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INTRODUCTION GENERALE

En 1917, Einstein recoit le prix Nobel pour ses recherches sur I’effet photoélectrique
et I’émission stimulée des photons. Il est sans conteste le pere du laser.

Mais les premiéres publications relatives au laser datent de 1958 avec la publication de
« Infrared and optical masers » dans Physical Review Journal of the American Physical
Society par Arthur L.Schawlaw et Charles H. Townes [Townes 1964], le début de leurs

travaux remontent aux années 1940.

En 1960 ces deux physiciens recoivent un brevet pour I’invention du laser qui pourrait
fonctionner aux longueurs d’ondes mille fois plus courtes que le MASER et c’est Theodore
Maiman [Maiman 1960], de la Hughes Aircraft Company, qui construisit le premier laser
médical fonctionnant dans la gamme de longueur d’onde se situant dans le rubis a 0.69 um
[Dahan 2006]. En 1964 apparaissent les lasers pulsés Nd-YAG et CO, mis au point par

Kumar Patel.

En prés de 30 ans les lasers se sont non seulement considérablement diversifiés mais
se sont surtout fiabilisés et miniaturisés. Il est probable que tres prochainement les diodes
lasers que I’on voit apparaitre sur le marché finiront par remplacer toutes les autres sources
solides, gazeuses ou a colorant, en raison des progres technologiques incessants et continus
dans la fabrication des hétéro-structures a base de semi-conducteur 11-VI, qui ont révolutionné
le domaine de I’optoélectronique [Sze 1981]. En effet ces dernieres permettent aujourd’hui
de disposer de sources et de détecteurs a performances optoélectroniques exceptionnelles sur
un spectre de longueur d’onde de plus en plus vari¢ allant des rayons gamma (10 m) aux
micro-ondes (102 m) en passant par I'ultra-violet (10®) et I’infrarouge (10°-10" m) [Csle
2004].

La compréhension de plus en plus fine des phénomenes physiques impliqués a permis
de contourner des obstacles qui jusque la semblaient incontournable. Ainsi cette maitrise
technologique a permis de réaliser de nouvelles structures de dimensions nanométriques qui

ouvrent des horizons aussi vastes que variées.

Le développement du laser, a conduit dans certains cas a une modification du

traitement médical pour diverses raisons par exemple : la peur des injections, crainte de la



transmission d’infections virales, également en raison des échecs des techniques classiques
(persistances de télangiectasies malgré des séances de micro-sclérose (qui consiste & injecter
au patient un liquide qui provoque une fibrose et un durcissement de la veine qui se desseche
par la suite et disparait) bien conduites, ou apparition de néo-vaisseaux aprés sclérose ou
chirurgie). En 30 ans les indications des lasers sont devenus de plus en plus affinés et
pointues. Ainsi I'utilisation du laser est passée du domaine purement médical (exérése de
tumeur cutanée au laser CO; et traitement des angiomes plans d’abord a I’argon puis au laser
a colorant), vers le domaine esthétique (traitement du vieillissement cutané avec le laser CO,
ultra-pulsé ou scanné donc adaptée a une abrasion plus superficielle : traitement des
couperoses au laser a colorant pulsé ou au KTP, dé-tatouage au laser pigmentaire, probléemes

vasculaire au laser vasculaire...).

Dans ce travail nous nous proposons d’étudier une structure laser a semi conducteur
pour application dermatologique en vue du traitement des varicosités, qui en raison de leur
caractére inesthétique, constituent un motif tres fréquent de consultation chez les
dermatologues. Ceci nécessite en premier lieu une bonne compréhension de I’interaction du
rayonnement laser avec le tissu biologique (la peau) ; alors la modélisation de l'interaction
lumiere avec la peau humaine est nécessaire. A travers les processus d’interaction radiation
électromagnetique-tissu biologique  impliqués nous pouvons aller vers une meilleure

comprehension des protocoles mis en jeu.

La compréhension du phénomeéne d’absorption et de propagation de la lumiére dans le
tissu biologique peut aider a la conception de lotions de protection contre les rayonnements
UV nocifs.

La simulation prédictive a la fois du spectre et de la distribution spatiale du rayon
lumineux incident dans le tissu biologique reste un probleme ouvert dans I'infographie la
biomédecine. Nous abordons ce probleme de modélisation en tenant compte des facteurs
biologiques influant sur la propagation de la lumiére et de l'absorption dans les tissus de la

peau.

Il ya une quantité considérable de recherches sur l'optique de la peau disponible dans
la littérature médicale et biomédicale [Tuchin 2000], ainsi que des enquétes en reconnaissance
de formes [Nakai 990] et de la colorimétrie [Doi 1957]. Les approches de modélisation
utilisées dans ces domaines peuvent étre plus ou moins classés déterministe (par exemple,
l'application Kulbelka-Munk, théories de la diffusion [Anderson 1981], [Cotton 1997],
[Cotton 1996], [Diffey 1989], [Doi 957], [Van Gemert 1989], et la théorie du transfert



radiatif) et non déterministes (stochastique) (par exemple, l'application de méthodes de
Monte-Carlo [Meglinsky 001], [Meglinsky 2003].

Nous allons donc optimiser une structure laser a semi conducteur fonctionnant a des

longueurs d’ondes en vue d’un traitement dermatologique bien précis.

Cette these trouve son origine et sa motivation dans le besoin croissant de caractériser
les propriétés optiques du tissu biologique et plus particulierement le tissu biologique I1ésé afin
de trouver les conditions optimales du laser les plus adaptés au traitement. Ce manuscrit

s’articulera autour de trois chapitres fondamentaux.

Dans le premier chapitre un travail bibliographique étoffé regroupe les connaissances
sur les semi-conducteurs et une vue d’ensemble sur la physique des lasers, et son évolution
chronologique depuis I’introduction du concept de I’émission stimulée. Dans ce chapitre
I’intérét de I’outil laser en médecine et les differents types de laser a semi conducteurs sont
présentés avec une particularité pour les lasers a puits quantiques en décrivant le modele
theéorique employé pour la modélisation de la structure laser, qui est le modeéle parabolique
d’Asada [Asada 1984], qui nous permet 1’étude de tout type de structure a base de matériaux

semi conducteurs cristallisant dans la structure zinc-blende.

Le deuxieme chapitre est consacré a la caractérisation optique du tissu biologique,
ainsi qu’a I’étude de I’interaction du laser avec le tissu biologique, ou nous aborderons les
phénomenes physiques régissant cette interaction telle que les phénomeénes d’absorption et de
diffusion. Les mécanismes d’action physico-chimique du laser sur le tissu biologique sont
passés en revue avec un apercu sur les différents modeles de la propagation de la lumiere dans
le milieu turbide [Badhwar 1985].

Le troisieme chapitre est consacré a la modeélisation numérique, et se compose de trois
grandes parties. La premiéere partie présentera la modélisation de la propagation de la lumiére
laser dans un milieu turbide quelconque a une seule couche ensuite a multi couche, dans le but
de vérifier et valider le modele utilisé dans le calcul en comparant nos différents résultats avec
ceux de Van der Hults [VanDeHults 1981], Gardner [Gardner 1992], Prahl [Prahl 1995] etc.

La deuxiéme partie sera dédiée a la modélisation de la propagation de la lumiere dans
le milieu biologique humain qui nous donne acces a la quantification des grandeurs physiques
qui sont ’absorption, la reflectance diffusée et la transmitance diffusée, intervenants dans
I’interaction de la lumiére avec le tissu biologique sain en premier lieu ensuite avec le tissu
biologique avec des varicosités. L’intérét de cette approche est de trouver les longueurs

d’ondes appropriées pour traiter le tissu lése.



La troisiéme partie présentera I’étude et la modélisation de la structure laser a puits
quantique a base de semi conducteurs II-VI, on s’intéresse en particulier a la structure
CdZnS/ZnSSe. Un choix judicieux de la composition d’alliage qui permettra une émission

dans le visible en vue d’une application dans le traitement des varicosités.

A Torigine, le but premier de cette étude était de caractériser la réponse du tissu
biologique avec varicosités au rayonnement laser afin de déterminer les conditions optimales
du fonctionnement de ce dernier. Cette démarche nécessite avant tout la validation des
résultats obtenus, ce qui a était réalisé dans la premiére partie du chapitre 3, la comparaison a
éte faite avec les travaux de Van der Hults et Prahl qui ont utilisé la méthode Adding
doubling, avec le modéle O3MC qui se base sur le concept de « Oriented Object
Programming », et ceux de Rong Wang. Cette comparaison permet de dire que la base de
données qu’on a utilisée pour nos calculs et qui est différentes de celle utilisée par 1’équipe
citée ; d’atténuer la différence avec I’expérimentale exposé par la méme équipe de Wang
Rong. Ceci nous permet de conclure sans prétentions que la base de données a été améliorée

par rapport a ce qui est dans la littérature.
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l. Effet laser

Le mot laser est ’acronyme anglais de Light Amplification by Simulated Emission of

Radiation, soit en francais, amplification de lumiére par émission stimulée de radiation. C’est

donc

le phénoméne d’émission stimulée qu’il conviendra de s’attarder pour comprendre

I’origine du phénomeéne laser. Examinons dans un premier temps, les différents processus qui

peuvent avoir lieu dans un systéme a deux niveaux d’énergie E; et E,, respectivement

peuplés avec N; et N, électrons. Deux phénomeénes sont alors assez intuitifs :

L’absorption : un photon d’énergie hv =E,-E; peut étre absorbé par le systeme et ainsi
augmenter la population N, (Figurel.1). la population N; décroit alors selon
I’équation :

dE; 11

ar —B; N1 (t)p(v)

Ou By, est le coefficient d’Einstein pour I’absorption et p(v) la densité de photons

.. . E-E
incidents de fréquence v telle que = —2*.

L’émission spontanée : un électron du niveau E; peut spontanément revenir dans le
niveau fondamental E; en émettant un photon d’énergie h v= E,-E; (Figure 1.1). La

population N, décroit alors selon 1’équation :

dN, 1.2
— = —A,;N,(t
dt 21 2( )
N B —oooooo— N FE
a) hv hv=E,- E,
NS b) N
*—0—0—0—0—0—0— N, E, N, . E

Figl.1- a) Absorption, b) Emission spontanée

Cette loi d’évolution montre que la population N sui la décroissance exponentielle avec

une constante de temps t,,4 telle que :

N,(t) = N,(0)e~t/Traa 1.3



OU T,qq = 1/A,; en sec est appellé durée de vie des atomes dans I’état excité. Dans le cas
particulier d’un systéme ou le niveau excité (i) peut se relaxer vers plusieurs niveaux

inferieurs (j), le temps de vie est alors définit par :

. 1 14

Ou A (s™) est la probabilité d’émission spontanée selon la transition (i) vers (j). Notons
toutefois que dans la pratique, la désexcitation peut ne pas étre totalement radiative. Des
relaxations non radiatives, avec une probabilité djj, peuvent avoir lieu, de sorte que nous avons
acces a un temps de vie de luminescencet;,,,, plus court que le temps de vie radiatifz, 4. Le

lien entre ces deux temps de vie est donné par 1’equation suivante :

I = Trad 15
BT+ 3 dy A

Une autre grandeur doit étre introduite : le rapport de branchement pg;; de la transition

(1) vers (j)

Bii = L 16
LA

Ce rapport de branchement donne la probabilité de transition (i) vers (j) rapportées a
toutes les transitions possibles du niveau (i) vers les différents niveaux(j). Il permet ainsi de
quantifier I’importance respectives des diverses transitions observables a partir d’un niveau

émetteur (i) donné.

Les valeurs numériques du temps de vie permettent de distinguer deux types de
transitions. Ainsi on parlera plutét de fluorescence des transitions dites permises avec un
temps de vie court et de phosphorescence pour des transitions dites interdites avec un temps
de vie long. Néanmoins par abus de langage les deux phénomeénes sont souvent englobés sous

le terme de fluorescence.

Toutefois, un troisieme phénomene, prévus dés 1917 par Albert Einstein peut également
avoir lieu. Il s’agit de 1’émission stimulée symétrique de I’absorption, par lequel un photon
d’énergie hv= E,-E; peut interagir avec le systéme et introduire 1’émission d’un autre photon
d’énergie hv= E,-E; (Figure 1.2). Les deux photons ainsi libérées ont exactement les mémes

caracteristiques : méme énergie, méme longueur d’onde, méme direction, méme phase,



méme polarisation de champ. lls sont doublement cohérent spatialement et temporellement.
Dans de cas de 1’émission induite la population N suit I’évolution décrite par 1’équation

suivante :

dN, 1.7

ar —B51 N, (t)p(v)

Ou By est le coefficient d’Einstein pour 1’émission stimulée et p(v) la densité de photons

incidents de fréquencev. Il est possible de montrer que B,;=Bs..

N, E,

N, E,

Figl.2- Emission induite ou stimulée

L’effet laser exploite cette propriété d’émission stimulée ; Un laser en fait compose de
trois éléments principaux : un systéme de pompage, un milieu amplificateur, et un jeu de
miroirs (deux miroir 1'un des semi réflechissant) réalisant ainsi une cavité résonnante
(Figurel.3). Le systeme de pompage peut étre optique (lampe flash, autre laser) ou électrique
(décharge dans un gaz, tension dans un semi conducteur) : il permet de peuplé le niveau
émetteur et de réaliser I’inversion de population nécessaire a 1’obtention d’un effet laser
[Javan 1961].

Le principe de fonctionnement est le suivant : imaginons un premier photon spontané
émis dans un milieu a gain. Si ce photon est émis dans 1’axe de la cavité (perpendiculairement
au miroir) il sera réfléchis par un des miroirs et reviendra dans le milieu a gain ou il sera
amplifié, disons N fois. Le groupe de N photons résultants sera a nouveau amplifié lors de son

passage dans la cavité apres réflexion sur les miroirs. Il en résulte N" photons dans la cavité.

En se répétant ce processus conduit a une croissance exponentielle du nombre de
photons. Bien entendu la croissance est limitée par le phénomene de saturation de gain. Aussi
dans ce raisonnement nous n’avons pas tenu compte du fait que des photons quittaient la
cavité a chaque aller-retour au travers du semi-miroir. Ce sont des photons qui constituent le

faisceau laser. Puisque tous les photons sont identiques au premier photon spontané.
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Figl.3- Schéma de principe d’une cavité laser

1. Historique

L'histoire du laser a débuté avec Albert Einstein, il y a un siecle. En 1905, il a postulé
que I'énergie associée aux photons était directement proportionnelle a la fréquence de la
lumiére, selon la relation : E = h.v [h: la constante de Planck, v: la fréquence de la lumiére].
En 1917, il a présenté sa théorie de I'émission stimulée, selon laquelle un matériau pouvait
émettre de la lumiere s'il était correctement excité. Par la méme occasion, il a exposé sa

théorie de l'effet photo-électrique, pour laquelle il a recu le prix Nobel de physique de 1921.

Il a fallu attendre 1960 pour que le premier laser fonctionnel soit fabriqué par Theodore
Maiman [Maiman 1960]. Il a découvert que les ions de chrome d'un rubis artificiel, émettaient
de la lumiére rouge lorsqu'ils étaient irradiés par la lumiere verte d'une lampe au xénon. En
déposant une couche daluminium a chaque extrémité de la tige de rubis, Maiman réussit a
produire le premier laser optique. L'année suivante, le laser a hélium-néon, l'un des plus

couramment utilisés aujourd'hui, est inventé.

En 1963, le Docteur Leon Goldman [Goldman 1968] a été le premier a utiliser le laser
pour une application médicale, dans le traitement de certaines pathologies cutanées par le
laser a rubis. D'autres lasers ont été développés, par la suite, comme ceux en argon et le

dioxyde de carbone.

Le laser utilisé en dermatologie a été révolutionné en 1983, par l'introduction de la
théorie de photo-thermolyse par Anderson et Parrish [Parish 1981]. L'application de cette
théorie, implique la destruction sélective de la cible dans la peau avec un minimum de dégats

thermiques.

Durant ces vingt dernieres années, une bonne compréhension du complexe d'interaction
laser—tissu, couplée a une avancée de la technologie laser ont permis d'améliorer la chirurgie

laser. Actuellement le laser est considéré comme le premier moyen de traitement pour



plusieurs problémes congénital de peau ou autres lésions vasculaires et pigmentaires, ainsi

que tatouage et les cheveux non désires.

Les lasers sont employés de plus en plus en médecine. Ainsi des lasers de haute
puissance servent a découper et enlever des tissus lors d'interventions chirurgicales, d'autres

de plus faible puissance sont utilisés pour le diagnostique médical.
I1l.  Différents milieux laser

Bien que le phénomene d’émission stimulée fat prévu par A.Einstein dés 1917, il
fallut attendre 1960 pour voir la premiére réalisation expérimentale d’un laser. En effet c’est
gréce aux travaux des francais F.Bitter [Bitter 1949] en 1949 et surtout A.Kastler en 1950
[Kastler 1950] (Prix Nobel en 1966) sur le pompage optique que T. Maiman [Maiman 1960]
réalisa en 1960 le premier laser (laser impulsionnel a rubis) ; il fut suivi de prés par A.Javan

[Javan 1961] en 1961qui fit fonctionner le premier laser Hélium-Néon.

Tous les états de la matiere peuvent constituer des milieux laser : gaz, liquide, et solide.
Les lasers liquides sont quant a eux constitués d’un colorant organique dissout dans un
solvant (ou mélange de solvant). Selon la nature du colorant (rhodamine, coumarine...), ces
lasers a liquide peuvent couvrir une vaste gamme spectrale de 210 nm a environ 900 nm.
Enfin dans les lasers a 1’état solide, nous distinguons les diodes laser a semi conducteur dans
lesquelles les particules des paires électrons-trous et les lasers solides a proprement parler
dans lesquels un ion actif sont inséré dans une matrice solide isolante (monocristal,

céramique, verre).

Un laser a gaz nécessite I’utilisation d’un tube scellé ou d’une circulation de gaz
(parfois dangereux), le pompage électrique peut requérir de haute tension, il peut y avoir un
risque chimique important avec les lasers eximers... De méme les lasers a colorants
requiérent une circulation de la solution contenant le colorant, les solvants peuvent volatils et
dangereux. En comparaison les lasers a 1’état solide présentent de nombreux avantages : ils
sont plus simples de mise en ccuvre compacte et robuste, leur maintenance est assez limitée et

leur durée de vie est théoriqguement limitée.

De plus une large gamme de longueur d’onde laser peut étre obtenue avec les lasers a
I’état solide. Dans le cas des diodes lasers a semi conducteur, Aser €5t directement liée a la
largeur de la bande interdite Eg. Ainsi en créant des alliages il est possible d’explorer un large
domaine spectral. Par exemple une diode laser a base de GaAs émet dans le rouge alors

qu’avec GaP c’est une émission verte qui est observée. Une solution solide GaAs;.xPx permet



de faire varier continument la largeur de la bande interdite et donc la longueur d’onde laser
obtenue (entre le rouge et le vert). Aujourd’hui les diodes lasers les plus connue du grand
public sont utilisés dans les lecteurs graveurs de disques compacts CD et de DVD. Elles
émettent dans I’infrarouge a 780 nm et dans le rouge 650 nm. Dans le domaine des lasers
solides (utilisant les diodes laser comme sources de pompage), ce sont les diodes lasers
réalisées avec alliages AlGaAs (émission autour de 800 nm) ou InGaAs (émission autour de
1pum) qui sont les plus courants. Cependant les diodes lasers souffrent de deux maux
principaux : leur bande d’émission est assez large (faible mono-chromaticité) et le faisceau est
assez divergent. En outre pour I’obtention de longueurs d’ondes courtes (bleu-UV), la largeur

de bande interdite doit étre grande (environ 3-4 MeV).

Dans le cadre de notre travail, nous nous somme particulierement intéressés a la
réalisation de lasers solides a semi conducteurs de la famille 11-1VV pour une application

dermatologique.
IV.  Lesapplications des lasers en médecine

Les lasers trouvent des applications dans de nombreux secteurs, du diagnostique
médical a la découpe des métaux, du stockage optique et de I'information ou décapage de

surface.

L'ensemble des applications du laser fait appel aux caractéristiques propres au laser.
Ainsi la directivité et la cohérence d'un faisceau laser sont grandement appréciables dans les
outils de mesures de grande précision. Dans le domaine medical et esthétique, I'utilisation du
laser est toujours en augmentation notamment dans le traitement d'anomalies cutanées, tel que
les tumeurs bénignes et les angiomes, dans I'effacement des ridules ou des tatouages, ainsi que
dans I'épilation, et en ophtalmologie pour la correction des problémes de vision (myopie,
cataracte et décollement de la rétine). En parallele aux applications médicales du laser, il est
également utilisé dans le domaine du diagnostic. Cette technique utilise un faisceau laser pour
mesurer le flux sanguin. Le laser est également utilisé en mammographie laser, et
contrairement a la technique aux rayons X (dangereuse et douloureuse), cette technique
permet un diagnostique précoce, sans danger et sans douleur, du cancer en détectant des

anomalies dans les tissus.
IV.1. Intérét de I'outil laser en dermatologie

Les propriétés et les caractéristiques de la lumiére laser (la cohérence, la directivité et la

puissance constante et contr6lable), font de ce dernier un bon outil d'induction de lésions



cutanées contrdlées. Cet outil permet, au niveau de la peau, d'enlever progressivement des
couches du tissu de fagon précise au moyen d'un réglage de I'énergie laser [Lee 2001], [Levy
95]. De nombreuses études ont été réalisées afin de comparer les différentes techniques
d'induction de lésion, telles que le dermatome, la dermabrasion ou encore le punch & biopsie
[Ross 2000], ainsi que la technique de bulle de succion, permettant la séparation entre le
derme et I'épiderme [Woodley 1992]. Ces techniques ont été comparées aux lasers CO, et
erbium: Y AG, de points de vue contraction et réparation de lésions ainsi que sur la présence de
dommage thermique [Ross 1957]. Ainsi, le laser Er:YAG n'induit pas de contraction de la
Iésion, contrairement au laser CO; qui provoque, selon cette étude, une importante contraction
de la lésion. Cependant I'Er:YAG permet une ablation des couches superficielles de la peau
progressivement, avec un minimum de dommage thermique résiduel. D'autres études utilisant
I'Er:YAG, ont été utilisées dans l'amélioration de la perméabilité du stratum corneum a
certaines molécules chimiques et méme de I'ADN [Lee2001, Lee2006], ou pour déterminer
son réle dans lI'amélioration des cicatrices post-brilure [Eberlein 2005]. Les avantages et les
caractéristiques du laser Er:-YAG, le place en téte de liste des techniques susceptibles d'induire
des lésions expérimentales sans une interférence avec le processus normal de réparation
tissulaire. De ce fait, le laser Er:YAG a été adopté pour la réalisation des lésions

expérimentales.
V. Sources lasers a matériaux semi-conducteurs

Moins de deux ans aprés la démonstration expérimentale de I’effet laser dans des
matériaux cristallins, les premiers lasers a semi-conducteurs firent leur apparition en 1962
[Hall 1962]. L’amélioration des technologies de croissance en fait aujourd’hui le type de laser
le plus utilisé dans le monde, devant les lasers a gaz et les lasers a cristaux. Nous décrivons
dans ce paragraphe les différents avantages des lasers a semi-conducteur qui leur permettent
de couvrir des domaines d’application allant des télécommunications optiques aux lecteurs de

CD ou de DVD, en passant par la spectroscopie ou les applications en biologie.
V.1. Avantages des matériaux semi-conducteurs

Le principal avantage des lasers a semi-conducteur est sans nul doute la plage
spectrale d’émission couverte par les différents matériaux semi-conducteurs disponibles. Des
diodes bleues en GaN émettant en dessous de 400 nm pour les DVD Blue ray, aux diodes
laser de la filiere antimoniure pour I’infrarouge jusqu’a 3 um pour des applications en
spectroscopie, en passant par les matériaux GaAs dans le proche infrarouge vers 850 nm, la

souplesse des matériaux disponibles et 1’ingénierie trés complexe des géométries réalisables



avec ce type de matériau permet d’accéder continiment a toutes les longueurs d’onde du
visible a I’infrarouge et ainsi répond a un large éventail de solutions et d’applications. De
plus, le fort gain de ces matériaux permet une compacité accrue de systémes tout intégrés, ou
le milieu a gain fait typiquement de quelques microns a quelques millimetres d’épaisseur.
Avec I’amélioration des filiéres de croissance des matériaux semi-conducteurs, notamment
liée au fort développement de la croissance du silicium pour I’explosion des marchés
informatiques, la compacité de ces systémes s’accompagne de la possibilité de production en
masse et d’un packaging adapté. D’un point de vue opérationnel, ces composants présentent
une bande passante de modulation élevée (plusieurs GHz), de faibles tensions de service et
des puissances consommeées raisonnables grace a des rendements de I'ordre de 50% a 70%. Si
les semi-conducteurs ont des spectres de gain naturellement large, un comportement mono-
fréquence peut étre obtenu en utilisant des longueurs de cavité trés courtes (ce qui réduit le
nombre de modes en compétition), en structurant le composant pour ajouter des
fonctionnalités de sélectivité spectrale ou encore en utilisant la sensibilité au retour de la

lumiere dans les lasers a semi-conducteurs.
V.2. Diversification des Laser a semi-conducteur
V.2.1. Diodes lasers a émission par la tranche
i. Ladiode laser Fabry-Pérot

L’effet laser dans les semi-conducteurs, comme dans tous les lasers, est rendu possible
par I’existence d’un milieu & gain et d’un résonateur optique. Dans le cas de la diode laser
Fabry-Pérot, la cavité résonante est formée par les facettes clivées du bord de la structure. Le
milieu a gain incorpore des puits quantiques qui diminuent drastiquement les courants de
seuils de fonctionnement et augmentent 1’efficacité des systémes. En outre, les faisceaux sont
limités par diffraction (monomode transverse) mais leur ellipticité impose pour la majorité des
applications une anamorphose qui peut étre génante. De plus, compte tenu de la largeur du
spectre de gain (10 a 20 nm), du nombre important de modes longitudinaux dans cette gamme
spectrale, et en I’absence d’un quelconque contrdle spectral, ces diodes laser ne sont pas
monomodes longitudinales et leur spectre s’étale sur typiquement un nanométre [Agrawal
1993].

il. Les diodes DBR et DFB

Les diodes DBR ("Distributed Bragg Reflector”) et DFB ("Distributed FeedBack™) sont

des diodes lasers de type diodes Fabry Pérot dans lesquelles un réseau de diffraction a été



gravé par modulation de I’indice de réfraction. Ce réseau de diffraction, appelé aussi miroir de
Bragg, peut remplacer un des miroirs de la cavité des diodes Fabry Pérot, on parle alors de
diodes DBR ; il peut également étre réparti le long de la zone active de la diode laser, on parle
dans ce cas de diodes DFB. Dans les deux cas, la longueur totale du miroir de Bragg et le pas
du réseau sont calculés pour obtenir une réflectivité élevée a la longueur d’onde d’émission
A0. Le miroir de Bragg est alors un filtre spectral d’un ou deux nanometres de large centré sur
la longueur d’onde laser d’émission désirée Ao qui favorise la sélection d’un seul mode

longitudinal et le fonctionnement mono-fréquence du laser [Klehr 2008].

