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Dés leur naissance en 1960, les lasers sont apparus comme des sources de lumiére
potentiellement intéressantes pour la médecine car elles avaient trois caractéristiques qui les
distinguaient des sources conventionnelles : la directivité, la possibilité de fonctionner en mode
pulsé, et la monochromaticité. La directivité, c'est a dire 'émission sous un fin faisceau
parallele, permet de transmettre cette lumiére (visible, proche infrarouge et proche ultraviolet) a
I'aide d'une fibre optique de faible section (50 & 600 pm). L'émission 3pendant des durées trés
breves (mode pulsé€), de la milliseconde a la femtoseconde (10 a 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 monochromaticité, 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.

Nous limiterons notre sujet aux traitements effectués sur un malade et nous ne parlerons pas
des autres applications médicales des lasers comme le diagnostic ou les applications in vitro. Il
est habituel de classer les applications thérapeutiques des lasers en 4 groupes que 'on nomme,
par convention de langage, effet thermique, mécanique, photo-ablatif, et photochimique. Nous
allons expliciter ces effets 4 ’aide d’exemples de traitements. Les effets thermiques seront plus
longuement détaillés que les 3 autres car ils représentent, actuellement, plus des trois quarts des
applications thérapeutiques des lasers et surtout parce que notre expérience concerne
essentiellement les lasers a effets thermiques. Nous donnerons ensuite quelques idées sur le
développement futur des lasers. Nous terminerons par un expos€ sur notre structure de travail,
le Centre des lasers et de I’Optronique de Lille (CLOM).

1. LES EFFETS THERMIQUES DES LASERS

Les effets thermiques des lasers sont dus a une conversion de la lumiére absorbée en chaleur,

qui va diffuser a partir de la zone d'absorption et provoquer au niveau des tissus une
hyperthermie, une nécrose de coagulation ou une volatilisation.
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1.1 Actions sur les constituants tissulaires.

La modification des différents constituants tissulaires requiert des cinétiques de transformation
et des énergies d'activation spécifiques qui correspondent a l'obtention de températures et de
temps de chauffage différents. Ainsi, a 50°C, I'activité enzymatique des cellules disparait et
conduit & leur mort.

La désorganisation des membranes cellulaires et la dénaturation de certaines protéines sont
obtenues & 60°C. En effet, les protéines sont formées de chaines polypeptidiques dont la
structure tertiaire est définie par des liaisons fortes (ponts disulfures) et faibles (liaisons
hydrogenes et hydrophobes). La chaleur n'altére pas les ponts disulfures, ni les liaisons
covalentes, mais elle rompt les liaisons hydrogénes. Ainsi, la protéine dénaturée présente un
rapport axial plus élevé, donc une structure plus allongée. Ceci la rend plus visqueuse en
solution. Les protéines plasmatiques sont dénaturées a des températures comprises entre 60°C et
70°C et augmentent ainsi la viscosité du sang. Le collagéne est aussi une protéine, mais sa
résistance a la température est plus €lévée car sa structure est plus hiérarchisée. Le procollagéne
se présente sous la forme d'une triple hélice polypeptidique maintenue en place par les liaisons
hydrogenes. L'association par des liaisons covalentes de plusieurs unités de procollagéne forme
une fibrille collagéne. C'est 'association de plusieurs fibrilles par l'intermédiaire de liaisons
ioniques et hydrogénes grace a la présence de l'eau (liquide interstitiel) qui forme une fibre
collagene. L'échauffement produit une évaporation de 1'eau du liquide interstitiel. Les liaisons
hydrogénes inter-fibres créées grice 4 la présence de liquide disparaissent avec 'eau. La chaleur
provoque aussi un démasquage des groupements réactifs susceptibles de former des liaisons
hydrophobes. Ceci entraine un accroissement important de ces liaisons hydrophobes et
glycoprotéiques et la formation d’une "colle” : la fibronectine. Ce processus qui apparait vers
75°C modifie la structure tissulaire et s'accompagne d'une rétraction tissulaire avec une
déshydratation pratiquement totale.

