en compte l'inversion du signe du coefficient non-linéaire a chaque

interface, le coefficient de couplage q(z) peut désormais s’écrire :
q(z) = qee™™ pourz, <z<2z,,. (6-42)

Puis pour s’affranchir de la dépendance de g avec n, on réalise un nouveau

changement de variable :
in>
U(z) = u(z)e™2 pourz, <z<z,,,, (6-43)

. T
V(z) =v(z)e ™2 pourz, <z<2z,.4, (6-44)

on peut alors effectivement réécrire le systéeme 6-40 sans faire apparaitre explicitement

la variable n:

] i -—iq\ (g,
5(3):<iq* —i8> (ﬁ) (6-45)
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Si maintenant on intégre ce systéme de Z; 4 Z,,,, on trouve comparativement

aux cristaux classiques :

.5 . .qo .
(U_+1) cos(yL,) + isin (vLy) —lq—y"sm (vL,) (U+)
n+l) = i I (6-46)
Vni1 iq—; sinh (yL,) cos(yL,) — i%sin (yLy) | \V%

avecy = /6% — qé. (6-47)
De plus, dans les conditions ou il ne peut y avoir d’accord de phase, on peut faire

'approximation que 8§*>>qo. Dans ce cas y est réel et les solutions du systéme 6-45 sont

. o . - 21 4T
des fonctions périodiques, de période — = ——.
v Ak(w)

+
Pour définir 'autre couple(z’}r“), il suffit de prendre en compte le passage de
n+1

I'interface, ce qui correspond a multiplier 6-46 par la matrice( Ol

signe a 'interface se traduit donc par un déphasage au passage de cette interface.

?) Le changement de

—icos(yL,) + gsin (yL,) - q—):’ sin (yL,)

Uni1 Ui
_ . (6-48)
(Vzﬂ) - ‘;—" sin (yL,) i cos(yL,) — %sin (YLn) (V’t)

On appelle cette matrice matrice de transfert que 'on note Ty. Si de plus toutes les
périodes sont de mémes longueurs, la matrice de transfert des N domaines cumulés est
tout simplement donnée par TN.

Cette matrice de transfert T est diagonalisable, ce qui va nous permettre

d’identifier précisément les conditions d’amplification par quasi accord de phase. On

pose:
T = PDP1, (6-49)
2
% sin (yLo) — \/(é) sin (yLy)? —1 0 \
p=|" 1’
5 . 8\% . 2 /
0 ;sm(yLO) +\/(;) sin (yLy)“ —1
. S5 2 . 2 . § 2 . 2
P icos(yLg) +\/(;) sin (yLg)*—1 icos(yLy) —\/(;) sin (yLy)* —1
“2sin (yLn) 2sin (yLn)

On a donc finalement pour N périodes :
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T = PDVNpP1, (6-50)

Toutes les informations importantes pour la physique du phénomene sont
contenues dans la matrice D. Si les coefficients diagonaux sont réels, on obtiendra une
croissance exponentielle des amplitudes, ce qui correspond a une condition de quasi-
accord de phase vérifiée. Par contre, s’ils sont imaginaires, les amplitudes oscilleront

autour de faibles valeurs. On a donc un quasi accord de phase dés lors que
5 .
;sm(yLo) > 1, (6-51)
soit
1 in (X T - in (X i ]
Loey]acsm (6) + ky ,TT — arcsin (6) +k y[ avec keZ. (6-52)

Comme 6%>>qo, nous avons :

1m0, pm ™ %0 z[
L"Ey]zs 6‘2+k6'26+62+k6 avec keZ. (6-53)
7 Y A Vs
Comme de plus la longueur de cohérence vérifie A, = 25 — ap OnTetrouve que les

conditions de quasi-accord de phase sont satisfaites si les épaisseurs des périodes sont

proches d’'un multiple impair de longueurs de cohérence et les écarts d’épaisseur

, 4
acceptables sont de I'ordre de %AC.
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