Diode laser DFB Diode laser DBR
Miroir de Bragg Miroir de Bragqg
Modulation d’indice T & 0 A A 00 0\~ . e . FAYAYAVAYAVAYAVAY 48 | PO
~ || emission - | émission
~| ; : ~_\/
~\ ~4J
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Figl.4-Schéma de principe d’une diode DFB et d’une diode DBR

iii. Les lasers en cavité étendue

Les propriétés spectrales des lasers a semi-conducteurs sont profondement changées
lorsque ceux-ci sont couplés a une cavité externe [Fleming 1981]. Selon les valeurs relatives
de la réflectivité du semi-conducteur et de la cavité externe, et les longueurs respectives du
milieu actif et de la cavité externe, le comportement mono-fréquence du laser, ses sauts de
modes et sa largeur de raie ; sont profondément modifiés et contrdlés par la cavité externe
[Lang 1980]. D’une part, les éléments utilisés dans la cavité permettent d’obtenir une
émission accordable, et, d’autre part, I’allongement de la cavité laser par rapport a celle de la
diode laser seule augmente le temps de vie du photon dans la cavité et diminue ainsi la largeur
de raie du laser. En pratique, de nombreuses configurations ont été proposées pour affiner le
spectre I’émission d’une diode laser [Baillard 2006]. Un étalon ou un filtre interférentiel intra-
cavité peuvent egalement jouer le role d’élément sélectif spectralement. Une solution plus
récente consiste a utiliser un réseau de Bragg en volume dont la réflectivité peut étre trés fine
spectralement (~0,2 nm) et centrée sur une unique longueur d’onde. Cette technologie est de
plus en plus utilisée pour fixer la longueur d’onde d’émission des diodes de puissance sur

toute leur gamme de fonctionnement (courant d’alimentation et température de jonction).



Les lasers en cavité externe sont tres couramment utilisés dans les montages optiques de
physique atomique et de spectroscopie, et sont indispensables aujourd'hui pour la détection
des atomes dans les horloges atomiques.

V.2.2 Diodes a émission par la surface

\ J4 .

Dans les diodes a émission par la surface, I’émission laser se fait suivant 1’axe de
croissance de la structure, c'est-a-dire 1’axe perpendiculaire au plan des couches épitaxies. On
parle également de laser a cavité verticale (VCSEL étant I’acronyme anglais pour "Vertical
Cavity Surface Emitting Laser). Ces lasers comportent une zone de gain de tres faible
épaisseur entourée de miroirs de Bragg hautement réfléchissants qui compensent le gain faible

de ces structures pour assurer I’effet laser.

émission de lumiére Coupe obtenue par REM
par la surface (Reflection Electron Microscopy)

R.= 99% Miroir de Bragg

I

d=qq pum I
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cathode ; swamerrei TOB
Fig 1.5- Schéma de principe d’un VCSEL et photo d’un empilement

Cette technologie, démontrée en 1979 au Tokyo Institute of Technology par 1’équipe de
K. Iga, a su bénéficier de toutes les avancées technologiques de croissance des semi-
conducteurs pour en faire aujourd’hui un des composants les plus utilisés, notamment dans les
télécommunications optiques courtes distances [Soda 1979]. Le développement dans les
années 90 de la croissance de structures par épitaxie a contribué a améliorer les performances

de ces lasers composés d’un empilement de couches semi-conductrices.
VI.  Les différents types des lasers a Semi conducteur

La diode laser, encore appelée laser a semi-conducteur, laser a injection, laser a
jonction, laser a hétérojonction, laser a puits quantique ou méme laser a diode (probablement
traduction trop directe de l’anglais : laser diode) est une diode a semi-conducteur, plus
précisement une diode électroluminescente, congue et utilisée de facon a exploiter 1’effet
LASER.



La premiére révolution & partir du laser & homo-jonction fut celle du laser a double
hétéro-structure. La seconde, celle du puits quantique, seront abordée dans la section suivante.
Pour faire du laser a semi-conducteur un dispositif efficace, qui marche en continu a
température ambiante, il a fallu diminuer le courant de seuil a des valeurs inférieures au
niveau ou la dégradation thermique commence. Diminuer le courant de seuil implique
augmenter le gain pour un méme courant. Le seul paramétre sur lequel on puisse jouer est la
largeur typique de la zone active d, ou s’accumulent, sous champ, électrons et trous avant

recombinaison. Dans une jonction p-n typique, d vaut de I’ordre de 1 pm.
VI.1. Laser a homo-jonction

Le laser a jonction (Figure 1.6) est la juxtaposition de deux semi-conducteurs de méme
nature mais dopés difféeremment (notion de la jonction p-n). A la frontiére entre ces deux
milieux, les électrons diffusent de n vers p puis se recombinent dans p avec les trous présents
dans la zone. A I’équilibre thermodynamique, il n’y a qu’un seul niveau de Fermi a travers
tout le milieu d’ou le déplacement des niveaux d’énergie puisque 1’énergie potentielle des

électrons est inférieur du c6té n [Dutta 1993].

L’application d’une faible différence de potentiel directe entre les semi-conducteurs
suffit de modifier la concentration des porteurs minoritaires au voisinage de la jonction
(séparation des niveaux de Fermi). L’injection est prépondérante dans p par des électrons qui
se recombinent avec les trous présents dans la zone pour donner naissance a des photons, ce
processus est soit spontané comme dans la diode électroluminescente que 1’on trouve dans de
nombreux afficheurs électroniques, soit stimulé par le rayonnement présent dans le milieu. En

augmentant le pompage, ce dernier phénomene est prépondérant.

L’inconvénient majeur de ce type de laser réside dans le fait que la densité de porteurs
est fortement limitée. Ce courant de seuil étant tres élevé, on constate un chauffage interdisant

le fonctionnement a température ambiante et en continu.

La lumiére doit étre amplifiée pour augmenter 1’efficacité du laser. La cavité est obtenue
par clivage perpendiculairement au plan de la jonction. Le rdle de miroir est joué par les faces
du cristal (indices élevés). Les modes de cette cavité sont toujours solutions de I’équation de
propagation qui respectent les conditions limites imposées par la structure. Le matériau joue
le réle de guide d’onde. Le diagramme de rayonnement résulte de la diffraction de la lumiere
(comme pour une ouverture rectangulaire) et présente des divergences angulaires de forme

elliptiques.
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Fig 1.6- a) laser a homo-jonction, b) principe du laser & homo-jonction

VI1.2. Le laser a double hétéro-structure

La figure 1.7 montre la structure de bande d’une double hétéro-structure : on reconnait
I’allure typique de la jonction p-n avec son champ interne, mais il apparait en plus un puits de
potentiel pour électrons et pour trous, au centre méme de la zone de charge d’espace. Ceci est
obtenu par I’assemblage de trois couches, deux couches de grand gap de chaque c6té d’une

couche de bande interdite plus faible.

On ne peut pas assembler n’importe quels semi-conducteurs ensemble, il est nécessaire
qu’ils aient méme paramétre de maille cristalline (comme par exemple GaAs et AlGaAs) pour
que leur association puisse former globalement un monocristal du point de vue structurel,
c’est-a-dire sans trop de dislocations. Si 1’on essaye de rassembler deux semi-conducteurs
quelconques sans qu’il y ait de compatibilité entre leurs paramétres cristallins, I’ensemble va
présenter énormément de dislocations qui sont autant de chemins non-radiatifs pour les
électrons ou les trous. Pour obtenir un bon laser, il est capital d’avoir un bon rendement
quantique interne, c’est-a-dire de maintenir autant que possible la validité du schéma de
structure de bande (des électrons dans la bande de valence, des trous dans la bande de
conduction), sur lequel repose I’inversion de population et qui nécessite I’intégrité de la
structure cristalline. Le type de structure représenté schématiquement en figure 1.7 est réalisé
par des techniques de croissance cristallines trés sophistiquées d’épitaxie par jets moléculaires
ou d’épitaxie en phase vapeur, qui sont parfaitement maitrisees au niveau industriel. Bien que
I’intégrité du cristal soit conservée sur 1’ensemble des trois couches, le monocristal ne
présente néanmoins pas la méme structure de bande dans le matériau central que dans ses

deux voisins ; la différence de bande interdite entre les deux résulte en un puits de potentiel



dans lequel se rassemblent électrons et trous. Un autre avantage tout aussi important a permis
a la double hétéro-structure de faire de la diode laser un dispositif performant : il s’agit du
guidage des photons. Il se trouve en effet que la couche centrale, de plus faible bande
interdite, est également de plus fort indice optique. La couche centrale constitue donc un
guide plan trés efficace pour la lumiere. Cela permet de confiner I’onde laser dans la
dimension verticale, ¢’est-a-dire d’éviter que la lumiére ne s’échappe et quitte la trajectoire
optimale dans I’axe des deux miroirs de la cavité. Comme ces deux miroirs sont plans, il n’y a
en effet pas de stabilité optique a priori et la structure guidante résoud ce probleme dans une
dimension, celle perpendiculaire aux couches. Dans la dimension latérale (dans le plan des

couches), plusieurs solutions sont également possibles pour guider la lumiere.

La double hétero-structure a permis 1’observation d’un effet laser en régime continu et a
température ambiante en URSS et aux USA de maniere plus ou moins indépendante au
printemps 1970. Huit années tout de méme apres la premiére observation de 1’effet laser a
basse température et en régime pulse, la diode laser commencait a devenir un dispositif
réellement intéressant pour les applications. Il allait falloir attendre encore une décennie, les
progres des techniques de croissance des couches, de la technologie, et la deuxieme
révolution, celle des puits quantiques, pour que les diodes lasers atteignent des performances
excellentes en termes de fiabilité, ce qui allait leur ouvrir les portes des télécommunications et

du stockage de I’information.
VI.3. Le laser a puits quantiques

Concernant les deux avantages du laser a double hétéro-structure (un entonnoir pour
les électrons ; un guide pour les photons), on peut se demander quelle est 1’épaisseur d
optimale pour I’épaisseur de la région active, de plus faible bande interdite. Considérant

I’équationl.1 la densité volumique d’électrons (et de trous) dans la zone active comme suite :

"= jT 1.8
=d
Ou 7 le temps typique qu’il faut aux électrons avant de se recombiner (de I’ordre de la

nanoseconde), d est la largeur de la zone active [Weisbuch 1991].

Il semble que pour augmenter la densité de porteurs pour un courant donné il n’y ait
pas de limite inférieure : plus petite est la région active, plus bas sera le seuil du laser. En
revanche, il est clair que la capacité d’une couche mince a guider les photons diminue quand

I’épaisseur de la couche guidante devient trop faible devant la longueur d’onde optique. Alors



qu’une couche de 10 nm est un parfait entonnoir a électrons, une onde électromagnétique de
longueur d’onde 1 pum dans le vide est trés mal guidée par une telle couche ; le mode
électromagnétique guidé s’élargit pour s’évaporer totalement dans les couches voisines. Cette
dissymétrie vient du fait que la longueur d’onde des photons est beaucoup plus grande que la
longueur d’onde de De Broglic des électrons. Comme la longueur d’onde représente
fondamentalement la distance typique en dessous de laquelle le champ électromagnétique
refuse de varier de maniére trop importante, suivant les équations de Maxwell, il est
impossible de comprimer une onde sur une distance plus faible que la longueur d’onde. D’ou
I’idée d’une structure a confinement séparé, dans laquelle une couche centrale a pour but de
confiner les électrons et d’autres couches, plus larges, sont optimisées de maniére séparée
pour optimiser le guide d’onde optique. Le type de structure a confinement séparé, toujours
utilisé dans les diodes lasers actuelles. Deux couches de bande interdite et d’indice
intermédiaire servent de guide d’onde, leur epaisseur est optimisée pour obtenir un bon guide
d’onde, en tenant éventuellement compte de la densité de puissance optique pas trop grande
que I’on souhaite pour limiter les effets thermiques dus a la réabsorption. La couche centrale,
de gap minimal, peut étre maintenant aussi petite que 1’on veut pour accroitre la densité
d’¢lectrons. Des effets de confinement quantique apparaissent dans cette couche qui est un
puits de potentiel quantique, dans la direction perpendiculaire aux couches. A ce point, la
dépendance du gain optique avec le nombre de porteurs change fondamentalement de régime,
car il est nécessaire de s’intéresser aux effets particuliers apportés par le confinement

quantique [Dingle 1974].

Un puits quantique est donc obtenu en faisant croitre une couche d’un matériau semi-
conducteur A entre deux couches d’un autre matériau semi-conducteur B. Ce dernier a un gap
d’énergie supérieur a celui du matériau A (Figure 1.7). La discontinuité entre les bandes
d’énergie dans les deux matériaux crée une barriere de potentiel qui confine les porteurs

électrons et trous dans le puits quantique [Bimberg 1991].
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Fig 1.7- Présentation d’un puits quantique [Dingle 1974]

Selon la nature la discontinuité de bandes interdites a I’interface puits-barriere on

distingue trois types de puits quantiques :

1. Puits quantique de type | : Les électrons et les trous sont confinés dans le
méme matériau constituant le puits; 1’énergie du photon émis dépend des
énergies de confinement des porteurs et du gap du matériau puits.

2. Puits quantiques de type Il : les électrons et les trous sont confinés dans les
deux matériaux puits et barriéres respectivement. Dans ce cas 1’énergie du
photon dépend des énergies de confinement des porteurs mais aussi des gaps
des deux matériaux formant 1’hétéro-structure.

3. Puits quantiques de type Ill : Le bas de la bande de conduction est situé en
dessous du haut de la bande de valence. Dans cette configuration dite aussi
semi-mettalique, 1’énergie du photon émis n’est fonction que des énergies de
confinement des électrons et des trous c'est-a-dire de I’épaisseur des couches

puits-barriéres [Teissier 2005].

VIIl. Les nivaux d’énergie dans la structure a puits quantiques

Modeéle parabolique

Le systeme de coordonnées dans cette analyse est considéré comme suite: x est le latéral

(largeur) dans la direction du systéeme de bande, y est dans la direction longitudinale, et z est



la direction épaisseur. Sachant que, l'axe z est perpendiculaire aux couches de puits
quantiques et les plans de jonction, comme il est illustré sur la figure 1.8.
L’¢état d’une particule dans un semi conducteur peut étre décrit a partir de la fonction

d’onde ¥(r), qui est la solution a ’équation de Schrédinger [Dutta93] :

2

—h . . . 1.9
I fvz + Vi(T)l Y; (7)) = Eqpi(7)

2m

Les états discrets et autorisés pouvant étre pris par les électrons et les trous, sont
déterminés en résolvant 1’équation de Schrédinger au puits de potentiel a une dimension. Ceci
est donné par [Ghatak 1988] :

hz d2 1.10
o = Ey puits(0<z<1L,)

- 2my, d?
R d%y , 111
Tomr a2 T AE Y = EY Hors puits (z > L,;z < 0)

cw

Ou # est la constante de Planck, m},, et m, sont réspectivement la masse effective
de I’électron au niveau du puits et de la barriere, 1) est la fonction d’onde et AE, est la
profondeur du potentiel du puits. Pour un puits de potentiel fini les nivaux d’énergie et la
fonction d’onde sont obtenus a partir de 1’équation (1) en utilisant les conditions aux limites
de Bastard au niveau de l'interface z=0 et z=L,. E,, est obtenu en résolvant I’équation

suivante [Schuurmans 1985] :

1.12

("ﬁ?b) (AEcn - Ecn) _ { tan } L,\2miyEcq { n: pair }
me,, E., ~ l—cot 2h n: impair

L’énergie de transition entre états liés dans les bandes de valence et de conduction sera

dés lors obtenue a partir de 1’équation :

E=E, +E, +E,

OU E, est I’énergie de la bande interdite du matériau de puits, E, sont les n™ états

liés des particules.

La base de I’émission de lumiére dans les semi-conducteurs est la recombinaison d’un

¢lectron dans la bande de conduction avec un trou dans la bande de valence, et I’exces



d’énergie est émis sous forme d’un photon. On appelle ce processus la recombinaison

radiative.

La longueur d’onde correspondante a la transition entre I’¢électron et le trou lourd de la

bande de conduction et de valence respectivement est 1’équation [Agrawal 1993] :

s 1.24 (o) 113
" |E; + Ecn + Evn

A AE,
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Figl.8- Diagramme d’un puits quantique

VIIl. Le gain optique Linéaire

Dans une structure a puits quantique, la nature bidimensionnelle de la densité d’états
modifie la courbe de gain. A trois dimensions, la densité¢ d’états augmente avec 1’énergie. Il
en résulte que lorsque I’injection augmente, le maximum de la courbe de gain se déplace vers
les hautes énergies. Par contre dans un puits quantique, la densité d’états est constante dans
chacune des sous-bandes. Ainsi lorsque le pseudo niveau de Fermi s’éléve sous I’effet de
I’injection, le sommet de la courbe de gain reste fixé a 1’énergie du bas de la sous-bande. Le

gain de la région active sature lorsque les premiéres sous-bandes des électrons et de trous sont



totalement inversées. Si le gain alors obtenu est insuffisant pour compenser les pertes, le seuil
d’oscillation n’est pas atteint et les deuxiémes sous-bandes e2 h2 doivent étre mises a
contribution [Chong 1996]. Les propriétés de symétric des fonctions d’ondes électroniques
entrainent des regles de sélection sur les transitions optiques. Dans un puits quantique de
hauteur finie, I’intégrale de recouvrement des fonctions enveloppes des électrons et des trous
ne présente de valeurs appréciables que pour An=0 et An=ne-nh ou ne et nh sont
respectivement les nombres quantiques des sous-bandes d’¢lectrons et de trous. Si I’inversion
de population des sous-bandes fondamentales el hl permet de créer un gain supérieur aux
pertes, la raie d’émission du laser est donnée par iw= Eg+E¢1+Enni. 1l est donc facile de
maitriser dans une certaine gamme la longueur d’onde d’émission du laser en modulant la
largeur du puits. Dans une double hétéro-structure, seule la composition des matériaux permet

d’ajuster la longueur d’onde.

Le coefficient du gain optique en tenant compte de I’effet de relaxation dans un puits

quantique isolé, est donné par la relation suivante : [Aggrawal 1993]

g(w) = w\/gZ( Z;TLZ) (Rc%vxfc + fo)F(Ecp)dE,, L
n=0

T Eg+Ecn+Evn
Ou w la fréquence angulaire, p est la perméabilité, ¢ est la permitivité, A2 la constante
de Planck, m, la messe effective réduite, E.,, E,, sont les énergies de transition, f, f,, sont
les fonctions de distribution de Fermi Dirac pour les bandes de conduction et de valence et
s’écrivent [Michael 2001]:

_ Ecy — Epc - 1.15
fe = [1 * eXp{ K,T }]
fo = [1+exp {(Epny — Ery)/KpTH ™! 1.16

Ou kp, la constante de Boltzman, Erc, les quasis niveaux de Fermi qui sont reliés a la
densité des électrons et des trous injectés dans le puits. L obtention des quasi-niveaux de
fermi se fait avec la condition suivante : il faut que la densité des porteurs dans la bande de
conductions soit égal a celle de la bande de valence [Makino 1996], ceci se traduit par les

relations suivantes :

N:ch
n

Efc - Ecn

1.17
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n
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1.18

N=gvz

.~ Evn

fedEon = (gu kT) ) In[1+ exp{(E, = Bun) /I, T)]
n
On note gcet gy les densités d’états des électrons et des trous

F;(E.,) Représente la forme de raie laser, considérée dans le modéle d’Asada par la
fonction lorentzienne [Deych 2002] qui tient compte de I’effet d’élargissement de bande
exprimé par le biais du temps de relaxation intra-bande t,, [Asada 1989], elle est donnée par
la relation suivante [Makino 1996]:

N
E(E,,) = tin 1.19
T\tev/ — % 2 .
(Eey = h0)? +(3)

Ou t;, est le temps de relaxation, qui est suppose étre le méme pour toutes les

transitions intrabandes (z;,= 10™ sec).

(R2,) est la matrice du moment dipolaire constitué d’un électron de la bande de
conduction et d’un trou de la bande de valence [Asada 1984], en utilisant le modéle de Kan

[Kane 1957] cette matrice est donnée par :

eh \? , 1.20
Z&JIMA

(R2,) = M(B)

La quantité |M,|? est la valeur moyenne des elements de matrice, c’est un paramétre
tient compte des bandes supérieures. En utilisant le modéle Kane, |M,|? dans le massif est
donnée par [Kane 1957] :

m2Ey(E, + ) 1.21

2
6m(Ey +54)

|Mb|2 =

Eg, A sont respectivement, les energies de la bande interdite et 1’energie spin-orbite.

Pour une couleur polarisée en parallele aux couches du puits quantique (mode TE, ou la
composante du champ électrique dans la direction x est prépondérante sur la composante y) et
pour une lumiére polarisée perpendiculairement au plan du puits quantique (mode TM, ou la
composante du champ électrique dans la direction x est prépondérante sur la composante y)

[chang 2005], nous avons :



3
—sin?6 transition e — hh

ME) =1, 2 1.22

Esinzé) + 2c0s%0 transitione — lh

0 ici est ’angle entre I’axe z (perpendiculaire au plan du puits quantique) et le vecteur de

Petat: k = kX + k,y voir Figure.., cet angle est donné approximativement par cosze=Ec—”, ou

Ecn
Ecnest I’énergie de confinement de la sous bande de conduction a k=0, ¢,,,, est ’energie totale

h2k? . .
de I’etat donne par €., = E.,, + (2—”) Puisque nous ignorons le mouvement transversal de

mc

I’electron, nous avons 6=0 et dela nous obtenons

e Pour le mode TE

3
5 transition e — hh
M(E) =4 ¢ 1.23
> transitione — lh
e Pour le mode ME
_ (0 transitione — hh 1.24
M(E) = {2 transition e — lh}

Auits quantique

Figl.9- Mode TE et TM [Yamada84]

Le modele que nous utilisons dans la partie du travail de these pour la modélisation de
structure laser a puits quantique , ce qui va faire ’objet de la troisieme partie du troisiéme
chapitre, ne tient pas compte de quelque phénomeénes physique qui peuvent avoir lieu, soit

lors de la cristallisation , parlons alors de I’effet de contrainte [O’Reilly 94] [Ahn98] ; la



diffusion [Kisin 1998], I’effet excitonique [Yu 2001] [Haug 85] et les recombinaisons non-
radiative [Dekker 2002] .