Si la température s'éleve a 100°C, la vaporisation du liquide interstitiel conduit a la
volatilisation des constituants tissulaires et a la destruction de l'architecture du tissu. Cette étape
consomme beaucoup d'énergie (2530 J/g). Cette valeur importante de la chaleur de vaporisation
de I'eau crée un phénomeéne de pompe & chaleur, qui peut limiter le dommage aux tissus
adjacents. Enfin, dés que 1'eau a disparu, et en fonction de la température atteinte, apparaissent
les phénomenes de carbonisation puis de pyrolyse des constituants organiques. La figure 1
schématise ces différentes étapes en fonction de la température et de la durée de I’échauffement.

1.2 Mécanismes au niveau tissulaire

On peut distinguer le dommage tissulaire réversible ou la température atteinte et le temps de
chauffage sont insuffisants pour produire une nécrose du tissu et le dommage irréversible qui
correSpond a l'apparition d'une nécrose. En fonction du degré et du temps d'échauffement
tissulaire, 1'apparition d’un dommage irréversible peut €tre classée en trois groupes.

L'hyperthermie correspond & 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. Il s'agit d'un processus difficile a controler car ne s’accompagnant d’aucun effet
visuel et il est donc peu utilisé en pratique.

La coagulation est obtenue avec des températures de 1'ordre de 50°C a 99°C maintenues
pendant une durée de l'ordre de la seconde. Il se produit une dessiccation et une rétraction des
tissus par dénaturation des protéines et du collagene. 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 phénoménes tumoraux qui seront
éliminés secondairement lors de la détersion, soit pour interrompre le flux sanguin dans des
vaisseaux.
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Figure 1 : Actions de la chaleur sur les constituants tissulaires en fonction de la température et du temps

La volatilisation correspond a une perte de substance immédiate ou les différents
constituants tissulaires partent en fumée. La température atteinte est supérieure 2 100°C pendant
un temps relativement bref, de 1'ordre du dixieéme de seconde. A 'examen microscopique, on
constate au niveau des berges de la zone volatilisée 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 'effet hémostatique. Si la zone volatilisée a une
grande surface (quelques millimétres de diametre), il est possible de détruire des phénoménes
tumoraux de fagon plus immédiate 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.

1.3 Modélisation de l'action thermique

La mise au point d'un modele de connaissance permet de mieux saisir le comportement du
systtme et de déterminer les paramétres influant sur ce comportement. De plus une fois ce
modele validé, i.e. une fois prouvé qu'il décrit bien les phénomenes réels, il est possible
d'utiliser cet outil mathématique de maniere prédictive. On peut ainsi réduire le recours a
l'expérimentation animale.

Les interactions d'origine thermique peuvent €tre représentées par un modele de
connaissance a 3 étapes successives :

« la premitre est de nature optique et permet la transformation de 1'énergie Jumineuse en
source de chaleur.

+ la seconde, thermique ou l'énergie est transportée dans le tissu par transfert de chaleur
entrainant une élévation de la température tissulaire.

* la derniére étape est biologique. Elle induit la dénaturation des constituants tissulaires et la
création du dommage thermique.
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Chaque étape du modele correspond & un processus physique bien connu et peut €tre décrite
par une ou plusieurs équations. La figure 2 présente le diagramme de ce modele.
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Figure 2 : Schéma des 3 étapes de I'action thermique

1.3.1 Etape optique : création de la source de chaleur.

Lorsque le rayonnement laser atteint la surface du tissu, une partie peut €tre réfléchie ; la
résultante se propage dans le tissu. Cette part de rayonnement peut €tre absorbée et/ou diffusée
par les constituants tissulaires. Enfin une partie du rayonnement initial peut parvenir a traverser
le volume tissulaire (figure 3).

La réflexion optique a la surface du tissu va limiter I'efficacité du laser. En fonction de la
longueur d’onde et de la nature de la surface des tissus, elle peut étre spéculaire ou diffuse. La
réflexion en surface dépend du tissu et de la longueur d’onde et peut atteindre des valeurs
élevées (30% du faisceau Argon sont réfléchis par la peau) (figure 4). La diffusion est une
interaction de la lumiére avec la mati¢re au cours de laquelle la direction du rayonnement
incident est modifiée. La lumiere diffusée peut “ ressortir ” du tissu : on parle de lumiére
rétrodiffusée. L’absorption transforme 1'énergie apportée par le photon en chaleur.