IX. Gain différentiel

Le gain différentiel mesure l'efficacité du laser & transformer le courent injectée a un
flux lumineux. 1l traduit le gain optique par injection de porteur. Un gain différentiel amélioré
correspond a une vitesse plus élevée de la modulation et a faible largeur spectrale de
I'émission. [Riane 2006]

Le gain differentiel est donné par :

h
dg(w) _K [ fUfe—f) Tin dE 1.25
dN dN R |
Etr (ECh - hw)z + P
Tin
Ou K est exprimé par :
7/ m, 1.26
K = a)\/g(hZLZ> (Rc%v

Le gain différentiel est un facteur significatif déterminant la modulation de la largeur de
bande du laser a semi-conducteur. Par définition c'est la dérivée du gain optique par rapport a

la densité des porteurs injectés [Wenzel 1999].
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CHAPITRE 11

FF I U U

II. Principes et interactions Laser — Tissu
Biologique



Que les médecins veuillent utiliser les lasers a des fins thérapeutiques, voila bien qui
peut intéresser le grand public. Que ces rayons puissent traverser la peau sans 1’endommager
pour concentrer leurs effets sur une cible précise, voila qui est encore plus enthousiasment.
Les lasers sont utilisés dans différents spécialités : 1’ophtalmologie, ORL, gynécologie,
gastro-entérologie... Ils ont permis de modifier notablement certains traitements, ils ont
permis de supprimer de nombreux actes chirurgicaux. Mais c’est sans doute en dermatologie
que la variété des indications thérapeutiques est le plus grande [Dahan2006].

Le premier laser utilisable en clinique, congu par Maiman en 1960, contenait un barreau
rubis et émettait de la lumiére a une longueur d’onde de 694 nm. Il a été suivi d’autres laser,
essentiellement le laser Dyttrium-aluminium-garnet dopé au néodyme (Nd : YAG) en 1961,
le laser argon en 1962 et le laser au dioxyde de carbone (CO2) en 1964. En 1965, Goldman a
rapporté que le laser rubis permettait d’effacer les tatouages en laissant peu de cicatrices.
Cette communication a été suivie par 1’'usage du laser Nd :YAG pour le traitement des
tatouages et des malformations vasculaires superficielles. La premiere utilisation du laser
argon pour traiter les lésions vasculaires a eu lieu vers le milieu des années 1970, mais le
risque cicatriciel élevé en a limité I’emploi. Ce n’est qu’en 1983 que la publication de la
théorie de la photo-thermolyse sélective a permis une meilleur comprehension des
interactions entre le laser et les tissus qui, a son tour, a facilité la conception et la fabrication
de lasers destinés a des indications médicales spécifiques [Golberg 2005].

Méme si la nature de I’interaction entre la lumiere et la matiere est trés bien connue
dans le milieu homogene et/ou multicouche, la description précise du comportement des
photons dans un milieu multicouches et hétérogeéne, tel que la peau n’est de nos jours pas
totalement acquise. Cependant 1’application des lois fondamentales de 1’optique ; liée au
grand nombre d’études expérimentales effectuées, a permis d’aboutir a une caractérisation
assez avancée de 1’optique de la peau [ Dahan 2006].

l. Propriétés optiques du tissu biologique

Préalablement & la présentation de I’interaction tissu biologique-lumiere laser cette
section vise a décrire les propriétés histologiques et optiques essentielles de la peau. Anderson
et Parrish 1981 [Anderson 1981] ont détaillé les structures constitutives et certaines propriétés
optiques de la peau humaine dans leurs publications en 1981.

Histologiquement, la peau humaine normale se compose de trois couches principales
Figure 2.1, I’épiderme, le derme et I’hypoderme. Ces trois couches constitutives composés de
types cellulaires et substances biochimiques différentes remplissent chacune diverse fonctions
vitales et possedent des propriétés optiques différentes [Urgo 2010].
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Fig 2.1- lllustration de la peau humaine comprenant trois couches principales : ’épiderme,
derme, et I’hypoderme [Olivery 2009].

.L1.  Epiderme

L’épiderme est la couche superficielle de la peau dont la surface (stratum cornéum ou
couche cornée) est formée de cellules morte kératinisées. Son épaisseur varie, en fonction de
la localisation anatomique ; 0.5 mm a (partie couvrant les paupieres) a 1.5 mm (au niveau de
la paume et de la plante du pied). En général 1’épiderme est constitué de quatre couches
cellulaires : la couche basale, la couche épineuse, la couche granuleuse, et la couche cornée
dit stratum cornéum qui est la couche la plus superficielle de I’épiderme [Olivery 2009].

Caracterisation/propriétés optiques : La couche corné, surface externe de 1’épiderme
est en contact direct avec 1I’environnement extérieur (I’air en général). La différence entre
I’indice de réfraction de la couche cornée (n=1.55) et celui de I’air (n=1) fait qu’une partie de
la lumiére incidente refléchie vers I’extérieur. La melanine, un polymére important dans
I’épiderme, possede des propriétés absorbantes accrues pour les rayonnements UV. Elle est
produite par les mélanocytes de la couche basale et diffusée entre les kératinocytes de la
couche épineuse, créant un filtre optique empéchant une grande partie de la lumiere UV
d’entrer dans les couches plus profondes de la peau. Sa concentration et sa sécrétion varient
en fonction de la zone et du temps d’exposition au rayonnement solaire. La mélanine est le
chromophore majeur déterminant le comportement optique de cette couche (épiderme) non-
vascularisée [Wu 2006], [Van der Leun1984].

1.2. Derme

Le derme constitué du tissu conjonctif donne une structure flexible a la peau et lui
permet de résister a des contraintes mécaniques. Son épaisseur varie selon les régions
corporelles et peut atteindre un millimétre. On distingue normalement 2 couches
constitutives : Figure 2.2

1. Le derme papillaire est la couche supérieure du derme. Cette structure renforce la
liaison inter-couches par une interface plus vaste entre derme papillaire et la derniére
couche de I’épiderme (couche basale), et facilite le passage des nutriments du derme a



I’épiderme. On trouve un grand nombre de vaisseaux sanguins et de neurofibres dans
cette couche fine.

2. Le derme réticulaire plus profond, occupe environ 80% du volume du derme. Le
derme reticulaire est abondamment vascularisé dans sa partie la plus superficielle
[OMLC 2004].
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Fig 2.2 — Image d’une coupe histologique du derme montrant deux zones distinctes : derme
papillaire et réticulaire.[Macomber 2009]

Caracterisation/propriétés optiques : Le derme est une couche riche en vaisseaux
sanguins, on trouve donc beaucoup de cellules sanguines dans cette couche nutritive.
L’hémoglobine est un chromophore qui absorbe fortement la lumiére visible. Les deux
principaux constituants du derme (70% du poids net), collagene et élastine forment des
réseaux matriciels qui fluorescent dans le vert 330 —550nm [Ramanujam 2000]. L’intensité de
fluorescence émise par ces deux fluorophores est principalement dépendante de la structure
matricielle qu’ils créent. Par exemple, [ Ye 2008] a rapporté que la destruction de réticulation
collagéne (“"collagenase digestible collagen cross-links™) engendre une diminution de
fluorescence émise de la couche dermique. En plus de leur propriété de fluorescence, les
faisceaux de fibres créés par ces deux constituants matriciels conférent des propriétés
particuliéres de diffusion de la lumiére a cette couche : les fibres de quelques pm de diameétre
sont d’origine de la diffusion de Mie, tandis que d’autres microstructures de cette couche
provoguent une diffusion de Rayleigh plus isotrope.

1.3.  L’hypoderme

L’hypoderme, appelé aussi tissu sous-cutané, est la couche adjacente du derme. Dans la
plupart des références de la littérature, cette couche n’est pas considérée comme une couche
constitutive de la peau. Elle sert d’interface entre la peau et les structures mobiles en dessous
d’elle, comme le muscle et le tendon [Honghui 2012].

Caractérisation/propriétés optiques : la graisse constitue un milieu optique tres
diffusant. Un nombre important de vaisseaux sanguins la traversent avant de pénétrer dans le
derme, et confere également a cette couche une propriété absorbante dans le domaine du
visible, a cause de I’absorption par I’hémoglobine. Cependant, compte tenu de la profondeur a
laquelle se situe cette couche (> 3mm) et de la pénétration limitée de la lumiere dans la bande



de 350 -750nm (profondeur de pénétration 0.8 — 3.1mm) dans ces tissus absorbants et trés
diffusants I’hypoderme est rarement pris en compte pour 1’étude des tissus cutanés humains en
spectroscopie in vivo. (Fig 2.3) [Sowray 2009].
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Fig 2.3- Représentation schématique montrant les profondeurs de pénétration de la lumiére
en fonction des longueurs d’onde au sein des différentes couches cutanées.[Sowray 2009]

1. Interaction lumiere laser- tissu biologique

Lorsqu’une source lumineuse interagit avec un tissu biologique, deux phénomeénes
apparaissent : I’absorption et la diffusion. Cette interaction est fortement dépendante de la
longueur d’onde, et, suivant la valeur de celle-ci, 'onde lumineuse se propagera plus ou
moins profondément a I’intérieur du tissu. Un milieu optique est en général caractérisé par son
indice de réfraction : tant que celui-ci reste constant, un rayon lumineux traversera ce milieu
suivant une trajectoire bien définie, et ne sera pas dévié [Bor 1983]. De nombreux milieux,
comme les tissus biologiques, présentent des fluctuations d’indice sur de petites échelles dues
a la présence de structures telles que les noyaux ou les mitochondries des cellules, ce qui
entraine une dispersion de la lumiére dans toutes les directions. De nombreux chercheurs ont
essay¢ de caractériser les indices de réfractions des composantes cellulaires mais il n’y a pas
de valeur définitive pour chaque composante [Dun 1998].

I1.L1. Absorption de la lumiere

Une relation entre I'absorption de la lumiere dans un milieu purement absorbant et I
épaisseur du milieu est dabord déterminée en 1729 par Bouguer [Bougerl760]. Quelques
années plus tard Lambert (1760) dérive I'expression mathématique suivante, connue comme la
loi de Lambert-Bouguer.

ar il
I _.ua 2.1

Qui décrit la fagon dont chaque dl du milieu de couche successive absorbe la méme fraction di
/ 1 de l'intensité incidente | pour une constante . qui est le coefficient d'absorption par unité
de longueur inverse (habituellement mm™).

Pour une intensité incidente lo, par conséquent, l'intensité transmise | a une distance |
sera:



| = [ye Hd 2.2

Le coefficient dabsorption p, peut donc étre interprété comme la probabilité pour un
photon d’étre absorbé par le milieu; par unité de longueur. L'inverse du coefficient
d'absorption, dit longueur d'absorption, est la distance nécessaire pour l'intensité du faisceau
d’étre égale & e™* de l'intensité initiale.

Lorsque I'équation (2.2) est exprimée en logiy la constante K est connu comme le
coefficient d'extinction. L'absorbance du milieu est défini comme le rapport log;, de
I’intensité incidente et transmise, ou l'unité d'absorbance est la «densité optique» (OD).

I=1,107% 2.3
I

Par conséquent, les unités de K sont OD par unité de longueur (généralement OD cm ™).
Le coefficient d'extinction et le coefficient d'absorption sont conceptuellement les mémes, ne
différant que par la base du logarithme utilisé dans lI'expression de Lambert-Bouguer. Pour la
méme unité de longueur, par conséquent, le coefficient d'extinction est lié quantitativement au
coefficient d'absorption d'un facteur de 0,434.

En 1852, Beer a determiné que le coefficient d'absorption d'un composé est
linéairement liée a sa concentration ¢ diluée dans un milieu non-absorbant tel que [Beer
1852] :

Ug = acC 2.5

ou a est connu comme le coefficient d'absorption spécifique. En remplacant p, dans la
loi de Lambert-Bouguer donne ce qu'on appelle la loi de Beer-Lambert :

I =IeD 2.6

Exprimant la loi de Beer-Lambert en log10 donne :

I =1,10" 2.7

Ou ¢ est le coefficient d'extinction spécifique, généralement exprimée en unités de DO
cm ™
Dans une solution contenant un mélange de n composeés absorbant, I'absorbance totale est la

somme des coefficients d'extinction différents, multiplié par la distance | :

A= (K, +K,+ -+ K,)l
= (g1¢; + £5¢, + -+ £,0,)1 2.8



La loi de Beer- Lambert n'est valable que sous certaines conditions limitées : la lumiere
qui pénetre dans le milieu doit &tre monochrome et parfaitement collimatée et le milieu lui-
méme doit étre purement et absorbant uniformément. Par conséquent, certaines erreurs vont
se poser lors de l'application de la loi a des mesures spectroscopiques pratiques puisque, par
exemple, méme les lasers ne sont pas parfaitement monochromatiques. Les conséquences sur
les mesures expérimentales des limites imposées par la loi de Beer -Lambert ont été discutés
ailleurs [Cope 1991].

Il existe de nombreux composeés dans les tissus biologiques qui absorbent le
rayonnement lumineux, collectivement connus comme chromophores des tissus, dont chacune
a son propre spectre unique. Comme exprimé dans I'équation 2.8, le coefficient d'extinction
total d'un mélange de composés est égal a la somme de leurs coefficients d'extinction
différents, pondérée par leurs concentrations relatives. Par conséquent, rapprochant les tissus
sous forme de mélange homogene des composés, I'absorption de la lumiére totale dans le tissu
a une longueur d'onde donnée est fonction du type et de la concentration de chromophores
présents. Les sections suivantes aborderont les chromophores présents dans les tissus
biologiques et leurs spectres d'absorption.

Les principaux composants des tissus biologiques qui contribuent directement au
processus d'absorption dans le visible sont: la mélanine, qui se trouve principalement dans la
peau, I'hémoglobine, la bilirubine et BR-caroténe dans le sang (ce dernier se retrouve
également dans le derme des peuples d'Asie). Les deux chromophores importants sont la
mélanine et I'hémoglobine parce qu'ils jouent réle important dans Il'apparition de la peau
normale car ils absorbent la lumiére en particulier dans la gamme de longueur d'onde visible.
[Anderson 1982][Young 1997].

La plupart des spectres dabsorption qui suivent sont  présentes
comme des spectres d'extinction, en unités de cm™ Mole ™I sur une base log-e, sauf ceux de
la mélanine et de I'eau, qui sont donnés a titre coefficients d'absorption, en cm ™.

1) Spectre d’absorption de I’eau

L'eau constitue 60 a 70% en poids du corps humain et c'est le composant le plus
absorbant. Cela parait évident puisque la cellule contient environ 75% d'eau [Guy 1991]. Le
spectre d'absorption de l'eau dans la plage 450-700 nm est donné sur la figure 2.4 [Coo 1996].

Comme le montre la figure 2.4 une transmission indicative a travers le tissu est possible
seulement a partir de I'UV (environ 200 nm, non présente sur la figure) jusqu'au PIR. Bien
que le coefficient d'absorption de l'eau soit plutot faible dans cette « fenétre de transmission
de I'eau », c'est un constituant significatif pour l'atténuation, puisque sa concentration est trés
élevée dans les tissus biologiques.
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Fig 2.4- Spectre d'absorption de I'eau.

2) Spectre d’absorption de la mélanine

La mélanine est le principal chromophore de I'épiderme qui occupe le sommet 50-100
pm. Ce chromophore est produit dans la couche granulosome et est également dans la couche
de Malpighi. Les couches supérieures de I'épiderme ne contiennent pas de mélanine. La
mélanine est produite par mélanosomes lorsqu'il est expose a la lumiére UV. Il existe deux
types de mélanine: eumélanine et pheomelanine, le taux de concentration de I'eumélanine et
pheomelaninee varie entre les individus. Sa fonction physiologique est de protéger la peau en
absorbant et dispersant la lumiere ultraviolette. La couleur de la peau dépend des fractions des
volumes de mélanosomes, la plupart avec eumélanine. Pour la peau claire, la fraction est
comprise entre 1,3 et 3%, pour la peau bronzée Caucasiens et Méditerranéenne, le
pourcentage passe a 11-16% et dans la peau africaine de couleur sombre, il peut atteindre
jusqu'a 45% [Jacques 1998a]. La figure 2.5 présente le spectre d’absorption de la mélanine
dans la gamme du visible 350-700nm. On n’apergoit que le coefficient d'absorption de la
melanine, le plus important des chromophores de 1'épiderme, décroit de 1'U.V. vers le visible.
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Fig 2.5- Spectre d'absorption de la mélanine.

3) Spectre d’absorption de ’hémoglobine

L'hémoglobine est un chromophore de couleur rouge trouve dans les érythrocytes et se
trouve dans le réseau de micro-vasculaire du derme, typiquement de 100 a 500 um en dessous
de la surface de la peau ce qui leur confére leur couleur rouge, il présente 1.2 % du derme
papillaire et 0.92 % du derme réticulaire avec une concentration de 150 g/l dans le sang
[Angelopoulou 2001].

L'hémoglobine est une protéine dont la principale fonction est le transport du
dioxygeéne dans l'organisme humain et chez les autres vertébrés. Il transporte l'oxygene dans
les vaisseaux et des capillaires [Rog 1999]. Il est appelé oxy-hémoglobine quand il contient
de l'oxygene, sinon, il est appelé dé-oxy-hémoglobine [Prahl 1988].

La figure 2.6 illustre le spectre d’absorption de 1’0xy-hemoglobine et du dé-oxy-
hémoblobine, on constate que les deux chromophores prédominant dans les tissus vascularisés
absorbent fortement dans le visible mais ont des propriétés de faible absorption dans le proche
infrarouge. L’oxyhémoglobine connait trois pics d’absorption a environ 420 nm, 540 nm, et
570nm, tandis que le dé-oxy-hémoglobine présente deux pics a environ 434 nm et 550nm.
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Fig 2.6- Spectre du coefficient d’extinction molaire de I’hémoglobine

4) Spectre d’absorption de la bilirubine et du B-caroténe

Deux autres pigments transmissibles par le sang se trouvent dans le derme, de la
bilirubine et B-carotene, qui contribuent a la teinte jaunatre ou vert olive de la peau humaine.
On note également que B-caroténe peut étre également constaté dans la couche cornée et
I'épiderme avec une concentration de 2.1 10™ g/l, tandis que la bilirubine occupe une
concentration de 0.05 g/l dans le sang [Simpson1998] [Leel975] [Alaluf 2002]. D’aprés les
spectres d’absorptions de B-caroténe et de la billirubine représentés sur la figure 2.7 et 2.8,
nous pouvons apprécier I’importante absorption du B carotene et de la billirubine dans le
région 400nm-500 nm, le coefficient connait un décroissement et devient nul a partir de 500
nm.
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Fig 2.7- Spectre du coefficient d’extinction molaire de B-caroténe
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Fig 2.8- Spectre du coefficient d’extinction molaire de la bilirubine

I11.2. Diffusion de la lumiere

Lorsqu'un photon interagit avec une particule, un des résultats possibles est que la

direction de propagation du photon va changer. Ce type d'interaction est appelé
diffusion. Deux types de diffusion peuvent étre distingués: inélastique et élastique. Dans cette
section, quelques-unes des caractéristiques générales de diffusion de la lumiére seront

discutés. Pour les deux types de diffusion un peu de théorie nécessaire a leurs descriptions
sera faite en collaboration avec un certain nombre de méthodes pour calculer les propriétés de
diffusion uniques de différents types de particules.

1) Diffusion inélastique

En diffusion inélastique, I'énergie du photon diffusé est différente de celle du
photon incident. Le procédé peut également étre considéré comme étant l'absorption d'un

photon, suivi par I'émission d'un photon avec une énergie différente. Dans ce qui suit,
quelques exemples de diffusion inélastique seront discutés.

a) Fluorescence et phosphorescence



Dans la fluorescence et la phosphorescence, la lumiere est émise a une longueur
d'onde qui est plus longue que celle de la lumiére d'excitation, avec un retard régie par le
temps de vie de la fluorescent ou la phosphorescent. La figure 2.9 illustre les principes de ces
deux phénomenes. Pour le cas de la fluorescence , un photon est absorbé par la molécule
fluorescente , augmentant ainsi de son état fondamental a un état excité , qui implique a la fois
I'état d'énergie des électrons et I'état de vibration moléculaire, des processus non radiatifs sous
la forme de I'émission de phonons se produisent suive par I'émission spontanée d'un photon
avec une énergie inférieure a celle du photon excitation, avec une durée de vie typique de 107
a 6™ secondes . L’ absorption et les processus d'émission comportent des transitions
«autorisé» , le plus souvent a partir d'un état fondamental singulet a un premier état
électronique excité singulet. En phosphorescence I'absorption d'un photon souléve également
la molécule a un état excité, mais a travers le mécanisme de «passage inter-systeme» un autre
état électronique excité avec une longue durée de vie se peuple. Dans la plupart des molécules
biologiques c'est un état triplet. Parce que le passage de cet état de triplet a I'état fondamental
singulet est interdit par les régles normales de sélection , il a une longue durée de vie , allant
de 10 & 10 2 secondes [Campbell 1984].

Inter system crossing

Singlet state S S — —
— Py Triplet state

Fluorescence Phosphorescence

Fig 2.9- Principes de la fluorescence et phosphorescence

b) Diffusion de Raman

Le processus de diffusion Raman est représenté dans la figure 2.10. Lorsqu'une
molécule est irradié par la lumiere, la plupart de la lumiéere est dispersée de maniére élastigue.
Cela peut étre compris comme la levée de la molécule a un état excité virtuel, immédiatement
suivie d'une nouvelle émission d'un photon, ce qui porte la molécule a son état fondamental.
Cependant, il ya une faible probabilité que la molécule ne revient pas a son état fondamental,
mais se retrouve dans un état vibratoire au-dessus de I'état fondamental. Cela se traduit par
I'émission d'un photon avec moins d'énergie que le photon excitant. Contrairement au cas de
la fluorescence, aucun retard notable n’est impliqué. C'est la diffusion de Raman normale, et
la raie spectrale résultante est appelée la ligne de Stokes. La différence d'énergie entre le
photon excitant et le photon de Stokes est I'énergie du niveau de vibration, et est indépendant
de I'énergie du photon excitant. Si un nombre suffisamment important de molécules sont dans
un état excité de vibration , il est alors possible pour la molécule d’étre portée a un niveau
d'énergie virtuel qui est d'une énergie plus élevée que celle du photon d’excitation, suivie
d'une transition vers I'état fondamental . Ceci donne lieu a un photon diffusé avec une énergie
plus élevée que le photon excitant, menant a la ligne dite anti-Stokes. Pour ce faire, des
niveaux élevés de rayonnement sont tenus de remplir suffisamment les états de vibration de



I'énergie. Raman normale conduit a des lignes qui sont généralement assez faibles (~
1/1000eme l'intensité de la lumiére diffusée élastiquement [Baldwin1969]; [Campbell 1984].
Si le niveau d'énergie virtuelle a laquelle la molécule est élevée coincide avec un état
électronique excité, la résonance diffusée de Raman se produit. Dans ce cas l'intensité du
spectre Raman est considérablement augmentée par un facteur de 100 a 1000.
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Fig2.10- Principes de diffusion de Raiman

c) Brillouin

L'interaction entre les photons et les ondes sonores (phonons) conduit au phénomene
de la diffusion de Brillouin. Diffusion de la lumiere par des ondes sonores peut étre comprise
comme une dispersion en raison des variations de densité qui sont causes par une onde
acoustique se déplacant a travers un diélectrique. Parce que ces variations de densité sont
périodiques, ils fonctionnent comme un réseau de diffraction faible. La diffusion est selon des
angles discrets en raison de l'exigence d'interférence constructive: mA = 24.sin (6/2), m =
1,2,3, .., 0u A est la longueur d'onde de la lumiere, A la longueur d'onde acoustique de lI'onde
et 8 l'angle sur lequel la lumiére est diffuseée. La lumiere diffusée est également décalée en
fréquence di a I'effet Doppler provoqué par I'onde acoustique en mouvement: Aw = Mg, OU
w, est la pulsation de l'onde acoustique. Un puissant faisceau de lumiere provoque la
diffusion Brillouin stimulée, lorsqu’une trés grande population de phonons stimule le
processus d'émission [Profio 1983]; [Profio1984]; [Wilson 1986]; [Doiron 1979]; [Van der
Kooi 1986]

2) Diffusion élastique

Le processus de diffusion élastique se produit sans perte d'énergie [Bohren 1983].
C'est de loin; la forme la plus importante de diffusion de la lumiere du tissu biologique dans le
visible et le proche infrarouge. Pour cette raison, la théorie de la diffusion qui sera donnée
dans les sections suivantes sera principalement concernée par cette forme de diffusion.

Le profil de diffusion de la peau humaine comporte deux composantes principales : la
diffusion surfacique et la diffusion subsurfacique. La diffusion de surface suit les équations
de Fresnel [Su 2002], et elle est affectée par la présence de plis dans la couche cornée.



Le rapport d'aspect de ces mésostructures dépend de facteurs biologiques tels que le
vieillissement et I'nydratation [Talreja 2001], [Thalman 2002]. Environ 5-7% de la lumiére
incidente (sur tout le spectre) sur la couche cornée est réfléchie vers I'environnement [Tuchin
2000]. La partie restante est transmise aux tissus internes. Outre la diffusion réflective
réfractive causés par la réflexion et la réfraction de la lumiére au niveau des frontieres
cellulaires, deux d'autres types de diffusion se trouvent dans les couches de la peau : Mie et de
Rayleigh [Jacques 1996].

La couche cornée et I'épiderme sont caractérisés comme des milieux ou la diffusion est
surtout vers 1’avant [Bruls 1984]. Dans la couche cornée ce comportement est di a
I’alignement des fibres, tandis que dans I’épiderme il est du a la diffusion de Mie causée par
des particules qui sont a peu prés la méme taille que la longueur d'onde de la lumiére (par
exemple, les organites cellulaires). Bruls et van der Leun [Bruls 1984] ont effectué des
expériences goniométriques a cing longueurs d'onde & la fois pour la couche cornée et
I'épiderme, et ils ont montré que les profils de dispersion sont plus larges vers les courtes
longueurs d'onde.

Dans le derme, les fibres de collagene (environ 2.8um de diameétre et cylindrique
[Jacques 1996] sont responsables de la diffusion de Mie, tandis que les fibres de collagene a
plus petite échelle et d'autres micro- structures sont responsables de la diffusion de Rayleigh
[Jacques 1996] . La lumiére est dispersée a plusieurs reprises a l'intérieur du derme avant
qu'elle se propage a une autre couche ou qu’elle soit absorbée. Cela signifie que la distribution
spatiale de la lumiere diffusée dans le derme devient rapidement diffuse [Anderson 1981]. En
fait, Jacques et al. [Jacques 1987] a montré par des mesures goniophotometric que la lumiére
rétrodiffusee par le derme est diffuse.

Alors que la diffusion de Mie produit des variations sur les deux extrémités de la
région visible du spectre lumineux , la diffusion de Rayleigh , étant inversement
proportionnelle & la longueur d'onde de la lumiére ( = 1) , produit des grandes variations sur
la limite inferieur de la gamme du spectre de la lumiere [Jacques 1996],[Glassner1995].

a) Rayleyght diffusion

Pour le cas ou le paramétre de taille de particules est x << 1, la théorie de Rayleigh
diffusion peut étre appliquée. Une limite supérieure plus précise de x est donnée par Kerker,
qui affirme que l'erreur dans I'équation de Rayleigh est <4% pour x <0,3 [Kerker1969];
[Kerker 1978]. Pour des particules sphériques qui sont petites par rapport a la longueur
d'onde, le champ électrique incident peut étre considéré comme étant a peu pres uniforme
immédiatement autour et a l'intérieur de la particule. L'uniformité du champ électrique a
I'intérieur d'une petite sphere permet d'obtenir une expression exacte pour la diffusion de la
différentielle de la section transversale. La matrice de Mueller pour la diffusion de Rayleigh
est [Ishimaru 1978]; [ Bohren 1983]:
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Ici, N est la densité des particules, a un rayon de la particule, r la distance a
l'observateur, A la longueur d'onde de la lumiere et m, l'indice de réfraction relatif des
particules. Pour I'équation de la lumiére incidente non polarisée 1’équation 2.9 se simplifie
en:
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Les équations ci-dessus sont exactes pour une petite particule sphérique. Les
principales caracteéristiques de la diffusion de Rayleigh pour les petites particules de toute
forme sont les suivants:

i. Iln'yapas une grande dépendance angulaire de la distribution de la diffusion.
ii. Il ya un grand changement de la section efficace de diffusion avec longueur d'onde
(2/2%.
iii.  L'efficacité de la diffusion, Qsca, qui est la section efficace de diffusion divisée par la
surface ma® de surface d'un disque de méme rayon que l'une particule, est << 1.

b) Mie

Lorsque la taille des particules est de l'ordre de grandeur ou plus grande que la
longueur d'onde du rayonnement, la diffusion de Rayleigh ne se produit plus et laisse la place
a la diffusion de Mie [Mie 1908].

Pour des particules plus grosses, il faut faire appel a la théorie de Mie, développée en
1908. Les indicatrices d’intensit¢ deviennent plus complexes, et la diffusion a lieu
préférentiellement vers I’avant a mesure que la taille de la particule augmente. Dans ce cas, on
décompose la particule en un ensemble de dipbles oscillants excités par une méme onde
incidente mais avec des déphasages différents. La forme de I’indicatrice d’intensité provient
des interférences entre les ondelettes secondaires rayonnées [Bohren 1983].

Lorsque les particules sont grandes devant la longueur d’onde (comme les gouttes de
pluie éclairées dans le visible) les lois de I’optique géométrique suffisent a traiter le probléme.

Dans les tissus biologiques, la lumiére rencontre des structures de tailles variées. Il
n’est pas possible d’appliquer une théorie comme celle de Rayleigh ou de Mie. On raisonne a
I’échelle macroscopique avec un coefficient de diffusion moyen caractérisant le milieu. Ce
coefficient de diffusion ps (lui aussi généralement exprimé en cm™) peut étre défini de la
méme facon que pour I’absorption. La quantit¢ de lumicre collimatée | qui traverse un
échantillon diffusant mais non absorbant d’épaisseur z sans étre diffusée (c’est a dire
I’intensité balistique) s’exprime sous la forme 1=y exp™?"

1. Mécanisme d’action du Laser sur le tissu biologique



Des leur naissance en 1960, les lasers sont apparus comme des sources de lumiere
potentiellement intéressantes pour la médecine car elles avaient trois caractéristiques qui les
distinguaient des sources conventionnelles : la directivite, la possibilité de fonctionner en
mode pulse, et la mono-chromaticité. La directivité, c'est a dire 1'émission sous un fin
faisceau paralléle, permet de transmettre cette lumiere (visible, proche infrarouge et proche
ultraviolet) a 1'aide d'une fibre optique de faible section (50 a 600 um). L’émission pendant
des durées trés bréves (mode pulse), de la milliseconde a la femto-seconde (10° & 10" *° s),
donne des puissances instantanées extrémement élevées qui peuvent atteindre le gigawatt (10°
W), avec des effets tissulaires différents de ceux obtenus avec des lasers a émission continue.
L'émission d'une seule longueur d'onde, la mono-chromaticité, évite d'avoir a filtrer la lumiére
pour obtenir des effets sélectifs, et donc de perdre de 1'énergie. Néanmoins, il faut savoir que
les molécules biologiques ont un spectre d'absorption beaucoup plus large que la raie
d'émission d'un laser et que cette caractéristique si importante pour les physiciens ne sera pas
pleinement utilisée en thérapeutique [Boulnois 1986].

L’irradiation d’un tissu biologique par un laser génére une grande variété de
mécanisme d’interactions. Si les parameétres optiques du tissu (refléxion, absorption,
diffusion) conditionnent la pénétration de la lumiere dans la peau, ce sont les parametres liés a
la source laser (longueur d’onde, durée d’émission, énergic appliquée, taille de spot, fluence
et irradiance) qui vont déterminer les mécanismes d’action du laser [Jerath 1992].

Parmi tous ces parameétres, la durée d’émission est probablement le parametre majeur
déterminant I’action du laser sur la peau. En effet nous pouvons distinguer 4 catégories
d’action de la lumiére (effet photochimique, photo-thermique, photomécanique et photo-
ablatif) qui pour une dose équivalente, dépendent uniquement de la durée de I’impulsion
[Dahan 2006] :

e [’action photochimique est obtenue avec des durées d’illumination s’étalant de la
dizaine de seconde a la dizaine de minutes avec des irradiances trés faible.

e Le mécanisme photo-thermique est obtenu avec des durées d’illumination allant de
quelques centaines de microsecondes a quelque secondes et des irradiances de 1’ordre
de 10 & 10° w/cm?.

e [L’action photo-ablative est obtenue avec des impulsions allant de 10 ns a 1 ps. La
génération de ce type d’effet nécessite 1’emploi de photons tres énergétique, le
domaine spectral UV est plus important que I’irradiance.

e [L’action photomécanique est obtenue avec des impulsions de 10 ps a 100 ns et des
irradiances de ’ordre de 107 & 10" w/cm?. 11 est & noter que cette action se décline en
deux effets (éléctro-mécanique et thérmo-mécanique) qui sont obtenus en fonction de
I’irradiance appliquée.

I11.1. Effet photochimique

Les groupes des interactions photochimiques découlent des observations empiriques des
effets de la lumiére sur les macromolécules et sur les tissus. Un des principaux exemples est
I’observation de la génération d’énergie au cours du phénomeéne de photosynthese. Dans le
domaine des applications médicales des lasers, le mécanisme d’interaction photochimique
joue un réle significatif durant la thérapie photodynamique PDT (photodynamic therapy).



Le principe de la PDT consiste a marquer un tissu biologique par un photo-sensibilisant
puis a irradier la zone a traiter avec un laser dont la longueur d’onde correspond a un pic
d’absorption du photo-sensibilisant. L’absorption de 1’énergie lumineuse par ce dernier lui
permet de passer d’un état basal a un état excité. Le retour a 1’état fondamental se fait soit par
dégradation thermique, soit par émission d’un rayonnement de fluorescence soit par un
transfert énergétique intramoléculaire a 1’origine de réactions chimiques photo-toxique
[Tandori 2005].

Le résultat de ces divers réactions photo-toxiques est la génération d’agent cytotoxique
qui vont engendrer I’oxydation irréversible des structures cellulaires. L’application de ce
processus en médecine vise a la production de substances ayant une action létale sur les
constituants tumoraux. Les photo-sensibilisants utilisés sont des dérivés prophyriniques.

.2 Effet photo-thermique

L’appellation photo thermique réunit un large groupe de type d’interactions
caractérisees par un changement de température significatif au sein du tissu irradié. Les effets
photo-thermiques peuvent aussi bien étre obtenus avec un laser présentant une émission
continue qu’avec les lasers pulsés. Cependant en fonction de la durée du chauffage réalisé
ainsi que 1’élévation de la température du tissu, différents effets comme 1’hyper-thermique la
volatilisation et la carbonisation peuvent étre distingués [Cumins 1992].

L’intérét principal du processus d’interaction du flux laser avec les tissus réside, dans
I’apparition d’un processus complexe résultant de 3 phénomeénes successifs : une conversion
de lumiere en chaleur, un transfert de chaleur dans le tissu, et une réaction tissulaire
dépendant de la température. Cette interaction conduit a la dénaturation ou a la destruction
d’un volume tissulaire.

1. Etape optique : Conversion de la lumiere en chalenr :

La source de chaleur est induite par conversion de la lumiére laser en chaleur. L’énergie
apportée par un photon va, aprés absorption, conduire une molécule a un niveau d’énergie
vibrationnel puis, par collision inélastique avec une autre molécule, a I’accroissement de
I’énergie cinétique. Les dimensions de la source de chaleur vont dépendre, d’une part, des
paramétres lasers et, d’autre part des coefficients optiques du tissu. La profondeur de
pénétration de la lumiére dépend de la longueur d’onde et de la structure tissulaire, elle est
également fonction de la quantité de composés biologique primaires (eau, mélanine,
hémoglobine..). Cependant 1’échauffement des tissu a comme conséquence de modifier leur
structure physico-chimique et donc leurs propriétés optique [Kikuchi 1979].

2. Etape thermique : transfert de chaleur :

Cette étape joue un réle essentiel car elle va largement conditionner 1’importance de
’action thermique par la création du gradient de température au sein du tissu. En effet les
tissus vivant sont capables de transformer une grande partie de 1’énergie sous forme de
chaleur, car le maintien d’une température spécifique conditionne 1a vie tissulaire. Il existe



deux grands mécanismes de transfert de chaleur dans les tissus biologiques la convection et la
conduction. La convection de chaleur est obtenue par transport de masse, alors que la
conduction de chaleur est caractérisée par un transport de chaleur sans transport de masse
[Carslam1959].

Dans une irradiation laser, le transfert de chaleur via les vaisseaux sanguins,
généralement considérés comme un secteur important du transfert par convection, n’intervient
pas et aucune convection macroscopique n’apparait. Les membranes cellulaires restreignent
la convection de chaleur a une échelle microscopique. La conduction de chaleur est donc le
meécanisme prédominant qui intervient par interaction des particules de tissu. Ce transfert
s’effectue aléatoirement des particules les plus énergétiques a celles qui le sont le moins ; Il
dépend des coefficients thermiques du tissu [Beisland 1986].

La capacité qu’a un tissu de transporter de I’énergie par conduction est caractérisé par
un €tat stationnaire, qui est la diffusivité thermique. Cette derniere notion permet d’introduire
un terme important qui est le temps de relaxation thermique TRT.

Ce temps correspond a la durée nécessaire pour qu’il y ait un transfert d’énergie en
dehors de la cible, permettant d’obtenir un centre de la source en diminution de la température
a une valeur équivalente a 50% de la valeur maximale atteinte. La conséquence directe de ce
phénomene de transfert de chaleur est donc le refroidissement de’ la cible et par conséquent,
gréce a ce processus de transfert de chaleur, une elévation de température des tissu adjacent a
la cible. Ce temps dépend des dimensions de la cible (en substance la source de chaleur) et de
son volume [Van Gemert 1989]. Il est exprimé par 1’équation suivante :

TRT = D?/C.K 2.11

Avec D le diamétre du spot, k diffusivité thermique de ’ordre de 1,3. 1073 cm? s™1

pour le derme et 1,7. 1073 cm? s~ Pour le sang, C dépends de la géométrie de la cible.

Le coefficient C va dépendre de la géométrie de la cible :

- Dans le cas d’une sphére C= 27 ;
- Dans le cas d’un cylindre C= 16 ;
- Dans le cas d’une surface plate C=4 ;

Il est possible de prendre quelques exemples ; dans le cas d’une cellule (sphére) dont le
diamétre est de 20 pm, tr= 0.114 ms; dans le cas d’un vaisseau sanguin (cylindre) dont le
diametre est de 150um, tr=8.2 ms [Henriques 1947].

3. Etape de la dénaturation thermique
4.



La dénaturation (ou destruction) du tissu est déterminée par 1'échauffement induit par
1'absorption de la lumiére laser dans le tissu. La cinétique de dénaturation dépend de la
température dans le tissu et de son évolution temporelle ainsi que de la structure moléculaire
des tissus a transformer. Afin d'exprimer de maniere homogéne ce processus de dénaturation
pour les différents tissus concernés, Henriques a proposé de caractériser le dommage par un
nombre sans dimension 2 [Henriques 1947] tel qu’il est exprimé sur la figure 2.11.

?U S
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6 T - -
_QS_J / Dommage irréversible
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] 10 60 15 & 3 ¢ léchauffement
Secondes Minutes Heures

Fig 2.11- Frontiére entre dommage réversible et irréversible sur la peau de beeuf, en fonction
de la température et du temps. [Henriques 1947]

Generalement, la valeur Q = 1 sert de référence au tracé des courbes et correspond a
I'apparition d'un dommage irréversible. Un dommage réversible est observe pour tout point <
1. Par exemple, la gradation des br(lures est la suivante : brulure du I¥ degré : Q < 1, 2°™
degré : Q = 1 et du 3°™ degré : = 10 000. Le processus de dénaturation est cependant encore
mal quantifié. Pourtant, c'est finalement lui qui détermine le résultat thérapeutique attendu par
le médecin. D'un volume “physique™ exprimé par le volume caractéristique, on aboutit a un
volume "médical”, résultat histologiquement appréciable par un médecin. Cette dénaturation
conduit par exemple a des perforations d'une paroi par un phénomene de sténose ischémique
due a la lésion des vaisseaux sanguins. Cette perforation peut étre obtenue aprés un délai de
plusieurs jours. Avec le laser Nd.YAG, on considére que la lésion maximale d'une paroi
colique est obtenue trois jours apres l'irradiation. On peut distinguer le dommage tissulaire
réversible ou la température atteinte est insuffisante pour produire une nécrose du tissu, et le
dommage irréversible qui correspond a 1'apparition d'une nécrose. En fonction du degré et du
temps d'échauffement tissulaire, I’apparition d'un dommage irréversible peut étre classée en
trois groupes [Henriques 1947] [Cespanyi 1987].

a) L'hyperthermie

Correspond a une élévation modérée de la température, de quelques degrés centigrades,
correspondant a des températures de 41°C a 45°C maintenues pendant plusieurs dizaines de
minutes. Elle entraine une mort cellulaire retardée par atteinte des processus enzymatiques. 11
s'agit d'un processus difficile a contrdler car ne s'accompagnant d'aucun effet visuel et il est
donc peu utilisé en pratique [Coad 2004].



b) La coagulation

Est obtenue avec des températures de 1'ordre de 50°C a 99°C maintenues pendant une
durée de 1'ordre de la seconde. Il se produit une dessiccation et une rétraction des tissus par
dénaturation des protéines et du collagéne. On note un blanchissement de la surface. Les
tissus vont secondairement s'éliminer (détersion) avec apparition ensuite de processus de
cicatrisation. La coagulation est utilisée soit pour détruire des phénomeénes tumoraux qui
seront eélimines secondairement lors de la détersion, soit pour interrompre le flux sanguin dans
des vaisseaux [Agah 1993].

c) Lavolatilisation

Correspond a une perte de substance immédiate ou les différents constituants tissulaires
partent en fumée. La température atteinte est supérieure a 100°C pendant un temps
relativement bref, de 1'ordre du dixieme de seconde. A 1'examen microscopique, on constate
au niveau des berges de la zone volatilisee une zone de nécrose de coagulation car la
transition thermique entre zone volatilisée et zone saine se fait graduellement. C'est cette zone
de nécrose de coagulation qui est responsable de 1'effet hemostatique. Si la zone volatilisée a
une grande surface (quelques millimétres de diamétre), il est possible de détruire des
phénomenes tumoraux de facon plus immeédiate que lors de la coagulation. Si la zone
volatilisée est étroite 100 - 500 um), on obtient alors un effet d'incision, sans saignement
capillaire sur les berges [Peavy 2001].

Température

Volatillsation

Hyperthermie
Dénaturation
55° —| d anZymes

| | |

ps ms = mn temps.

Fig 2.12- Actions de la chaleur sur les constituants tissulaires en fonction de la température
et du temps [Dahan 2006]

111.3. Effet photomécanique

Comme nous I’avons vu précédemment les lasers dont la durée d’émission est
supérieure a une centaine de microseconde induisent essentiellement des effets photo-
thermiques et photochimiques. L’utilisation de laser ayant une durée d’émission trés breve de
10 ps a 100 ns génere au niveau du tissu des effets photomécaniques.

La génération d’impulsions laser sub-microsecondes, associée au fait de pouvoir
focaliser quasi ponctuellement le faisceau grace a la cohérence spatiale des lasers, permet
d’obtenir des densités surfaciques de puissances crétes trés supérieurs au GW/cm? qui sont a



lorigine des effets photomécaniques. Les interactions de ce type de laser avec le tissu
biologique sont particulieres puisque le temps d’interaction est trés court par rapport au temps
de relaxation thermique du tissu. Ceci permet d’obtenir de hautes températures sans
carbonisation notable des tissus adjacents. Ainsi les effets radiatifs du champ électrique induit
par une impulsion laser trés bréves se manifestant dans un volume extrémement restreint. On
peut distinguer en fonction de I’irradiation utilisée, deux types d’effet photomécanique
[Delacretaz 2009] :

1) Effet electromécanique

Cet effet résulte de 1'utilisation du champ électrique associé avec I’onde lumineuse. La
possibilité de focaliser tous les photons consécutifs d’un faisceau laser sur une faible surface
permet d’obtenir des champs électrique de 1’ordre de 10° & 10" V.m™, 'amplitude de ces
champs est directement liée & I’irradiance (10*° w/cm?), on obtient la rupture diéléctrique de la
cible irradiée ; c’est a dire une rupture brutale des liaisons électriques unissant les électrons et
les noyaux dans les atomes et les molécules. Cette rupture brutale est a I’origine de la création
d’un plasma qui est un volume ionisé contenant une trés haute densité d’électrons libres. Dans
I’air, le seuil de la rupture diélectrique est d’environ 10 W/cm?pour des impulsions de 25 ps
et de 10** W/cm? pour des impulsions de 10 ns. Dans les tissus biologiques, ces valeurs sont
100 fois moindres.

Le mecanisme conduisant a la rupture diélectrique est la production massive
d’électrons libres. Celle-ci se fait en deux phases successives. Une phase initiale caractérisée
par la production localisée d’électrons libres en relativement petit nombre (crees par
ionisation moléculaire), suivie d’une seconde phase aboutissant a une production massive
d’électrons libres.

Avec les impulsions nanosecondes, 1’ionisation est due a 1’émission thermique
résultant de I’échauffement provoque par la focalisation du faisceau sur la cible qui est portée
a plusieurs milliers de degrés. Avec des impulsions picosecondes, 1’ionisation moléculaire est
principalement due a un phénomene non linéaire, appelé absorption a plusieurs photons. Du
fait de la trés haute irradiance, les photons peuvent ajouter leurs énergies permettant
d’atteindre 1’énergie d’ionisation susceptible de créer des électrons libres.

Le mécanisme physique essentiel de la génération du plasma est la production massive
d’électrons en avalanche. Les électrons libre déja produits absorbent les électrons incident
dont I’énergie se convertie en énergie cinétique, ce qui accroit leur vitesse. Ces électrons
libres, par suite de collisions avec les molécules avoisinants, provoquent des ionisations, et
ainsi de suite selon un processus de croissance exponentielle jusqu’a la fin de I’application de
I’impulsions laser. Le fort accroissement de la température du plasma sommet alors le tissu a
une pression élevée. La soudaine discontinuité de pression, provoquée par I’échauffement
puis la détente de ce plasma, induit une onde de choc qui va se propager dans le tissu. C’est sa
propagation qui provoque des ruptures mécaniques du tissu avoisinant la cible laser et donc
les effets destructifs.

2) Effet thermomécanique

Effet thermomécanique n’a pas pour origine la formation de plasma, comme
précédemment. Il est la conséquence de la conversion de 1’énergie lumineuse en chaleur. 1l est



obtenu avec des lasers possédant des durées d’impulsions suffisamment breves
(microsecondes) pour que la chaleur générée au niveau de la cible n’ait pas le temps de se
diffuser. Si I’élévation thermique est importante, le volume interactif a tendance a se dilater
(formation de vapeur). Cette variation de volume étant contrariée par les tissus adjacents
restant froid, la dissipation de 1’énergie se fait par I’émission d’onde thermo-élastique de
faible amplitude qui se propage a I’intérieur du tissu. Ces ondes, beaucoup moins énergétiques
que les ondes de choc, vont rapidement étre amorties par les tissus adjacents en
endommageant leur structure mécanique.

Un dommage tissulaire sélectif est tout d’abord conditionné par une identification
précise de la cible et du chromophore a atteindre. Ensuite la caractérisation du couple cible-
chromophore vont déterminer, dans un premier temps, la longueur d’onde a utiliser et, dans
un deuxieme temps le mécanisme laser a mettre en place afin d’obtenir une sélectivité de
’action de la lumiére. La génération de ce mécanisme sera alors conditionnée aussi bien par
le choix judicieux de la durée de I’impulsion vis-a-vis du temps de relaxation thermique de la
cible et/ou du chromophore que par la quantité d’énergie qui Sera absorbée par le
chromophore.

I11.4. Effet photo-ablatif

Cet effet se définit comme une ablation pure de matériel sans Iésion thermique sur les
berges, comme le ferait un scalpel. Il peut étre obtenu par le principe de la photodissociation.
Avec de trés courtes longueurs d'onde (0,190 a 0,300 um), le champ electrique associe a la
lumiere est supérieur a I'énergie de liaison inter moléculaires. Les molécules sont cassées et
les composants du tissu sont gazeifiés, sans genération de chaleur sur les berges. Cet effet est
obtenu avec des lasers ayant une longueur d'onde tres energetiqgue comme les lasers émettant
dans [l'ultraviolet: lasers excimeres émettant a 0,193 um (ArF), 0,248 u m(KrF) ou le laser
Nd:YAG émettant a 0.213 um. L'action est tres superficielle, sur quelques microns, car la
lumiere est tres fortement absorbée par les tissus. L'effet photo-ablatif peut également étre
obtenu avec des lasers émettant dans l'infrarouge comme le laser Erbium-YAG (2,9um). Le
mecanisme initial est une conversion de la lumiere en chaleur, mais cette chaleur ne va pas
diffuser, car, la trés bréve durée du pulse (quelques centaines de microsecondes) évite les
phénomenes de diffusion thermique [Kaufmann 1996].

L'effet photo-ablatif ne serait pas intéressant pour provoquer des incisions ou des
ablations de tissus vascularisés car il les ferait saigner de la méme maniére qu'un scalpel. Il ne
peut s'appliquer qu'a des gestes qui n'entrainent pas de saignement, cette intervention s'adresse
a des patients présentant des troubles de la réfraction. Le myope a un ceil trop long et focalisé
en avant de la rétine. Le principe consiste a modifier les courbures de la cornée afin de
compenser ces troubles de focalisation des images sur la rétine. Des pathologies cornéennes
diverses peuvent également étre traitées (séquelles de kératites, dystrophies, kératocones).

IV.  Modeles de la propagation de la lumiére dans le milieu turbide



Dans cette section, nous donnons un apercu des approches et des modeles de
modélisation pertinents utilisée dans des applications biomédicales impliquant optique des
tissus. Il est a noter que ces modéles sont principalement destinés a la mesure et a la
reproduction des propriétés spectrales de la peau afin de déterminer le contenu et la
distribution de substances diverses [Tsumura 2000] [Zonios 2001], soit des propriétés de
diffusion qui affectent I'apparence de la peau ne sont généralement pas pris en compte.

IV.1. Modeles basés sur la théorie Kubelka-Munk

Au début du siécle 1931, Kubelka et Munk [Kuberla 1931] ont développé une relation
simple entre la dispersion et les coefficients d'absorption des couches de peinture et de son
facteur de réflexion globale. Cette relation, connue sous le nom de Kubelka-Munk théorie
(KM), applique des équations de transport d'énergie pour décrire le transfert de rayonnement
dans un milieu de diffusion diffuse. Deux paramétres sont utilisés dans la description:
dispersion et les coefficients d'absorption.

La théorie de KM, fixée a l'origine, est consideré comme une théorie des deux flux,
depuis que deux types de flux de rayonnement diffus sont impliqués: un flux descendant
diffusé et un flux ascendant diffusé [Igarashi 2007].

La théorie de KM d'origine suppose eégalement que le support présente des
inhomogénéités qui sont petites par rapport a son epaisseur.

Modele de Kubelka-Munk est base sur les trois interactions d'un rayon de lumiere
incident avec une surface d'un support: la réflexion, I'absorption et la transmission. Modele
KM divise le flux lumineux traversant une matiére en deux flux allant dans des directions
opposées.

The K-M model est largement utilisé, exemple [Anderson 1981], [Krishnaswamy] [Baranoski
2004], [lgarashi 2007] et [Cotton 1997].

L'équation reliant la variation d'énergie de ces flux sur l'infiniment petite distance dx
sont connus comme les équations de Kubelka-Munk (KM):

di _ 2.12
— =+ KI+5]

g 2.13
T - +K)]+SI

ou I est l'intensité lumineuse a l'intérieur de I'échantillon allant vers le bas (transmis), J
est I’intensité de la lumiére allant vers le haut (rétrodiffusée), S et K sont respectivement le
coefficient de diffusion et un coefficient d'absorption par unité d'épaisseur, et x est la surface
de la distance / interaction région.

Ceux-ci peuvent étre réécrits pour exprimer S et K en fonction de R de réflexion et de
transmission T:
K 1-T?+R? 1 2.14

S 2R



Lorsque I'épaisseur du support est trés grand, le facteur de transmission T est proche de
0 conduisant a:
K (R- 1)? 2.15

S 2R

En étendant le modele & deux couches, la réflectance R, et la transmission totale T,
peuvent étre calculée en réécrivant les équations 2.12 et 2.13 par:
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- 1 o o o ' 1-RR; 2.16
T,T,
T1,2 = T1T2(1 + R1R2 + +R%R% + -..) — 1_—}?1}?2 217
Ry T,R,R, R, T,
T,R,T; TiR,R RyR R, T ...
NI,

VA,
\< / / / Couchel
NN A/
\ \< \/ Couche2
Nox

T,T, T,R,R, T, TyR,RRR, T, ...

Fig 2.13- Les transitions énergétiques d’aprés le model Kubelka-Munk.

Pour un systeme en couches (voir figure 2.11), le modéle peut étre étendu a partir du
modeéle a deux couches ou la lumiére totale émise est calculée. Les n résultats du systeme en
couches dans les valeurs de R12 et T12 ... n s'écrivent:

TS .-1R 2.18
Riz.n =Riz.n-1+ 1 _1}2?"'11 - nR
12.n-10n

Ti2.n-1Tn 2.19

T —
12em T — Riz . n-1Rn

En optique de la peau, la théorie de KM est d'abord appliquée sur les tissus de la peau
spécifiques. Anderson et Parish ont utilisé un modele KM pour calculer les coefficients
d'absorption et de diffusion pour les tissus du derme. Wan et al. [Yaroslavsky 1994] a étendu
ce modele pour calculer les coefficients d'absorption et de diffusion pour les tissus de
I'épiderme. Dans les deux cas [Anderson 1981], [Yaroslavsky 1994] , la diffusion vers l'avant
dans I'épiderme n'a pas été considéré . Diffey [Diffey 1983] a proposé un modele de KM qui



ajoute deux fonctionnalités pour les modéles précédents, c'est a dire qu'il tient compte des
changements de l'indice de réfraction aux interfaces air / peau. Coton et Claridge
[Angelopoulou 2001] ont proposé un modele pour déterminer la couleur de la peau humaine
qui applique les équations de KM de la couche de derme. Ce modéle prend en compte la
présence de mélanine et le sang pigments. Récemment, Doi et Tominaga ont présenté un
modele qui considére la peau composé de deux couches : I'épiderme et du derme, ils
appliquent la théorie K -M pour les deux couches. Leur modéle propose cinq pigments de la
peau (mélanine le Bcaroténe, l'oxy -hémoglobine, désoxy- hémoglobine et la bilirubine) ainsi
que la réflectance de la surface de la peau. Ces six paramétres sont obtenus en ajustant la
réflectance estimée a des valeurs mesurees en utilisant la méthode des moindres carrés
[Burden 1993].

Bien que la théorie de KM permet un traitement quantitatif simple des propriétés
spectrales de la peau et des extensions récentes de la theéorie des deux flux d'origine ont
amélioré son applicabilité a l'optique des tissus biologiques, ce n'est pas un modeéle
approfondie de transfert de rayonnement optique. Les modéles de KM peuvent étre considerés
comme d'analyse, et ils permettent la determination rapide des parametres optiques de la peau
au moyen de procédures d'inversion. Cependant, la relative simplicité et la rapidite de ces
modeéles sont réalisées au détriment de la précision [lgarashi2007], ce qui nécessite une
analyse plus deétaillée de la structure et les propriétés optiques des différents tissus de la peau.

IVV.2. Modeles basés sur la théorie de diffusion

Propagation des photons dans les médias optiquement troubles, tels que les tissus de la
peau, peut étre décrit en utilisant I'équation de Boltzmann du transport de photons [Ishimaru
1978] , ce qui exige que les propriétés optiques du milieu soient exprimées en termes de
coefficient de diffusion , le coefficient d'absorption et la fonction de phase . Théorie de la
diffusion peut étre considérée comme une solution approchée de cette équation, c'est a dire, il
combine la fonction de phase et la diffusion d'un parametre, appelé coefficient de diffusion
réduit . Les modeéles basés sur I’approximation de la diffusion [Van Gemert 1987] ou en
combinaison avec dautres approches, telles que la théorie de KM [VanGemert 1987],
[VanGemert 1989] ou des méthodes de Monte Carlo [Wang1995], ont été utilisées dans les
enquétes biomédicales impliquant propagation de la lumiére dans les milieux troubles. Farrell
et Patterson [Farell 1992] ont proposé un modele basé sur la théorie de la diffusion pour étre
utilisé dans la détermination non invasive des propriétés d’absorption et de diffusion de tissus
de mammiferes. Leur modéle intéegre une source dipolaire photon afin de satisfaire les
conditions aux limites de tissus. Récemment, Doornbos et al. [Doornbos 1999] ont proposé
une méthode basée sur la théorie de la diffusion pour la mesure de propriétés optiques et
dériver la concentration de chromophores a partir des mesures en réflexion diffuse a la surface
d'un milieu trouble.

Les modeles basés sur la théorie de la diffusion se prétent a la manipulation
analytique, lieu contraintes mineures sur le type d'échantillon et sont relativement faciles a
utiliser [Prahl1993]. La théorie de la diffusion, cependant, ne peut étre appliquée que lorsque
des événements de diffusion sont plus probables que les événements d'absorption. C'est



généralement le cas pour les tissus de mammiféres dans les régions infrarouges et rouges pres
du spectre de la lumiére [Flock1989]. Sans surprise, les modeles de diffusion ont été utilisés
dans des applications médicales impliquant des lasers rouges [VanGemert1987], [ Yoon1987].
Lorsque le coefficient d'absorption d'un milieu trouble n'est pas sensiblement plus petit que le
coefficient de diffusion, la théorie de la diffusion présente une mauvaise approximation de
I'équation de transport de photons [Prahl1988], [Sardar1998], [Yoon1987].

IV.3. Les modeéles de transport radiatif

L'équation de transfert radiatif (RTE) est communément utilisé pour la propagation de
la lumiére dans un milieu de diffusion, tels que la propagation des neutrons dans un réacteur
nucléaire ou également du gaz dans Il'atmosphere. Ce modéle est défini comme une
approximation des équations de Maxwell lorsque des phénomeénes ondulatoires (ondes) ne
sont pas pris en compte.

Malgré cette simplification, la mise en ceuvre de cette technique, dans le cas de la
propagation de la lumiéere dans l'espace est impossible en raison de la complexité du
probleme, et il est donc rarement directement utilisé pour simuler la propagation de la lumiere
sous cette forme actuelle. La propagation de la lumiére apres la diffusion multiple dans les
milieux turbides, n'est pas considérée comme une onde mais elle est exprimée comme
I'énergie moyenne qu'il contient [Romuald Jolivot 2011]. La maniere classique pour décrire la
lumiere comme un champ électromagnétique est remplacée par une mesure de l'intensité
spécifique 1 (r, s, t) qui se traduit par:

dP = I(r,§,t)dwda 2.20

Ou dP est la puissance lumineuse a l'instant t se propageant le long de la direction r
d'entrer en collision avec une particule a la section da dirigé dans un cdne d'angle solide dw.

Le cone d'angle solide dw est orienté selon la normale du vecteur unitaire § de la
surface zone da. I (r,3, t) correspondent a la puissance lumineuse (quantité de photons) par
unité de surface par unité d'angle solide. Cette simplification n'est valable que si la longueur
d'onde est beaucoup plus faible que la taille des éléments de diffraction des médias.
La propagation de I'énergie lumineuse peut étre caractérisée par les parametres suivants: le
coefficient de diffusion (u), le coefficient d'absorption (u,) et la fonction de phase.
Le coefficient d'atténuation est défini comme l'addition du coefficient d'absorption et de
diffusion. La notion de coefficient d'atténuation mut est défini comme suit:

Ut = Us T Uqg

Dans le modéle du transport radiatif, il est considéré qu'un seul type de particules est
responsable de la diffusion et I'absorption. Pour 1’équation du transport radiatif, la fonction de
phase est approximée par la fonction Henyey-Greenstein et est modifiée pour inclure le
coefficient datténuation. L’équation du transport radiatif est considérée comme étant



I'équation la plus correcte pour décrire la propagation de la lumiere dans la peau. Sur la base
de I'équation de Boltzmann, il considére que la propagation de la lumiére comme étant un flux
de photons qui peut étre localement absorbé ou diffusé par le milieu biologique. 11 est défini
comme suit:

Bs T Ha

SV 8) = —(ue + u)I(r, §) + f p(5.8") I(r, §)dSY 501
41T

Une solution finie a I’équation du transport radiatif n'est pas facile a obtenir en raison
de sa forme différentielle intégrale. Cependant, la solution de cette équation peut étre
approchée. RTE est applicable lorsqu’elle est limitée a des conditions simples et les
géométries de la dalle. La précision peut étre améliorée par l'ajout de méthodes robustes
(coordonnées discret).

IV.4. Modeéles de Monte Carlo

La méthode de Monte Carlo a été initialement proposée par Metropolis et Ulam
[Metropolis1949] pour simuler les processus de transfert radiatif dans un modéle stochastique
qui consiste a garder la trace des histoires de photons comme ils sont dispersés et absorbés
dans un milieu donné. Le noyau du modele de Monte-Carlo de transport de la lumiére dans le
milieu trouble est représenté par le profil de dispersion des particules, qui peut étre decrit par
une fonction de phase [Prahl 1988].

En 1988, Prahl [Prahl 1988] ont proposé un algorithme basé sur Monte Carlo pour le
transport de la lumiére dans le tissu lors de I'irradiation au laser. Bien qu'une approche baséee
sur Monte Carlo a éte utilisée avant d'étudier la propagation de la lumiere dans les tissus,
Monte Carlo de Il'algorithme de Prahl, au mieux de notre connaissance, a été le premier a
intégrer une fonction de phase, a savoir la fonction de phase Henyey-Greenstein ou HGPF
[Henny 1941], pour représenter le profil de diffraction des tissus de la peau. Récemment,
cependant, I'applicabilité de la HGPF a la simulation d'interaction de la lumiére avec les tissus
biologiques ont commencé a étre remise en question [Baranoski 2003]. Il est a noter que le
HGPF n'est ni fondée sur une théorie mécaniste de diffusion [Mourant 1998], ni a t-il un
fondement biologique.

Modeles Monte Carlo ont été largement utilisés pour simuler l'optique des tissus
biologiques car ils peuvent fournir une approche flexible, et pourtant rigoureuse a ce
probleme. Ces modeles peuvent étre facilement mises en ceuvre, et ils sont suffisamment
souples pour permettre la simulation de tissus complexes. Théoriquement, les solutions de
Monte Carlo peuvent étre obtenues pour toute précision souhaitée [Prahl1988]. Dans la
pratique, la précision des simulations de Monte Carlo est limitée par la précision des
parametres d'entrée et I'utilisation de représentations appropriées pour les mécanismes de
diffusion et d'absorption de photons. Au meilleur de notre connaissance, les modéles Monte
Carlo utilisées en biomédecine [Churkamov 2003], [Meglinski 2001], [Meglinski 2003],
[Prahl1989], [Shimada 2001], [Simpson 1998], la colorimétrie [Tsumura 2003] et la
reconnaissance de formes [Nakai 1998] fournissent seulement réflexion et des lectures de
transmission pour des échantillons de peau. On remarque que ces modeles sont pour la plupart



destinés a des applications laser, et la comparaison des valeurs de transmission et de réflexion
modélisée avec les valeurs mesurées réelles sont rares.

Les avantages de la méthode de Monte Carlo sur des modeéles analytiques sont les
suivantes:
i. La technique MC permet une description compléte en 3 dimensions du
probléme a portée de main, pour presque n'importe quelle géométrie.

ii.  Des inhomogénéités de tissus peuvent étre facilement comprises. Cela permet
de donner un traitement plus réaliste des vrais tissus et des organes.

iii.  Dans la mesure ou la seule physique de photons est exact et I'nypothése du
caractére aléatoire de la diffusion est valide (excluant pour diffusion de la
lumiére par exemple dans un réseau régulier des centres de diffusion), la
technique de Monte Carlo donne des résultats exacts.

iv. L'effet de la réfraction et la réflexion au niveau des frontieres entre les
différents médias sont facilement pris en compte.

v.  La technique est trés souple : la géometrie du probleme peut facilement étre
changée. Il est aussi simple de regarder plusieurs quantités d'intérét, par
exemple transmis / intensités réfléchies, la dose absorbée dans les tissus.

Un inconvénient de la méthode de Monte Carlo est qu’elle nécessite un large de temps
de calcul. Comme la vitesse des ordinateurs a augmenté de fagon assez spectaculaire au cours
des dix dernieres années, c'est devenu un probléeme moins grave. Méme dans les cas ou
I'utilisation systématique d'une technique de Monte Carlo aurait besoin de temps d'ordinateur
trop pour la journée a une utilisation quotidienne, il est toujours utile comme un modele plus
exact contre lequel des solutions analytiques plus approximatives peuvent étre comparées
[Star 1988].
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Parmi les problémes dermatologiques cruciaux chez 80% des femmes [Dahan 2006]; les
varicosités, qui sont des dilatations permanentes des veinules intradermiques qui se
forment superficiellement sous la peau, ils apparaissent sous forme de réseaux rouges ou
bleutés et qui peuvent étre traités par un laser vasculaire. Ce dernier va générer un faisceau
de lumiére concentré, qui est absorbé par les vaisseaux sanguins situés dans la zone de Iésion
vasculaire, sans affecter les tissus environnants.

Aujourd'hui les mécanismes de formation des varicosités sont mieux compris et leurs
traitements mieux cernés. La technique la plus ancienne est la micro sclérose assistée par
Laser apparue en 1997, son principal inconvénient est qu’elle nécessite une anesthésie locale.
Actuellement le matériel le plus répandu pour la prise en charge des varicosités rouges et
bleus est; le Laser Nd-Yag (laser KTP 1064-532 nm) et le laser colorant pulsé, qui
représentent a eux deux le traitement de référence des varicosités [Boord 2006]. En raison de
leurs gros volumes ils posent des problémes d’encombrement. Une autre alternative se
présente pour palier & ce probléeme d’encombrement dans les lasers a semi conducteurs. 1l
existe depuis quelques années un véritable engouement en dermatologie pour ce type de laser,
auxquels on préte des qualités thérapeutiques extraordinaires. Ces qualités résident dans leurs
avantages économiques en effet 1’énergie de pompage est reconvertie en énergie de
rayonnement avec une grande efficacité pour ce type de dispositif, Ils permettent aussi une
tres grande amplification optique, la possibilité  de contréler la longueur d’onde du
rayonnement émis. Par ailleurs, comparativement aux lasers Nd-Yag et aux lasers a colorant
pulsé leurs colts se trouve réduits [Levy 1995].

Ce type de laser nous permet de faire un large balayage dans le spectre
¢lectromagnétique, allant de 1’ultraviolet a I’infrarouge, par un simple changement de
concentration des composants des semi-conducteurs ou par un ajustement de la taille du puits
quantique. Les matériaux 11-VI qui sont luminescent dans le visible offrent une solution au
traitement des varicosités, en particulier les diodes lasers jaune-vert a base de CdZnSe, et
ceux a base de CdzZnTe qui représentent de bon candidats pour le traitement esthétique des
varicosités, par effet de thermo coagulation [Wilson 1986].

Ce chapitre est consacré a 1’étude d’une structure laser a base de semi-conducteur pour
le traitement des varicosités. Dans un premier temps nous étudions I’interaction lumiére laser-
tissu biologique sain, ensuite I’interaction lumiére laser-tissu biologique avec varicosités et
sous ses trois colorations (claire, mate et brune) par la méthode de Monte Carlo. Cette étude
nous permettra de déterminer les longueurs d’ondes adaptées au traitement des varicosités.
Nous avons alors développé la modélisation appropriée a la propagation de la lumiere dans
les tissus biologiques en prenant en compte les caractéristiques de 1’état physiologique du
tissu. La principale difficulté rencontrée dans la modélisation de la propagation de la lumiére
dans les tissus résulte de la structure complexe de ces derniers qui est multi stratifiee et
hétérogene. Ensuite nous nous intéresserons a la structure du laser a semi conducteur CdZnSe
afin de déterminer les conditions optimales de fonctionnement de ce laser a puits quantiques
pour le traitement des varicosités a travers ’analyse des niveaux énergétiques et le calcul du
gain maximum et du gain différentiel [Reiss 2002].



1°" Partie :
. Propagation de la lumiere dans
un milieu turbide

Aprés avoir présenté le principe des interactions Laser-tissu, et la modélisation en
rapport avec ce type d’interactions dans un milieu turbide tel que le tissu biologique,
technique qui s’est aveéré trés prometteuse pendant de longues années, puisqu'elle est



relativement simple et elle peut gérer des géométries arbitraires et peut donc fournir une
solution directe de I'équation de transport radiatif (RTE). [Ish 1978] [Kaviany 1995].

La méthode de MONTE CARLO [Wil 1983], [Has 1991], est une technique numérique
basée sur 1’étude des caractéristiques statistiques d’un processus physique qui est ici, la
propagation de rayons lumineux dans un matériau hétérogéne [Hir 1993a], [Hir 1993b]. La
méthode consiste a suivre le parcours d’un rayon jusqu'a son absorption ou sa sortic du
milieu étudié. Lorsque le rayon se propage dans un milieu hétérogéne, il va suivre les lois de
I’optique géométrique. La méthode de Monte Carlo qui est une méthode stochastique consiste
a faire avancer pas a pas un rayon lumineux [Wil 1983], [Kie 1997]. A travers sa trajectoire, il
est possible de déterminer les parameétres quantifiant I’interaction de la lumiére avec le milieu
turbide. Un nombre aléatoire est généré pour décider du sort du rayon (réfraction ou réflexion)
et du sort de la nouvelle direction de propagation du rayon lumineux. Cette opération est
répétée N fois.

La premiére partie de ce chapitre correspond a la description de la méthode de Monte
Carlo dite MCML (Monte Carlo Modeling of light in multi-layer tissue) en présentant toute
les étapes constituant 1’algorithme. Nous commencons par étudier la propagation de la
lumiere laser dans un milieu turbide quelconque a une seule couche ensuite dans un milieu
turbide multicouche afin d’avoir acces aux grandeurs physique (coefficients, d’absorption de
reflectance et de transmitance ), afin de déterminer I’influence des parametres optiques (indice
de refraction, coefficient d’absorption le coefficient de diffusion et le facteur d’anisotropie) du
milieu sur la trajectoire de la lumiére [Swa 2003].

I.1. Description de la simulation monte Carlo

La méthode de Monte Carlo est une technique d'échantillonnage statistique qui a été
largement appliquée a un certain nombre de problemes importants en biophysique médicale.
[Howell 1998], [Krishnaswamy 2004]. Le dispositif principal de la méthode de Monte Carlo
repose sur la génération de nombre aléatoire d'une distribution de probabilité particuliere en
vue de modéliser un processus physique donné [Leel975].

Dans le cas du transport de photon dans le tissu, nous considérons une variable
aléatoire ¢ qui peut étre la taille de pas du déplacement du photon entre les sites d'interaction
photons-tissus, ou l'angle de déviation d'un photon diffusé [Bashkatov 2011].

Il sagit d'une fonction de densité de probabilité qui définit la distribution dans
I'intervalle (a,b). La fonction de densité de probabilité est normalisée de telle sorte que [Kafos
1986] :

b
fa p(dy =1 3.1

Ou y est une valeur aléatoire dans I’intervalle (a,b), p(x) est la fonction de densite de
probabilité.

Pour simuler la propagation, nous devons étre en mesure de choisir une valeur de £ a
plusieurs reprises et de facon aléatoire basée sur un générateur de nombres pseudo-aléatoires.



L'ordinateur génére une variable aléatoire, €, qui est distribuée de fagon uniforme sur
l'intervalle (0, 1). L’échantillonnage non uniforme de la fonction de densité de probabilité
p(x) se fait enrésolvant I'équation suivante [Cashwell 1959] :

x
j p(x)dy = € pour € € (0,1) 32

a

Soit un photon dont la taille du pas est s et sur laquelle nous faisons un échantillonnage.
La fonction de densité de probabilité est donnée par :

p(s) = pr exp(—ue) 33

Ou Mt = Ma+ Hs

Avec M. et Ps qui représentent respectivement le coefficient d’absorption et le
coefficient de diffusion.
Si on injecte la fonction de densité de probabilité donnée par I’équation 3.3 dans 1’équation
3.2 nous obtenons alors la valeur échantillonnée, s1, basée sur le nombre aléatoire «.

S1

51
= f p(s)ds = f te exp(—Hes) ds =1 — exp(—p,s1) 34
0 0

La résolution de cette équation nous donne le pas pour un échantillonnage :

__ —In(1-¢)

S1=—-—-= 3.5
Ut

Puisque (1 - €) et € ont la méme distribution, ils peuvent étre inter changés. Par
conséquent, le pas S1 prend pour expression :

—In .
61— (&) 3.6
He

L’équation 3.6 est utilisée pour échantillonner la taille de pas du mouvement de photons
dans un milieu infini ou semi-infini. Chaque photon est dépisté pour des centaines d'itérations
et souvent des milliers parfois méme des millions de photons sont exigé pour calculer la
quantité physique qui nous intéresse, par exemple la distribution de réflexion ou de
transmission.



1.2. Interaction du faisceau de lumiére avec le milieu turbide:

1) Modélisation du milieu turbide
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Fig 3.1 - Monte Carlo simulation de la propagation des photons dans 5 couches.

La simulation de Monte Carlo traite le transport d'un faisceau de photons incident
infiniment étroit et perpendiculaire au tissu multicouche turbide Fig 3.1. Chaque couche est
décrite par trois parametres: les coefficients d'absorption et de diffusion ( u,,u ) qui
désignent la probabilité d'interaction du photon par unité de longueur. Le facteur d'anisotropie
(9) qui est la moyenne de la valeur du cosinus de l'angle de déflection. Les indices de
réfraction du milieu ambiant au-dessus du tissu (par exemple l'air) et le milieu ambiant au-
dessous du tissu doivent étre donnés [Wilson 1983].

Cette méthode donne accés aux trois paramétres quantifiant 1’interaction du laser avec
n’importe quel milieu donné ; I’absorption la transmission et la réflexion. Dans le code
MCML (Monte Carlo Modeling for Multi Layer tissue), l'absorption est enregistrée dans une
matrice 2-D notée A [r,z], représentant la densité de probabilité d'absorption de photon par
unité de volume [cm ] en fonction du rayon r et de la profondeur z. La réflexion et la
transmission sont enregistrées dans une matrice 2D Re[a,r],T[a,r] respectivement
représentant la densité de probabilité de refléxion et de transmission de photon par unité de
surface [cm™] en fonction de I’angle de déflection o et du rayon r. La taille de chaque élément
de la matrice (dabsorption, reflexion ou transmission) et le nombre des éléments sont
spécifiés par (dr,dz,da) et( nr; nz et no) respectivement [Prahl 1989]. Ces matrices de
quantifications sont placées dans trois Systems de coordonnées. Le déplacement du photon
dans le milieu est étudié dans un systeme de coordonnées cartésiennes (X,y,z), son origine est
le point de contact du paquet de photon avec le milieu, ’axe z est la profondeur, le plan (x,y)
représente le plan des couches. Le systéme cylindrique représente la situation physique ou le
faisceau de photons infiniment étroit tombe perpendiculairement a la surface du milieu
turbide multi- couches, il est mis en place pour marquer 1’absorption interne de photons en
fonction de r (rayon radiale) et z (la profondeur du milieu) [Gardner 1994]. Un systéeme de
coordonnées sphériques en mouvement, dont l'axe z est dynamiquement aligné avec la
direction de propagation de photons, est utilisé pour déterminer I’angle de deflection (o)
[Keijzer 1989].

2) Modélisation du faisceau de lumiere



Nous allons simuler un faisceau de lumiére a travers son grand nombre de photons
marcheurs (N). Ils vont se déplacer selon un pas d’événement, en attribuant a chaque
marcheur un poids initiale wp ; qui suivra la loi de décroissance exponentielle de Beer
Lambert [Beer 1986].

Px = Poe_#ix 37

La propagation de chaque photon dans le milieu turbide suit cing (5) étapes [Wang
1995]: lancement du paquet de photon, propagation du paquet de photon, absorption,
transmitance ou reflectance, élimination.

a) Lancement du paquet de photon :

Le photon est injecté dans le tissu orthogonalement a l'origine, ce qui correspond a un
faisceau de photons étroit bien focalisé.

La position du photon est spécifiée par les coordonnees cartésiennes (x,y,z). La
direction du photon est définie par un vecteur unitaire, r, qui peut étre décrit de facon
équivalente aux cosinus directionnels p, py, .

Uy =T.X
Hy =T1.Y
U, =7.2

Ou X, y et z sont des vecteurs unitaires le long de chaque axe. La position des photons
est initialisé a (0, 0, 0), et les cosinus de direction sont fixés a (0, 0, 1). Cette description de la
position du photon dans un systéeme de coordonnées cartésiennes est plus simple que dans un
systeme de coordonnées cylindriques [Keijzer 1989].

b) Propagation du paquet de photon

Dans les milieux turbides a multicouches, le parcours du paquet de photons a travers le
milieu représente la sommation des différents pas de mouvement entre plusieurs sites
d’interaction sur toutes les couches dans lesquelles le paquet de photon a parcouru [Ahrens
1972] ; [Marsaglia 1961]; [MacLaren 1964], Par sommation sur les déplacements 1’équation
3.6 devient :

> i = ~In(e) 38
i

Ou py désigne le coefficient d’atténuation de la couche i, S; désigne le pas de photons
dans la couche i.

c) Absorption



Quand le photon atteint un emplacement d'interaction, une fraction du poids de photon
Aw, est absorbée conformément a la relation 3.9 :

Ha 3.9
Ha + Hs

Aw =w

On définit alors Aw la fraction du paquet de photons absorbée ; w le poids courant du
paquet de photon, ce dernier avec le nouveau poids Wyprss apsorption = W — Aw, continuera
sa propagation dans le tissu aprés étre diffusé par le milieu, donc sa direction changera
necessairement par rapport a sa direction initiale. Le changement de direction dépend de deux
angles, l'angle azimutal i = 2me (0 <y < 2m ) et ’angle radial 8 (0 < 8 < ). Comme
cela apparait nous sommes passé d’un systéme de coordonnées cartésiennes (X, y, z) a un
systeme de coordonnées sphériques (r, 1, @) [Prahl 1989].

L'angle radial, est donné par une fonction de phase, qui dans notre cas sera la fonction
de Henyey-Greenstein [Henny 1941]. Elle est utilisée généralement pour simuler I'angle de
dispersion dans le milieu. Elle dépend de I'anisotropie, g donnée par < cosf > et comprise
entre -1 et 1, une valeur de 0 indique une diffusion isotrope et une valeur proche de 1 indique
une diffusion trés dirigée vers l'avant [Jacques 1987] , son expression est donnee par
I’équation 3.10 :

1- g2 3.10
2(1 + g2 — 2gcos0)3/2

p(cosh) =

Selon Jensen cos 0 est une fonction du nombre aléatoire ¢ [Jensen 2003], donnée par
I’équation 3.11

1—¢g2 1*)ifg>0
o= {5-(+g%—|——
cos 2g 1—-g+2g¢ _
26 —1 ifg=0 3.11

Aprés chaque évenement de diffusion le paquet de photon se déplace dans le milieu
avec de nouvelles directions calculées selon Wang [Wang 1995], et données par I’équation
3.12

sinf

Wy = \/1:”2 (,ux,uzcosd) — ,uysim/J) + Uy, cos
Mz

, sinf
by = — (,uy,uzcosw - ,uxsim/J) + uycos6 3.12
Y 1- Hz

U, = —sinfcosyP/1— uz + u,cosé



(a) (b)

Fig 3.2- Schéma de la simulation de monte Carlo montrant a) un parcours aléatoire de
multiple photons, b) les paramétres stochastique gouvernant la migration des photons i.e la
taille du pas Az, angle radial 8 , angle azimuthal «,,.

d) Transmitance ou reflectance

Pour comptabiliser la reflectance et la transmitance la méthode fait appel a la loi de
Snell Descartes qui relie les couches par leurs indices de réfraction (n; milieu incident, n
milieu transmis), I’angle d’incidence o;, et I’angle de transmission a;, Fig 3.2.

Cette loi annonce que :

e les rayons réfractés et réfléchis sont dans le plan d’incidence.

e [’angle de réflexion par rapport a la normale 8, et I’angle incident 6; sont du méme coté
de l’interface, les indices de réfraction n; et n; de chacun des milieux et les angles
d’incidence 0; et de réfraction 0, sont liés par la relation de Snell-Descartes ce qui est
traduit par I’équation 3.13 :

n;sin®; = n;sinb,, 3.13

Pour un couple d’indices n; et n;, un angle critique Oc peut étre déterminé. Il est défini
par 8. = arcsin(n; /n;) (pour 6,= 90 °), est un angle au dela duquel la transmission n’est plus
possible.

Dans une étude en optique biomédicale, on veut généralement maximiser la
transmission de lumiere a I'interface air-tissu, afin d’optimiser I’effet d’excitation.
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Fig 3.3 — Schéma du principe de réflexion/réfraction (Loi de Snell-Descartes) [Zeng 1993].

La reflectance interne R(ay) est calculée par la formule 3.14 [Born 1986];[Hecht1987,
[Zeng 1993] qui déterminera par la suite 1’avenir du paquet de photon

R(a) = 1[sin?(a; —a;) tan?(a; — a;)
)= 2|sin?(a; + a;) tan?(a; + a;) 3.14

On distingue deux cas :

- SiR (a) > ¢ il s’agit d’une reflectance interne.

- SiR (o) <& le paquet de photon quittera le milieu et son poids sera signalé soit dans la
grille de reflectance R [ir, ia] soit dans la grille de transmitance T [i,ia] cela
dépendra de la position du paquet de photon dans le milieu.

e) Elimination

Le parcours d’un paquet de photons a I’intérieur du tissu se fait normalement jusqu’a
ce qu’il quitte le milieu naturellement. C’est le processus d’élimination, Il peut se manifester
par réflexion dans un milieu ambiant ou par transmission dans le tissu profond. On peut
utiliser la technique statistique dite la roulette russe [Hendricks 1985). Cette technique
s’active quand le poids du paquet de photon atteint une valeur minimal prédéfinie (wy).
Quand le poids atteint ce seuil, la roulette produit un nombre aléatoire uniformément distribué
entre 0 et 1. Si ce nombre aléatoire est inférieur a un certain facteur 1/m, le paquet de photons
initial est épuisé ; dans le cas contraire le poids du paquet de photons est multiplié par le
facteur m, de cette maniére la technique de roulette Russe donne au paquet de photon une
chance sur m pour survivre avec un poids de (m * w). Cette technique assure la conservation



d’énergie (poids de photon) sans déformer de maniére remarquable la répartition des dépots
de photon qu’il s’agisse du calcul de la fluence ou de la détermination de la détection.

1.3.  Quantifications physiques de I’interaction du faisceau de lumiére avec un
milieu turbide.

Résultats et discussions

L’intérét majeur de la simulation de I’interaction de la lumiere Laser avec un milieu
quelconque réside dans le besoin croissant de caractériser le phénoméne décrivant cette
action par la quantification des grandeurs physiques comme 1’absorption la reflectance et la
transmitance. L’algorithme de Monte Carlo que nous avons adopté dans notre travail et qui
nous permet de modéliser la propagation des photons dans le milieu turbide trouve son
originalité dans la simplicité, la rapidité et la flexibilité & déterminer ces paramétres.

1.3.1. Milieu turbide a une seule couche

Pour enrichir notre travail nous nous intéressons en premier lieu a deux milieux turbides
a une seule couche, avec un indice de réfraction différent. Les propriétés optiques des deux
milieux sont consignées sur le tableau 3.1.

n g Ha Hs d
Milieu turbide
N°1 1 0.75 10 90 0.02
Milieu turbide
N°2 1.5 0.75 10 90 0.02

Tableau 3.1 - Propriétés optiques des deux milieux turbides N°1 et N°2

a) Reflectance et transmitance

Pour représenter la reflectance diffusée et la transmitance des deux milieux turbides
nous avons lancé 10 simulations de 100.000 paquets de photons. Le tableau 3.2 liste la
comparaison des résultats de la reflectance diffusée Ry et la transmitance T4 avec ceux de van
de Hulst's [VanDeHults 1981], de Monte Carlo par Prahl [Prahl 1989] et de MCML [Wang
1995].

Méthodes Ry Erreur Ty Erreur
de Milieu Milieu Milieu Milieu Milieu Milieu Milieu  Milieu
simulations Ne 1 Ne 2 Ne 1 Ne 2 N° 1 N° 2 N° 1 N°2
Van de 0.0973 0.2600 - - 0.66096 - -

Hults




MCML 0.09734 0.25907 0.00035 0.00170  0.66096 0.0002 -

Prahl 0.09711 0.26079 0.00033 0.00079  0.66159 0.00049 -

O 3MC 0.09741 0.25957 0.00027 0.00043  0.66096 0.00017 -

Nos 0.09733 0.25949 0.0003307 0.00058  0.660958 0.0002006 -
, 71

résultats

Tableau 3.2- Reflectance et Transmitance de deux milieux turbides a une seule couche a indice
de réfractions différentes

Nous représentons sur la Fig 3.4 la résolution angulaire de la reflectance diffusée
comparée avec celle de Vandel Hultz [VanDeHults 1981]. Nous remarquons d’apres cette
figure une décroissance de Ry en fonction de a avec un pic aplati ; observé de a partant de 10
a 20 rad. Un bon accord est clairement remarqué entre nos résultats et ceux de VandelHultz
[VanDeHults 1981], ce qui confirme la validité de nos calculs.

De méme pour la variation de la transmitance Tg4en fonction de a représentée sur la
figure 3.5. Nous remarquons la décroissance de la transmitance quand a augmente. Nous
avons comparé nos résultats a ceux de VanDeHults, il apparait un bon accord entre notre
courbe et celle de VanDeHults, ce qui valide notre méthode.
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Fig 3.4 - Résolution angulaire de la reflectance diffusée
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Fig 3.5 - Resolution angulaire de la transmitance diffusée

La figure 3.6 illustre la résolution radiale de la reflectance de deux milieux turbides dont
les propriétés optiques sont gouvernés par les mémes coefficients, d’absorption U, et de
diffusion réduit pe - Hs(1-g). Pour deux valeurs de g : g=0 et g=0.9. Cependant la réponse
radiale devrait étre similaire pour les deux milieux [Wyman 1989a] [Wyman 1989b].

Les deux courbes présentent une décroissance rapide et tendent vers des valeurs nulles
pour des valeurs de r de plus en plus importantes. D’aprés la Figure 3.6, nous constatons que
la similarité des résultats n’est pas appliquée lorsque r est au voisinage de la source de photon
a la limite du milieu, La différence relative entre deux réflectivités diffuses est tres grande
quand le rayon r est petit, et devient plus petite quand r devient plus grand. Nous avons
également confirmé que les relations de similitude fonctionnent tres bien quand la source de
photon est profonde a l'intérieur des médias.
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Fig 3.6 - Comparaison de la Reflectance diffusée de deux milieu turbides dont les propriétes



optiques sont équivalente en fonction de la distance radiale r.

b) Fluence interne

MCML nous permet de comptabiliser la fluence interne du milieu qui est déduite a
partir de ; I’absorption interne divisé par le coefficient d’absorption pa, dont 'unité est en
w/cm?. La figure 3.7 représente comme exemple la variation de la fluence interne de deux

milieux a une seule couche avec un indice de réfraction différents; en fonction de la
profondeur z.

D’apres cette figure il est trouvé que les deux fluences se comportent presque de la
méme maniere avec une valeur multiple, si on passe du milieu a indice de réfraction faible a
un milieu a indice de réfraction élevé. Ceci est du a la reflectance interne par la limite du
milieu, vu que les photons réfléchis a I’intérieur par I’interface du milieu auront plus de
chance d’étre absorbés avant d’étre détectés [Wilson 1990].

Ces deux valeurs de la fluence sont presque constantes dans un intervalle de z allant de
0 a 0.35 cm. Une chute brutale est observée autour de la méme valeur de z pour des valeurs
supérieurs a la limite de I’intervalle, les deux courbes se joignent et devienne nulle.
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Fig 3.7 - Comparaison de la fluence interne de deux milieux turbides (a une seule couche)
avec indice de réfraction différents en fonction de la distance profondeur z.

1.3.2. Milieu turbide multi couches

Apres avoir étudié un milieu turbide a une seule couche, nous considérons maintenant
un milieu turbide a plusieurs couches : dans notre étude notre milieu turbide est a 3 couches.

Sur le tableau 3.3, nous donnons les propriétés optiques du milieu.

couches wg(cm™) us(cm™) g n d (cm)
1 1 100 0.9 1.37 0.1




N
[EEN

10 0 1.37 0.1
3 2 10 0.7 1.37 0.2

Tableau 3.3 - Propriétés optique d’un milieu turbide a 3 couches

a) Reflectance et transmitance

De la méme maniére et en se basant sur la méme méthode de calcul, que dans un
milieu a une seule couche, nous calculons la reflectance diffusée ainsi que la transmitance
diffusée, et nous la comparons avec d’autres travaux de recherches.

On constate clairement sur le tableau 3.5, un bon accord entre les trois simulations
indépendantes. Nos résultats sont presque égaux comparés avec les travaux de Gardner
[Gardner1992] et celle issues de la méthode MCML.

Reflectance diffusée Transmitance diffusée
Gardner [Gardner 1992] 0.2381 0.0974
MCML 0.2375 0.0965
Nos résultats 0.2381 0.09603

Tableau 3.5 - Veérification de la reflectance et transmitance diffusée du milieu turbide a 3
couches
Nous tracons la variation radiale de la reflectance et la transmitance diffusee et la
variation angulaire de la reflectance et de la transmitance diffusée sur les figures 3.8, 3.9
,3.10, 3.11 respectivement.

Une décroissance des quatre quantités physique calculées est observée en fonction de r
et de o.

Aprés avoir représenté la reflectance et la transmitance radiale et angulaire, dans le
milieu turbide a une seule et a trois couches, nous pouvons déduire que ces deux grandeurs
physiques décrivent si bien la réponse des milieux au rayonnement lumineux, et ceci dépend
des paramétres optiques des milieux que nous avons pris en considération : I’indice de
réfraction, le facteur d’anisotropie, le coefficient d’absorption, et le coefficient de diffusion.
Nous constatons que dans le milieu turbide a une seule couche a indice de réfraction n=1, le
rayonnement est plus transmis que réfléchis suivant la direction radiale et angulaire Fig 3.1 et
3.2, ce qui n’est pas le cas dans le milieu turbide a trois couches a indice de réfraction n#1,
ou la reflectance est plus importante que la transmitance diffusée Fig 3.8 et 3.9 ceci revient a
la reflectance spéculaire qui intervient dans la reflectance diffusée.
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Fig 3.8 - Variation radiale de la reflectance diffusée des trois couches
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Fig 3.9 - Variation radiale de la transmitance diffusée des trois couches
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Fig 3.11 - Variation angulaire de la reflectance diffusée des trois couches

Caractérisation de la lumiere Laser

L’objectif tracé dans notre travail est la caractérisation de la lumicre laser dans un
milieu turbide. Pour cela nous avons traité la propagation dans photons avec la méthode
Monte Carlo. Cette méthode discute la propagation des photons dans le milieu turbide en
considérant le faisceau de lumiére comme étant un faisceau étroit et infini en énergie. Dans
ce cas la réponse est dite une réponse impulsionelle. Par contre en réalité tout faisceau de
lumiéere Laser est de taille finie caractérisée par son Energie et son diamétre de spot. Le
programme MCML propose une solution pour simuler un faisceau de puissance finie ; en
procédant a la distribution des positions initiales des photons avant I’interaction , mais ceci
reste lourd et fastidieux en raison du nombre important de photons ce qui va nous conduire a



un nombre de variables trés grand dont il sera par conséquent tres difficile d’en faire, la
définition analytique et traitement numérique. 1l est donc nécessaire de trouver une alternatif
et de passer a un autre type de traitement. La technique de convolution semblerait
actuellement étre la plus appropriée pour traiter le faisceau fini [Prahl 1989].

On note que le systtme que nous traitons est linéaire et invariant. La linéarité
signifie que si l'intensité de I'entrée du faisceau de photons infiniment étroite est multipliée
par un facteur, les réponses seront multipliées par le méme facteur. Cela signifie également
que la réponse a deux faisceaux de photons est la somme des réponses a chaque faisceau de
photons [Prahl 1988]. L’invariance signifie que lorsque le faisceau de photons infiniment
étroit est décalé horizontalement d'une distance dans une certaine direction, la réponse sera
déplacée horizontalement également par la méme distance dans la méme direction. Donc, si
nous supposons que le faisceau de photons est de taille finie et collimaté,
la réponse d'un faisceau de photons infiniment étroite sera une fonction de Green du
systéme, et la réponse du faisceau de photons de taille finie peut étre calculée a partir de la
convolution de la fonction de Green en fonction du profil du faisceau de photons de taille
finie. Tel qu’il est exprimé dans ’Eq 3.15.

PR 3.15
Clx,y,2) = f jG(x—x',yj',,z)S(x',y')dx'dy'

—00 —00

Nous notons la reponse par C(X, Y, z), S(X, ¥) ’intensité de la source laser et G(X, Y, 2)
la fonction de green [Wang 1992].

Aprés un changement de variables et simplification de I’expression de C(x,y,z) Equ
3.15, nous aboutissons a:

© 2
C(r,z) = f G(r', Z)r”U S(Jr?2 + 1" = 2rr''cos6")de" | dr" 3.16
0 0 '

Pour un bon traitement de la lumiére laser, nous traitons deux types de faisceau laser,
Gaussien et plat circulaire.

1.4.1. Faisceau Laser de type Gaussien

Le traitement de convolution peut étre appliqué dans le cas d’un faisceau gaussien si la
divergence est considérée comme négligeable sachant que 1/e? le rayon du faisceau gaussien.
L’intensité du profil peut étre écrite comme suite [Wang 1992] :

S(r’) = Spexp (—2(r'/R)?) 3.17

Ou Sy est I’intensité au centre r=0 exprimé par :



S, = 2P/(mR?) 3.18

D’aprés 3.16 et 3.17 la convolution d’un faisceau gaussien devient :

C(r,z)
N 2n " "
., r 4rr cosH "
= S(r) f G(r,z)exp(—2 <E> ) [f exp <T> do lr”dr” 3.19
0

L'intégration entre les crochets ressemble a la représentation intégrale de la fonction de
Bessel modifiée [Spiegel 1968]:

1 (= 3.20
[,(x) = —j exp(xcps0)do
2m J,

Donc I’Eq 3.19 peut étre réecrite de la fagon suivante :

" 2
" r "
C(r,z) = S(r)f G(r,z) exp <—2 <E> )IO (4rr" /R?)2nr"dr” 321

Ou lgest ’ordre zéro de la fonction de Bessel modifiée.

1.4.2. Faisceau de lumiére de type Plat

Si le faisceau de photons est homogene a l'intérieur d'un rayon R, et collimaté, la
fonction de la source d’un faisceau plat s’écrit:

p

’ —_— i ,<

S(r') Z{nRZ ifr' <R 3.22
0 ifr >R

Ou P est la puissance totale du faisceau [Wang 1992], en utilisant I’Eq 3.21 et 3.22 la
convolution devient :

C(r,z) = P/(nRZ)f G(r", )1y (r,r'")2nr"dr"

0 3.23

Ou I, change de la maniére suivante :



l(r,r') =

I .4.3. Comparaison entre les deux types de faisceau gaussien et plat

Nous considérons les deux types de faisceau plat et gaussien d’énergie 1 joule et de
rayon 0.1 cm. Afin de faire une comparaison entre les deux faisceaux, nous étudions la
variation de la reflectance diffusée, la transmitance diffusée et la fluence, nos résultats sont

1 ifR=2r+r1r"

1 "

—cos™1((r2 +r? —=R¥)/2rr") if[r—r"| <R
T

0 ifR<|r—r"|
<r+4+r"

représentes sur les figures 3.12, 3.13, et 3.14 respectivement.

On constate que le faisceau gaussien et le faisceau plat se manifestent de la méme
maniére, lorsque r devient supérieur a environ 2 R, R est le rayon des faisceaux.

Sur la figure 3.12 et 3.13 une décroissance de la transmittance ainsi que la reflectance
est observee. Lorsque r atteint 0.5 cm les deux grandeurs tendent vers les mémes valeurs. 11
est a noter que r= 0.5 cm est la limite considérée dans la simulation de la grille dans la

directionr.
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Fig 3.14 - Comparaison de la fluence des deux types de faisceau plat et gaussien en
fonction de la distance radiale r.

1.4.4. Influence de la taille du spot dans interaction

Sur les figures 3.15 et 3.16 nous tragons les courbes isofluences interne du paquet de
photon. Nous remarquons clairement une décroissance de la fluence interne du paquet de
photon en fonction de la distance radiale, qui est dde principalement a la décroissance du
poids de photon qui suit la loi de Beer Lambert, par ailleurs on constate aussi que la taille du
spot du laser joue un réle primordial dans la réponse du systeme puisque avec un spot étroit
on atteint des fluences plus importantes qu’avec un spot plus large. Les courbes isofluences



représentées sur la figure 3.15 et 3.16 expliquent également I’importance de connaitre la taille
du spot, vu que la réduction du spot diminue considérablement la profondeur de pénétration

du faisceau laser.

z [cm]

Fig 3.15 - Courbes isofluence [Jcm™] d’un faisceau Laser d’énergie 1 joule et taille de spot
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Fig 3.16 - Courbes isofluence [Jcm™] d’un faisceau Laser d’énergie 1 joule et taille de spot
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Cette partie du travail représente 1’introduction a la modélisation de la lumiére laser-
tissu biologique, ou nous avons exposé plusieurs comparaisons avec plusieurs travaux de la
littérature. 1l en résulte un bon accord avec les résultats, ce qui confirme la validité de notre
méthode et qui nous permet d’aller plus loin dans les calculs.



2°M Partie -

II. Propagation de la lumiere dans
le tissu biologique dans le
domaine du visible

Aujourd’hui la technologie de I'optique diagnostique est largement utilisée dans
plusieurs applications impliquant I’ingénierie tissulaire. Le développement des techniques de



I’optique diagnostique pour une application spécifique est directement li¢ a une description
précise réaliste de la propagation du rayonnement optique dans des milieux biologiques
complexes. La description de la propagation des rayonnements dans un milieu aléatoire est
basée sur 1’équation de transfert radiative qui représente la base de la simulation Monte Carlo
de I’émigration du photon dans le milieu biologique [Jacques 1991].

Nous nous intéressons dans cette partie a la simulation de I’absorption, de la reflectance
et de la transmitance diffusée ; de la lumiére visible pour les trois couleurs de peaux saines et
avec lésions. Nous utilisons pour cela le code Multi Layered Monte Carlo (MCML) écrit sous
I’environnement fortran pour modéliser la propagation du photon dans le tissu biologique et
déterminer les paramétres optiques (n,g,Ma,Ms) pour différentes couleurs de peaux, les
parameétres de calcul sont pris de I’étude de Tuchin [Tuchin 2010] qui offre une vue
d’ensemble des propriétés optiques des tissus cutanés et sous-cutanés présentés sous la forme
de formules d'approximation en fonction de la longueur d'onde pour une utilisation facile. Ces
formules sont développées a partir de mesure in vitro de la transmission et réflexion totale,
également a partir de la transmission et réflexion diffusée, et en utilisant différentes méthodes
de simulation inverse.

La méthode Monte Carlo (MC) introduite par Wilson et Adam [Wilson 1983], puis
améliorée par Prahl en 1989 [Prahl 1989], et généralisee par Lihong Wang et Stevens Jacques
en 1995 [Wang 1995], fut reprise par Eric Alerstam [Alerstam 2010] qui a con¢u le code
CUDAMCML pour résoudre le méme probléme que I’original MCML mais avec une capacité

a réduire le temps de simulation de milliers de photons jusqu’a 10° fois le temps prévu avec
MCML.

En raison de la diversité des modalités et du nombre croissant des applications de
I’optique diagnostique qui utilisent les propriétés optiques des mécanismes d’interaction laser-
tissu, y compris la diffusion, ’absorption, 1’anisotropie, la réflexion, et la transmission ; la
technique Monte Carlo subit des modifications continues. Afin d’inclure ces propriétés
optiques du Laser incident et la structure du milieu, un nouveau code MC a été développé en
2011 par Doronin et Meglinski [Doronin 2011] qui fait introduire le concept OOP (Oriented
Object Programming) dans le but d’unifier ces méthodes Monte Carlo en un outil en ligne
pour 'imitation des différents aspects de la propagation des rayonnements dans les milieux
turbides multicouches, tels que la distribution de la fluence, Skin Spectrum, Skin Color...etc.

Le code de calcul que nous avons utilisé est ancien (1995) mais la structure de son
algorithme reste la méme que celle de Doronin [Doronin 2011]. Ces études récentes qui
modélisent la propagation de la lumiere dans un milieu turbide utilisent contrairement a nous
un support de calcul de type CUDA-GPU (Graphics Processing Units) et dont 1’avantage
réside évidemment dans un gain de temps non négligeable (10’ paquets de photon en quelque
seconde) , alors que pour notre moyen de calcul nous limite & un paquet de photon de 10°. Les
calculs faits sur CUDA-GPU emploient le concept de OOP (Oriented Object Pragramming)
qui permet de regrouper toutes les applications de l’optique diagnostique en une seule
interface facile a manipuler.

I1.L1. Modélisation du tissu biologique sain



Le tissu humain considéré dans nos calculs se compose de trois couches essentielles
(pour plus de détails voir le chapitre I1); le stratum cornéum dite aussi couche cornée,
I’épiderme, et le derme qui regroupe le derme papillaire et le derme réticulaire [Dahan 2006],
d’épaisseur 0.001, 0.01, 0.2 cm respectivement.

Dans ce qui va suivre, on va définir les paramétres essentiels du calcul.

a) Indice de réfraction

Les tissus biologiques contenant principalement de I’eau (ney = 1.33) et des protéines
(Nproteine = 1.6), leur indice de réfraction varie entre 1.35 et 1.5. La différence des indices de
réfraction entre le tissu et 1’air (ngir = 1) ou entre couches de tissus donne lieu au phénomeéne
de la réfraction/réflexion au niveau des interfaces. Ce phénomene est important en optique
biomédicale, parce qu’il conditionne non seulement la portion de lumiére pénétrante dans le
tissu pour y interagir, mais aussi I’intensité du signal lumineux sortant du milieu biologique
pour la détection.

Couches A (nm) n N moyen
Stratum corneum 400-700 1.55 1.55
Epiderme 325 1.489
442 1.449 1.447
532 1.448
633 1.433
Derme 325 1.401
442 1.395 1.390
532 1.378
633 1.396

Tableau 3.6 — Indices de réfraction mesurés in-vivo par réfractometres pour différentes
couches cutanées dans le corps humain [Ding 2006]

Le tableau 3.6 recense les valeurs des indices de réfraction mesurées pour différentes
couches de la peau humaine, indices compris entre 1.3 — 1.6 et dépendants de la longueur
d’onde. La nature de la couche influe également sur I’indice de réfraction. En présence d’une
pathologie de la peau, les caractéristiques morphologiques des tissus (tels que la dimension, la
densité cellulaire...) peuvent changer, ce qui va influer nécessairement sur I’indice de
réfraction ce qui donnera une réponse spectrale différente par rapport a celle observée pour le
tissu normal [Swa 2003].

b) Coefficients d’absorption p, et de diffusion ps

Dans nos calculs, on tient compte de I’absorption de différents chromophores présents
dans chaque couche du tissu biologique, parmi lesquels I’eau, la mélanine, et I’hémoglobine.



Cependant, les milieux biologiques contiennent éventuellement plusieurs absorbeurs et
I’absorbance A(A) d’un mélange de n espéces absorbantes est alors la somme des absorbances
individuelles tel que décrit par 1’équation 3.25:

AD) = ZA OF Z s [C Zua il 3.25

i=1

Longueur
d’ondes | u (cm-1) | u (cm-1) g n d (cm)
(nm)
Air - - - 1
Stratum Cornéum 25.92 500 0.901 | 1.45 | 0.001
Epiderme 350 9.99 210.4 ]0.702 | 1.39 | 0.01
Derme 20.74 2127 | 0.715| 14 0.2
(papillaire+réticulaire)
Derme profond - - - 1.44 -
Air u,(cm-1) | u (cm-1) g n d (cm)
- - - 1
Stratum Cornéum 17.28 500 0.903 | 1.45 | 0.001
Epiderme 400 6.77 156.3 |0.712| 1.39 | 0.01
Derme 13.82 1599 |0.715| 14 0.2
(papillaire+réticulaire)
Derme profond - - - 1.44 -
Air u (em-1) | p (cm-1) g n d (cm)
- - - 1
Stratum Cornéum 11.63 500 0.910 | 1.45 | 0.001
Epiderme 450 4.41 1216 |0.728]| 1.39 | 0.01
Derme 9.31 1241 |0.715| 14 0.2
(papillaire+réticulaire)
Derme profond - - - 1.44 -

Tableau 3.7 - Les propriétés optiques des 3 couches d’une peau saine et
claire. [Tuchin 2011]

c) Facteur d’anisotropie

Pour décrire la diffusion simple dans le tissu biologique on utilise la fonction Henyey-
Greenstein. Les valeurs de g varient entre 0,3 et 0,98 [Gemert 1989] mais généralement, g est
autour de 0,9 dans le spectre visible. Le coefficient d’anisotropie de la couche cornée,
I’épiderme et le derme, peuvent étre calculés par les équations ci-dessous :

A— 507.4)

Ycouche cornée = 0.918 + 0.304(1 — exp (- 5104

A—500
Yépiderme = 0.745 + 0.546 (1 —&Xp (_ 1806 ))



A= 542))

Jaerme = 0.715 4+ 3.8 * 10_4(1 — exp (_ 135

A désigne la longueur d’onde.
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Fig3.17 : Variations du facteur d’anisotropie dans les trois couches du tissu biologique
dans le domaine du visible 350-700 nm.

La figure 3.17 montre I’évolution du facteur d’anisotropie dans le domaine du visible
des trois couches du tissu biologiques, il apparait une variation linéaire croissante dans la
couche cornée et la couche épidermale, pour la couche dermale le facteur d’anisotropie
présente un palier a 0.715 .

1.2. Caracterisation des trois types du Tissu biologique : sain clair, mate et
brun.

Les fractions de volume des mélanosomes basés sur tout 1’épiderme de la peau sont
respectivement prises dans les intervalles 1.3-6.3%, 11-16% et 18-43%, pour une peau claire,
mate et foncée [Alaluf 2002]. De facon arbitraire nous allons fixer pour chaque type de peau
une valeur précise prise dans les intervalles précédents. Pour une peau claire cette valeur sera
de 5.2%, pour une peau mate ce sera 15%, et 36% pour une peau brune. Le tableau 3.8
regroupe les propriétés optiques du tissu sain selon Tuchin [Tuchin 2010].

a) Absorption

La figure 3.18 donne le spectre d’absorption des trois couleurs de la peau, entre 350 et
700 nm.. Le tissu de couleur brune présente une absorption importante par rapport au tissu de
couleur mate et de couleur claire. D’un autre coté on remarque que I’allure de la courbe
d’absorption du tissu de peau mate et claire est comparable, alors qu’elle présente une
différence pour le tissu de peau brune. Il est clair que la différence de couleur liée a la



différence de pigmentation; influence considérablement sur I’allure de la courbe d’absorption,
puisque I’absorption de la peau claire décroit de 350 a 450 nm ; et croit au-dela de 450nm,
par ailleurs le taux de mélanine dans la peau conditionne la nature de I’absorption. En effet
pour la peau claire la concentration de la mélanine dans les couches superficielle est faible, le
rayonnement devient donc plus pénétrant dans le derme et entre en interaction avec les
vaisseaux sanguins ce qui se traduit par une absorption de 1’oxyhémoglobine.
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Fig 3.18- Distribution spectrale de 1’absorption du tissu biologique sain

b) Reflectance

On représente sur la figure 3.19 la variation de la reflectance en fonction de la longueur
d’onde. Il apparait que la réflexion et I’absorption présente des comportements opposés.
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Fig 3.19 — Distribution spectrale de la reflectance du tissu biologique sain
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Fig 3.20 —Spectre expérimental et calcul de la Reflectance du tissu biologique brun

La figure 3.20 présente une comparaison de nos calculs de Reflectance d’un tissu
biologique sain brun avec les travaux experimentaux et théoriques de Rong Chen réalisés dans
le cadre du traitement du vitiligo. Cette comparaison montre que nos calculs de Reflectance
pour ce type de peau présente un meilleur accord avec I’étude expérimentale.

c) Transmitance

La transmitance, paramétre important qui décrit les propriétés optiques dans un milieu
donné, il s’agit pour notre étude de la peau humaine avec différentes couleurs. La figure 3.21
donne 1I’évolution de ce paramétre en fonction de la longueur d’onde Cette figure montre
I’accroissement de la transmission de lumiére aux couches les plus profondes a partir de
500nm ce qui est li¢ au faible pouvoir d’absorption du tissu. La peau faiblement pigmentée
(claire) transmet donc plus de lumiere que la peau fortement pigmentée (foncée).
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Fig 3.21 — Distribution spectrale de la transmitance du tissu biologique sain

11.3.  Modélisation du tissu biologique lésé
11.3.1. Lésions pigmentaires (vitiligo)

La mélanine est 'un des plus importants chromophores présents dans le tissu
biologique. Elle est produite au niveau des mélanosomes qui occupent 5.2% du volume de
I’épiderme [David 2005], et elle est en grande partie, selon son type et sa concentration,
responsable de la couleur de la peau, des yeux et des cheveux. La détermination du contenu et
de la distribution de mélanine dans la peau est importante pour I'étude du systéme optique de
la peau.

Des études utilisent la spectroscopie de Reflectance pour I’analyse de la pigmentation et
la dépigmentation des régions Iésées chez des patients atteints de vitiligo tel que schématisé
par la figure 3.22.



Fig 3.22 — Patient atteint de vitiligo montrant la peau normalement pigmentée (fléche noir
du coté droit), la peau dépigmentée (fleche blanche au milieu) et (fleche bleue du c6té
gauche) secteurs gris bleus désignés sous le nom du vitiligo bleu [Dahan 2006]

11.3.2. Lésions vasculaires (varicosités)

Les varicosités télangictasique ou les telangictasies résultent d’une dilatation des plexus
veineux sous papillaire, elles sont isolées ou nourries par le reflux d’une veinule ou d’une
veine variqueuse (voir figure 3.23). Elles ne sont pas toujours visibles a I’examen car pouvant
étre perpendiculaire au plan cutané, leur diamétre varie de 0,1 a 1 mm. On distingue deux

couleurs de varicosités Rouges chargées d’oxyhémoglobine, et Bleus chargées de dé-oxy-
hémoglobine [Prahl 1999].

Le traitement par laser repose sur le principe de la photo-thermolyse sélective
[Giovanelli 2007] : acte visant a créer un dommage sélectif sur une cible spécifique, en
I’occurrence les vaisseaux, tout en épargnant les tissus environnants. Pour atteindre ce but
deux exigences techniques essentielles sont requises :

1- Une longueur d’onde qui atteint le chromophore spécifique qui est I’hémoglobine
contenue dans les globules rouges sans toucher les tissus voisinant ; d’ou la sélectivité
du tir.

2- Une durée d’impulsion inférieure ou égale au temps de relaxation thermique de la
structure cible afin de permettre un confinement thermique maximum. (Voir chapitre

1)



Fig 3.23 — Varicosités des membres inferieurs [Dahan 2006].

Dans notre travail nous nous intéressons aux varicosités rouges de diamétre (0.2-0.5)
mm et de profondeur (0.08-0.2) mm situées au niveau du derme papillaire et réticulaire.

Le derme est une couche vascularisée et les principaux absorbeurs dans la gamme du
visible sont I'némoglobine a une concentration de 150 g/l , le B-carotene a des concentrations
entre (0,22 —0,63 nmol/g [Darvin 2005]) et la bilirubine & une concentration de 0.05 g/I. La
fraction de volume de sang dans le derme varie entre 0,2% et 4% [Maglinski 2002] alors que
sa fraction de volume d'eau est estimée entre 65,1 et 75,8% [Reinoso 1997].

Les faibles coefficients d'absorption de la bilirubine, du B-caroténe et de l'eau par
rapport aux coefficients d’absorption de I’hémoglobine et de la mélanine font que les effets
des trois premiers chromophores cités sont négligeables par rapport aux effets des deux
derniers chromophores dans le visible.

Pour la précision des calculs, nous introduisons le coefficient d'absorption basique de
la peau qui inclut (B-caroténe, bilirubine, eau) dans les équations calculant I'absorption [Prahl
1999]. Alors le coefficient d’absorption total du derme optique p, dans la gamme du visible
dépend de l'absorption mineure de la peau basique et de labsorption dominante
d’hémoglobine.

Le coefficient d’absorption total du derme est calculé par :

MHaperme = HaBilirubine T /"aﬁcarotene + UaEqu T .uaHgb

Haperme = CHgb.uaHgb + (1 - CHgb).uPeau basique 3.26
Conformément & [Krishnaswamy 2004] 1I’équation 3.26 peut s’écrire sous
la forme 3.27
MHatgb = HapeoxyHgb + HaoxyHghb
3.27

150
Hargh = m (SOxyHgb (/1))/ + €peoxyHgb (/1)(1 - Y))

Chgp est la concentration de ’hémoglobine dans le sang, € (1) est le coefficient d’extinction
molaire, et y représente le rapport Oxy hemoglobine /DeOxy hemoglobine [Rog 1999].



a) Absorption

La figure 3.24 traduit que I’absorption aux trois couleurs de la peau varie de fagon
similaire dans la gamme de longueurs d’ondes entre 350 et 700 nm. Cette figure démontre
clairement deux zones essentielles I’'une entre (350 et 600 nm) et I’autre entre (600 et 700
nm). Dans le premier domaine il apparait trois pics d'absorption, le premier a 420, le
deuxiéme a 540 et le troisieme a 580 nm. Le pic & 420 nm est provoqué par la participation de
I'absorption de la mélanine a ’oxyhémoglobine, et les deux pics a 540 et 580 nm, sont dus a
I'absorption maximale de I'oxy-hemoglobin, alors que le deuxiéme domaine traduit d’une
décroissance. Dans ces deux régions, nous constatons un comportement analogue pour les
trois types de peaux ce qui traduit d’une nécessité a adapter un traitement similaire pour les
trois types de peaux.

Les figures 3.18 et 3.24 ; qui représentent respectivement ’absorption d’une peau saine
et d’une peau avec lésion montrent que le comportement est différent d’un type de peau a un
autre. Une comparaison entre ces deux spectres d’absorption nous indique que dans la zone de
Iésion vasculaire le rayonnement interagit préferentiellement avec 1’oxyhémoglobine, par
contre au niveau des zones saines ; le rayon Laser interagit avec les deux chromophores,
mélanine et hémoglobine. L’importance de cette interaction dépend fortement de la teneur de
la mélanine (puisque c¢’est elle qui conditionne la couleur de la peau). Lorsqu’il s’agit d’une
peau claire le rayonnement est penétrant, I’hémoglobine absorbe. Et dans le cas d’une peau
plus foncée I’absorption de la mélanine est prépondérante alors I’hémoglobine absorbe moins
et le rayonnement devient moins pénétrant.
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Fig 3.24 — Distribution spectrale de 1’absorption du tissu biologique avec varicosités

b) Reflectance



La réflexion sur la figure 3.25 a partir de 600 nm augmente de facon importante ce qui
¢tait prévisible en raison de la faible absorption a partir de cette longueur d’onde.
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Fig 3.25 — Distribution spectrale de la reflectance du tissu biologique avec varicosités.

c) Transmitance

La figure 3.26 montre le comportement du coefficient de transmission aux couches les
plus profondes. En raison de la faiblesse de la transmission qui est de 1’ordre de 107, il
n’apparait pas de différence plausible de comportement pour les trois types de peau dans le
domaine 350-600 nm. Nous déduisons essentiellement de ce graphique une fenétre
particuliére dite la fenétre thérapeutique qui apparait a partir de 600 nm. Dans cette portion, la
radiation penétre profondément le tissu. Ceci offre la possibilité d'atteindre des profondeurs
importantes, typiquement de plusieurs millimetres.
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Fig 3.26 — Distribution spectrale de la transmitance du tissu biologique avec
varicosites

I1.4. Caractéristique de la réponse du tissu biologique au traitement des
varicosités par Laser

Afin de choisir la longueur d’onde appropriée au traitement des varicosités par laser
nous étudions la réponse des trois principales couches du tissu biologique sous ses différentes
colorations, au rayonnement laser aux trois pics d’absorption principaux (420, 540, 580 nm).
Le taux d'absorption de la peau humaine clair et sombre irradiées respectivement a 420,540 et
580 nm pour le traitement des varicosités est représenté sur le tableau 3.8. A une longueur
d’onde de 420 nm, l'absorption dans I'épiderme pour la peau sombre est supérieure ou égal a
I'absorption dans le derme, ceci est lié a la présence de la mélanine dans I’épiderme qui
contribue a une absorption plus importante. Alors une dépigmentation peut se produire et
provoquer une brilure de la peau, sans contribuer au traitement des varicosités. Ce qui nous
pousse a écarter cette longueur d’onde d’un traitement thérapeutique. Les longueurs d'ondes a
540 et 580 nm semblent plus appropriées au traitement des varicosités. En effet a ces
longueurs d’ondes, 1’absorption dans le derme est principalement régie par I'absorption de
I'oxyhémoglobine, qui va interagir avec le rayonnement laser de maniere sélective.

420 nm Stratum Corneum Epiderme Derme




Peau claire 0.047 0.107 0.72

Peau sombre 0.0343 0.455 0.433
540 nm Stratum Corneum Epiderme Derme
Peau claire 0.0392 0.04155 0.562
Peau sombre 0.028 0.287 0.562
580 nm Stratum Corneum Epiderme Derme
Peau claire 0.0348 0.0343 0.76
Peau sombre 0.0265 0.2394 0.606

Tableau 3.8 — Pourcentage de 1’absorption des trois couleurs de peaux claire, mate et
brune aux trois longueurs d’ondes 420, 540 et 580 nm.

11.5. Conclusion

Nous nous somme intéressé dans cette partie du travail a la simulation de
I’absorption, la reflectance et la transmitance diffusée de la lumiere visible pour les
trois couleurs de peaux saines et avec varicosites.

D’apres les résultats exposés dans cette partie il apparait que dans les régions
lésees (présence de varicosités) la lumiére laser interagit sélectivement avec
I’oxyhémoglobine, par contre au niveau des régions saines de la peau le rayonnement
interagit avec tout les chromophores presents dans le milieu (mélanine, hémoglobine,
bilirubine, pB-carotene et I’cau ) ; Le spectres d’absorption de la peau avec varicosités
nous montre la présence de trois pics d’absorption a 420, 540, et 580 nm, mais d’apres
I’étude de la réponse de la peau humaine sous ses trois colorations ; les longueurs
d’ondes 540 et 580 nm semblent plus appropriées au traitement des varicosités, en
effet a ces deux longueurs d’ondes I’absorption dans le derme ou se forment les
varicosités est principalement régie par 1’absorption de 1’0xyhémoglobine qui va
interagir avec le rayonnement laser de maniere sélective, par contre a 420 nm la
mélanine absorbe fortement ce qui encoure le risque de dommage épidermique sans
traiter les lésions vasculaires.



3°M Partie -

[11. Conditions optimales de
fonctionnement d’un Laser a
puits quantique pour le
traitement des varicosites

I11.1. Choix des matériaux semi-conducteur pour la conception d’un laser a
visée dermatologique



Notre choix se porte sur les composants semi-conducteurs de la famille 11-VI qui sont
des semi-conducteurs a gap direct. Ils ont en général une bande interdite assez large, supérieur
a 2 eV [Fiher 2005] [Furis 2005]. Ces caractéristiques font d’eux des matériaux adéquats pour
la réalisation de dispositifs optoélectroniques fonctionnant dans les régions du proche-UV et
du visible. Ces semi-conducteurs sont utilisés sous différentes formes tels que les couches et
films minces des nano-cristaux et nano-composites [Belaroussi 2008]. L’ensemble des
propriétés physico-chimiques des nanomatériaux semi-conducteurs sont généralement affectés
par le confinement énergétique induit par la taille nanométrique des cristallites. Le semi-
conducteur CdZnSe, qui fait 1’objet du présent travail, présente dans ce contexte un intérét
tout a fait remarquable vue la simplicité de sa synthése et ses bonnes performances optiques
[Muller 2000][Chernyak 1996].

Les semi-conducteurs 11-VI sont constitués par 1’association des atomes de la colonne I1
avec ceux de la colonne VI du tableau périodique (Tableau 3.9).

1A-B IHA-B 1B 1IVB VB VIB VIIB
Li“™ Be* B® C° N’ o° F’
Nall M912 AI13 Si14 P15 816 CI17
Cu29 Zn30 Ga31 Ge32 ASSS Se34 Br35
Ag47 Cd48 |n49 SnSO Sb51 Te52 |53
Au79 Hg80 Ti81 Pb82 Bi83 P084 At85
Tableau 3.9 — Extrait du tableau périodique des éléments chimiques (Colonne Il et VI en
gras).

Ces atomes ne possedent que 2 electrons de valence sur leur derniére orbitale s contre 4
sur les orbitales s et p. La liaison II-VI résulte donc de I’hybridation sp3 des orbitales
atomiques (liaison covalente) avec, en plus, une partie ionique non négligeable due a la
différence d’électronégativité entre le cation (élément II) et ’anion (¢lément VI) [Dabbousi
1997].

I11.2. Propriétés structurales

Le matériau CdSe massif existe sous deux formes cristallines. La plus répandue est la
structure wurtzite, dans laquelle les deux sous-réseaux de Cd et Se composant le cristal sont
hexagonaux compacts. L’autre forme est la structure du type zinc blende, dans laquelle les
deux sous-réseaux sont cubiques faces centrées, décalés 1’un par rapport a ’autre, d’un quart
du parametre de maille. [Murray 1993].

Blende de zinc Wurtzite
. ¢ dal
! i g
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Fig 3.27- Les deux structures de cristallisation (a) Zinc blende, (b) Wurtzite



I11.4. Les propriétés électroniques

I11.4.1.Etude des parametres du ternaire CdZnSe en fonction de la composition
d’alliage

L’étude paramétrique des propriétés physique de I’alliage CdZnSe est faite avec comme
variable intéressante la composition d’alliage qui représente le pourcentage en Cd.

1) Variation du pas de réseau

Le paramétre de maille a est égal a la distance entre deux atomes du cristal. Lorsqu’un
atome étranger est introduit dans un réseau cristallin, il provoque en général une variation du
paramétre cristallin. Cette variation obéit a loi de Vegard, elle est linéaire en X ; ou x
représente la concentration [Adachi 1982]. La loi de vegard, nous permet de déterminer le
parametre du réseau de Dalliage CdZnSe qui s’exprime en fonction de la composition
d’alliage x par la relation ci-dessous :

a(x)=x[CdSe]+(1-x)[ZnSe] 3.28

Sur la figure 3.28, nous representons la variation du parametre de maille en fonction de
la composition d’alliage, par ailleurs ce graphe nous donne les phases de cristallisation du
systéeme étudié. Le systéeme cristallise dans la structure zinc blende, pour une concentration
entre 0 et 0.3, et il cristallise dans la phase wurtzite pour 0.5 <x < 1. Dans la phase
intermédiaire 0.3 <x < 0.5 une phase mixte.
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Fig 3.28 - Variation de parametre de maille du CdyZn;.4Se en fonction de la
composition d’alliage x.

2) L’indice de réfraction



L’indice de réfaction de I’alliage ternaire CdZnSe, suit une variation linéaire en x
conformément & la relation suivante [Hong 1994]:

n(x) = 3.022+ 0.07x 3.29

Sur la figure 3.29 nous représentons la variation de 1’indice de réfraction. Cette
variation est croissante en fonction de x.
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Fig 3.29-Variation de I’indice de réfraction n; en fonction de la composition d’alliage
x du CdyZnySe

3) L’énergie de la bande interdite Eg

Les diodes Lasers émettant dans le domaine bleu-vert sont fabriquées a partir de puits
quantiques Cd ZnSe/ZnSe et Cd ZnSe/ ZnSSe. Cette région spectrale est déterminée par la
valeur de I’énergie du gap qui constitue un paramétre essentiel pour la fabrication des
dispositifs. Les valeurs du gap sont obtenues par la loi de Végard corrigé par un terme
-bx(1 —x) ou b est le bowing optique ou paramétre de courbe optique. Ce paramétre de
courbure optique introduit la non- linéarité dans la loi de VVégard corrigé.

La valeur de I’énergie de la bande interdite en fonction de la composition d’alliage et en
fonction de la température est donnée par la relation 3.30 [Hong 1994]:

Eg(x, T) = 0.51x* — 1.53x — 4.4107*(T — 300) + 2.82 3.30

La figure 3.30 représente la variation du gap d’énergie du ternaire (CdxZniSe) qui
représente le puits quantique dans 1’hétéro-structure CdxZn;xSe/ZnSSe ; en fonction de la
composition du Cadium a température ambiante. Le gap de ce ternaire suit une décroissance
quadratique, passant pour x=0 d’une valeur 2.91 eV qui représente le gap du ZnSe a une
valeur autour de 1.79 meV qui représente le gap du CdSe.
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Fig 3.30 - Variation du gap en fonction de la composition d’alliage x du CdyZn;.,Se

I11.5. Modélisation du puits quantigue CdxZnixSe intervenant dans la
conception de la structure Laser

Nous allons modéliser les structures a base de matériaux semi conducteur I1-VI, de la
famille de Séléniure de Zinc. Nous étudions la variation de la longueur d’onde de 1’émission
Laser, premier paramétre caractérisant tout type de dispositif d’émission de lumiere. Le

tableau 3.10 regroupe les caractéristiques des differents binaires qui seront utilisés dans les
calculs.

ZnSe CdSe ZnS CdyxZn14Se
a(A) 5.6676 6.077° 5.409° 5.6676 (1-x)+6.077X°
Y1 3.77° 4.4° 2.54° 3.77+0.63x
Y2 1.24° 1.6° 0.75° 1.24+0.63x°
Y3 1.67° 2.75° 1.09° 1.67+1.08x
M*pn/Mo 0.49° 0.49° 1.76° 0.49°
m* /Mo 0.2026° 0.129° 0.23° 0.2026 (1-x)+0.129x"
m*e/m 0.2026° 0.129° 0.34° 0.2026 (1-x)+0.129x"
a,(eV) 0.3' 1' 2.31' 0.3 (1-x)+x"
a.(eV) -5.1" -2 -4.09' -5.1 (1-x)-2x°
by (eV) -1.2" -0.7" -0.75' -1.2 (1-x)-0.7x"
C11(Gpa) 859 66.7¢ 106.79 85(1-x)+66.7x"
C12(Gpa) 50.2¢ 46.3° 66.6° 50.2(1-x)+34.8x"
A(eV) 0.43° 0.42° 0.4° 0.43(1-x)+0.42x°
N 3.022" 3.092" 2.726" 3.022+0.07X"

Tableau 3.10 - Parameétres du puits quantique CdxZn;xSe/ZnSySe;.y

e Avec a le pas du réseau,



® v1,72 Y3 les paramétres de Luttinger,

e m’ (i=hh, Ih, c) les masses effectives des trous lourds, trous légers et les électrons
respectivement,

e 4, est le potentiel hydrostatique de déformation,

e b, est le potentiel de cisaillement (ou le potentiel de déformation tétragonal de la
bande),

e Cyq, Cyp sont les constantes d’élasticité,

e A est I’énergie d’interaction spin-orbitale,

e n, ’indice de réfraction.

a-A. C. Poon, Z. C. Feng, Y. P. Feng, M. F. Li, J. Phys : Condens. Matter, 7, 2783
(1995).

b-Interpolation suivant la loi de végard.

c- P. Lawaetz, Phys. Rev. B4., 3460 (1971).
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e-Yi-Hong Wu, K. Ichino, Y. Kawakami, S. Fujita, S. Fujita, Jpn., J., Appl., Phys. 31,
1737(1992).
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g-H. J. Lozykowski, V. K. Shastri, J. Appl. Phys. 69, 3235 (1991).

h-Yi-Hong Wu, IEEE. Journal of Quantum Electronic., 30, 1562 (1994)

111.5.1. Longueur d’onde d’émission Laser

La résolution numérique de 1I’équation de Schrddinger, nous permet d’avoir accés
respectivement aux états énergétiques de conduction et de valence Ec, et E,, qui nous
permettront alors de déterminer la longueur d’onde du rayonnement Laser émis.[Riane 2006]

Nous schématisons sur la figure 3.31 et 3.32 la variation des états énergétiques dans la
bande de valence et dans la bande de conduction ; en fonction de la composition d’alliage X a
différentes largeurs puits quantiques, afin de déterminer la structure laser la plus optimale.

Nous remarquons que ces variations sont des fonctions croissantes en fonction de la
composition d’alliage, et que le confinement augmente au fur et a mesure que la largeur du
puits diminue.
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Fig 3.31 - La variation des bandes de valence en fonction de la composition d’alliage x
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Fig 3.32 - La variation des bandes de conduction en fonction de la composition
d’alliage x pour L,= 6nm, L,=10nm, L,=14nm

Nous nous intéressons dans ce travail a I’émission observée a 540nm et 580 nm pour la
structure Cd,.Zn,;_,Se. Le laser a base de ce ternaire servira au traitement des varicoistés a ces
longueurs d’ondes. Nous tragons alors la variation de la longueur d’onde d’émission laser en
fonction du pourcentage en Cadium (Cd) a différentes largeurs de puits ( L, ) figure 3.33 et
3.34.

Il apparait essentiellement que la longueur d’onde augmente avec la composition
d’alliage pour les trois largueurs de puits considérés L,= 6, 10 et 14nm. Pour les trois largeurs
de puits 1’évolution est comparable avec pratiquement une superposition des deux courbes



pour une largeur de 10 et 14 nm, et un faible écart & 6 nm. La longueur d’onde couvre le
domaine s’étalant du bleu pour les faibles valeurs de composition d’alliage (x=0.1 A=450nm)
au rouge pour les grandes valeurs de composition d’alliage (x=0.95, A=666nm). Cette étude
montre que la structure laser CdxZn;.xSe/ZnSSe ballait le domaine optique allant du bleu au
rouge avec un choix judicieux de la composition d’alliage x.
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Fig 3.33 - Variation de la longueur d’onde d’émission du CdxZn;.xSe en fonction de la
composition d’alliage x.
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Fig 3.34 - Variation de la longueur d’onde d’émission du CdxZn;Se en fonction de la
largeur du puits quantique.
Les figures 3.33 et 3.34 représentent respectivement la longueur d’onde correspondant &

la premiére transition (entre 1’état fondamental et le premier état excité) d’un électron et un
trou lourd, en fonction de la fraction molaire de Cd et de la largeur du puits L, .



A partir de la figure 3.33 et 3.34 nous regroupons sur le tableau 3.11 la valeur de
I’épaisseur du puits quantique L, ainsi que les structures basées sur les binaires CdSe, ZnSe,
ZnS, et qui émettent & 540nm et 580nm. Nous remarquons essentiellement que la composition

d’alliage x augmente quand la largeur du puits se rétrécit.

Les hétéro-structures

Largueur de puits [nm]

580nm Cdys6Zng445€/ZNS} 06S€0.94 14
CdgsgZng4y5e/ZNS; 06S€0 04 10
Cdye3Zng375€/ZnS; 06S€0.94 6

540nm Les hétéro-structures Largueur de puits [nm]

Cdy41Zn0505€/ZnS) 06S€0 04
CdyarZngsgSe/ZnSy p6S€0 94
Cdys6ZNngs4Se/ZNS0 065€0.94

10
6

Tableau 3.11 - Structure Laser et largeurs de puits quantique dans le visible

111.5.2.Gain optique

Nous schematisons sur la Figure 3.35 et 3.36, le gain maximum en fonction de la
densité des porteurs injectés pour la structure CdyZni.xSe/ZnSposSepss a la température
ambiante correspondant a la longueur d’onde d’émission 540 et 580 nm. Un chevauchement
entre les courbes du gain des trois structures émettant aux trois longueurs d’onde ; est
observé. Notons que les deux structures qui émettent respectivement a 540 et 580 nm
deviennent opérationnelles avec un gain positif pour N = (7.2. 10"® ¢m~ a L,=14nm,1.7 10*®
cm®a L,=10nm, 2.7 10" cm™ & L,=6nm) et N = (1.14.10"® em~3 a L,=14nm,1.5 10*® cm™
a L,=10nm, 2.4 10" cm™ a L,=6nm) ; ou le gain passe des valeurs négatifs & des valeurs
positifs, Pour ces concentrations de porteurs injectées les structures laser deviennent sont dans
des conditions optimales de fonctionnement.
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Fig 3.35 - La variation du gain maximum en fonction de la densité des porteurs injectés dans
la structure CdyZn(1.xS€/ZnSg.06S€0.94 correspondant a I’émission 540nm
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Fig 3.36 - La variation du gain maximum en fonction de la densité des porteurs injectés dans
la structure CdyxZn(1-xSe/ZnSg 06S€0.94 correspondant a I’émission 580nm

Les figures 3.37 et 3.38 permettent de faire une analyse sur la variation du gain
maximum calculé par le modéle parabolique a température ambiante, pour la structure
CdyxZNn1xSe/ZNnSo06Se0ss €t pour une densité de porteurs injectés N=3.510'% cm™  ce qui
assure la condition d’inversion de population. Nous remarquons que le gain présente un pic
autour de la longueur d’onde d’émission, il se décale vers des longueurs inferieurs. Lorsque la
longueur d’onde devient supérieure a celle de I’émission il y a phénomene de saturation. Le
gain atteint un plateau autour de zéro pour les trois largeurs de puits. Soulignant que pour la
structure a 14nm le pic d’intensité est plus important comparativement au pic a 6 nm. Nous
remarquons que le spectre s'élargit autour du maximum en raison de I'effet de relaxation, cet
effet est causée par I’¢largissement des niveaux quantifiées décrit par (7;,) inclus dans
I'intégrale (Equ 1.14 chapitre 1).
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Fig 3.37 - Evolution du gain en fonction de la longueur d’ondes dans une structure laser
CdXan-XSe/ZnSO_06Seo_94
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Fig 3.38 - Evolution du gain en fonction de la longueur d’ondes dans une structure laser
CdXan_XSe/ZnSO,OGSeO,gA,

111.5.3. Gain différentiel

Pour conforter les résultats précédents nous proposons d’étudier 1’évolution du gain
différentiel.

Il apparait sur les figures 3.39 et 3.40 que le gain différentiel décroit avec la densité des
porteurs pour les deux structures Laser a 540 et 580 nm et tend & se stabiliser a partir d’une
densité de porteurs égal & 3.5 10" cm™ pour les trois largeurs de puits ce qui est en accord
avec les résultats obtenus pour le gain.
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Fig 3.39 — Evolution du gain différentiel en fonction de la densité de porteurs injectés
dans une structure laser CdxZn;.xSe/ZNnSg 06Se€0.94
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Fig 3.40 - Evolution du gain différentiel en fonction de la densité de porteurs injectés
dans une structure laser CdyZn;.xSe/ZNnSg 06S€0.94

Le spectre du gain différentiel décrit sur les figures 3.41 et 3.42 est calculé pour une
densité de porteurs égal @ N=3.5 10'® cm™® & température ambiante. Le gain différentiel
augmente pour des longueurs d’ondes inferieurs a la longueur d’onde d’émission. A la
longueur d’onde d’émission nous avons un maximum et une décroissance brutale du gain est
observée, au-dela de la longueur d’émission il se stabilise pratiquement a zéro. Ce qui traduit



de D’efficacité de ces structures laser aux longueurs d’ondes d’émission laser c'est-a-dire 540,
580 nm. Ceci confirme les résultats présentés sur les figures 3.35 et 3.36 et met en évidence
I’aptitude de ces structures laser a bien fonctionner aux longueurs d’ondes 540 et 580 nm. Un
gain différentiel important correspond a une structure laser efficace avec un bon rendement
quantique et un bon confinement optique au sein de la zone active du laser.
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Fig 3.41 — Evolution du gain différentiel maximum en fonction de la longueur d’onde
dans une structure laser CdyxZn;-xSe/ZnSo 06S€0.94
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I111.6. Conclusion

L’objectif de cette étude c’est la réalisation d’une structure laser a base du

ternaire CdZnSe, fonctionnant d’une maniére optimale et émettant a 540 et 580 nm.
Sur le tableau 3.12 sont regroupés différentes hétéro-structures a différentes largeurs
de puits quantique.
L’importance de ce travail était de trouver une compétitivité entre composition
d’alliage X et largeur du puits quantiques afin d’avoir a la fois un trés bon confinement
des porteurs de charges, et d’avoir une structure qui peut fonctionner efficacement
avec une faible densité de porteurs injectés. Ce challenge a été atteint  pour une
largeur de puits de 10 nm qui nous permet d’avoir un bon gain pour les deux
emissions (10® cm™) pour une densité de porteurs relativement faible respectivement
pour ’emission & 540 et 580 nm (2.9 et 2.36 cm™). I ressort de cette étude que pour
les deux structures émettant & 540 avec une concentration de 0.42 et 580 a une
concentration de 0.58 un gain optique important est obtenu (10°cm™).



Conclusion générale

L’originalité de cette these est qu’elle représente le fruit de deux contributions
scientifiques distinctes ; la physique des matériaux et la physique médicale. Sa premiére
motivation était d’obtenir des résultats descriptifs d’une structure laser a semi conducteur

pour une application dermatologique.

Dans ce mémoire, notre étude porte sur I’interaction lumiére laser-tissu biologique,
d’un point de vue modélisation ainsi que la modélisation des lasers a puits quantiques a base

de matériaux I1-VI, qui permettent une émission dans le visible.

Nous avons effectué une étude préliminaire sur les propriétés optiques du tissu
biologique sain, et sur celles du tissu biologique avec varicosités rouges. Notre choix s’est

porte sur cette anomalie en raison de sa présence chez plus de 80% de la population féminine.

La propagation de la lumiere dans le tissu biologique est basée sur la méthode de
Monte-Carlo qui reste une technique relativement soft pour ce type d’étude avec une
description des différentes étapes du modele qui décrivent chaque phénomeéne intervenant

dans la propagation de la lumiére.

Par ailleurs la résolution de I’équation de Schrédinger pour le modele utilisé, qui est le
modeéle parabolique d’Asada [Asada 1984] et qui tient compte de I’effet de I’élargissement de
bande par le biais de la relaxation intra-bande. Pour ce modele les transitions se font en
respectant la régle de sélection, c'est-a-dire se font directement de la bande de conduction vers
la bande de valence. Cette résolution permet 1’acces aux états énergétiques dans la bande de
valence et dans la bande de conduction, qui nous donne par la suite la possibilité de calculer la

longueur d’émission du laser.

Nous avons comparé nos résultats de simulations présentés dans le chapitre trois avec
ceux de Van Del Hults [VanDeHults 1981], Eric Alerstam [Alerstam 2010]. Les résultats
traduisent d’un bon accord, ce qui nous a permis de valider notre modéle de propagation de la
lumiére dans un milieu turbide multi couche. A partir de ce résultat nous avons aborder notre
problématique principale qui se résume en la simulation sur un tissu biologique sain et un
tissu biologique 1ésé sous ses trois colorations, claire, mate, et brune, par modification des

parametres optiques du tissu humain tel que la concentration des mélanosomes; responsable



de la couleur de peau, et la concentration du chromophore de I’oxyhémoglobine responsable
du développement des varicosités. Nous avons alors comptabilisé les principales grandeurs
physiques decrivant la propagation de la lumiére dans le milieu biologique qui sont
I’absorption, la reflectance, et la transmitance diffusée. Il apparait que I’absorption dans le
tissu avec varicostés est régit principalement par I’absorption de I’oxyhémoglobine. Nous
avons observé pour des peaux avec varicoistés, une forte absorption a 420 nm, 540 nm et
580nm, ceci conditionne le fonctionnement du laser a ces longueurs d’onde pour le traitement
des varicosités rouges. Il apparait par contre que la mélanine entre fortement en compétition
avec 1I’hémoglobine pour I’absorption laser pour tous types de peaux a 420 nm, ce qui
nécessairement dévoilera un risque de dommage épidermique proportionnel a la charge
mélanique en raison de la forte absorption de la mélanine dans cet intervalle de longueurs
d’ondes. Ce risque va donc varier d’une couleur de peau a une autre, d’'un dommage
minimum (blanchiment local) a des dégats plus importants (brlures et croutes) ceci nous a
mené a déduire que seules les longueurs d'onde destinés au traitement des varicosites sont 540
et 580 nm, car pour ces longueurs d’ondes, 1’absorption dans le derme est principalement
régie par l'absorption de I'oxyhémoglobine, ce qui permet au laser d'agir de maniére sélective

sur cette derniere lors du traitement des varicosités .

Cette étude nous a également permis de déterminer les conditions optimales de
fonctionnement des structures lasers a puits quantiques a base de semi conducteurs et qui est
utilisée dans le traitement des varicosités. Notre choix s’est porté sur la structure a base de
Cadium, CdZnSe, qui emet dans le visible et qui peut donc étre modulée sur deux longueurs
d’ondes 540 nm et 580nm. Une compétitivité entre composition d’alliage X et largeur du puits
quantiques L, a été obtenue pour réaliser une structure laser avec un bon confinement des

porteurs de charges, et une bonne efficacité.
A venir

Le travail effectué dans ce manuscrit représente une introduction au monde de la
modelisation de I’interaction lumiére Laser-Tissus biologique ; un domaine qui reste toujours
ouvert aux chercheurs et qui est loin d’étre épuisé. Notre équipe va conserver ce domaine de
recherche trés varie, et nous avons en perspective 1’étude d’autres applications
dermatologiques du laser semi conducteurs, tout en faisant varier les matériaux semi

conducteurs.



Résume :

Les lasers ont vu leurs premieres apparitions dans le domaine médical une vingtaine
d’année aprés I’apparition des premiers lasers a rubis dans les années soixante. Les équipes
médicales ont adopté cette technologie pour remédier aux défauts des instrumentations

mécaniques. L’objectif de ce travail de thése est 1’étude d’une structure laser a semi

conducteur pour application dermatologique.

La premiére partie de ce présent travail présente, une modélisation de I’interaction
lumiére- tissu biologique a partir de la méthode de Monte Carlo qui est une approche utilisée
pour résoudre les probléemes de modelisation dans différents domaines physiques. A travers
I’approche Monte Carlo nous allons essayer d’interpréter la réponse spectrale (réflexion,
transmission, absorption) d’un tissu humain sain sous ses trois colorations dominantes dans le
domaine du visible (350-700nm). Ensuite nous nous intéresserons toujours a la réponse
spectrale du tissu humain avec des varicosités, afin de pouvoir déterminer les conditions
optimales de fonctionnement du Laser semi-conducteur pour des applications a visée

esthétique.

La deuxiéme partie de ce manuscrit est consacrée a I’étude de la deuxiéme
problématique qui est d’étudier la structure laser a puits quantique a base de matériaux semi
conducteur pour traiter le probléme des varicosités. Apres avoir déterminé les longueurs
d’ondes 540 et 580 nm qui sont a la base du traitement des varicosités, nous portons notre
choix sur la structure CdZnSe, puisqu’elle permet une émission dans le visible. Au cours de
notre travail il nous a été possible de discuter en détail le parameétre nécessaire a I’étude de la
performance de la structure laser a puits quantiques qui est le gain linéaire optique et le gain

différentiel aprés avoir exposer notre model théorique utilisé dans cette partie du travail.

Mots clés: Monte Carlo, mélanine, hémoglobine,  oxyhémoglobine,
déoxyhémoglobine, varicosités, réflexion, absorption, laser, puits quantiques, semi

conducteur, gain optique, gain différentiel.