La part respective de chacun de ces phénomenes dépend, pour un tissu donné, de la longueur
d'onde du rayonnement incident. Dans l'ultraviolet court et dans l'infrarouge lointain,
I'absorption est plus importante que la diffusion. Dans les autres parties du spectre, la diffusion
influence la géométrie du faisceau en 1’¢élargissant latéralement et en diminuant sa profondeur de
pénétration. L'atténuation totale depend donc 2 la fois de 1, coefficient d'absorption (cm™) et de

u,, coefficient de diffusion (cm’ . Hest de plus nécessaire de prendre en compte la distribution
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angulaire de la diffusion décrite par la fonction de phase S(6). Le parametre retenu est le
cosinus moyen de diffusion g, également dénommé facteur d'anisotropie. On peut ensuite

définir le coefﬁcxent d’extinction totale y, = |1, + ps (cm’ 1, le coefficient de diffusion réduit K
= (1-g). He (cm ) La profondeur de pénétration est définie comme l'inverse de I’extinction
totale et s'exprime en centimétre,

Réfiexion
R%mmgm

(d'aprés Jerath, SPIE proceedings,1992, 1646,391-399)

Figure 3 : Phénomenes optiques de I'interaction laser-tissu
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(d'aprés Kikuchi, Proceedings of the III Intern. Congress of Laser Surgery, Graz, 1979)
Figure 4 : Pourcentage de réflexion en fonction de la longueur d'onde
Comme la structure tissulaire est fonction des composés biologiques primaires (eau,

oxyhémoglobine, mélanine), le coefficient d'extinction de chacun de ces composés permet de
comprendre 'action spécifique de chaque laser (figure 5).
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Figure S : Spectre d'absorption des 3 principaux chromophores des tissus : eau, hémoglobine et mélanine.

La plupart des molécules organiques présentent une forte absorption dans 1'ultraviolet :
I'absorption de l'eau atteint 10 cm’' dans I'U.V. lointain (100 nm). Les protéines, qui
constituent 15 & 20% des cellules, absorbent aussi dans cette région avec un pic & environ 280
nm. Les profondeurs de pénétration dans I'U.V. sont donc extrémement faibles (quelques
microns). L'oxyhémoglobine (HbO?2), prédominante dans les tissus vascularisés absorbent
aussi dans le visible (vert et jaune) jusqu'a 0.6 pm. Le spectre d'absorption de la mélanine, le
plus important des chromophores de 1'épiderme, décroit de I'U.V. vers le visible. L'absorption
de I'eau est dominante dans !'infrarouge et augmente du proche infrarouge a l'infrarouge
lointain (profondeur d'absorption de l'ordre de 10 um). Enfin, une fenétre spectrale particuliére
apparait entre 0.6 pm et 1.2 pm. Dans cette portion, la radiation pénétre profondément le tissu.
Ceci offre la possibilité d'atteindre des profondeurs importantes, typiquement de plusieurs
millimetres.

Cependant, 1'échauffement des tissus va modifier leur structure physicochimique et leurs
propriétés optiques. Si les valeurs des coefficients de réflexion, diffusion et d'absorption sont
bien connues aux températures physiologiques (de nombreux travaux ont été effectués a l'aide
de monochromateurs), leur variation lors d'un tir laser qui va provoquer une coagulation est
moins bien connue. La coagulation du blanc d'oeuf montre bien qu'un milieu initialement
translucide devient, aprés échauffement, un milieu opaque. C’est principalement le coefficient
de diffusion L qui varie en augmentant avec I'échauffement des tissus. Une rapide modification
superficielle des tissus peut, a cet €gard, présenter des propriétés intéressantes, car elle permet
d’avoir des coefficients optiques stables pendant toute la durée du tir laser. On peut ainsi mieux
controler la profondeur de I’effet du faisceau laser en jouant sur la deuxi¢me étape, la diffusion
thermique.

1.3.2 Etape thermique : génération des gradients de température
La description de cette étape fait appél aux lois du transfert de la chaleur qui peut se faire par

conduction, convection ou radiation. La radiation demeure limitée lorsque l'on examine le cas
des tissus et non pas celui de I'organisme tout entier. La convection requiert la présence d'un
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fluide (gaz ou liquide) apte & assurer le transfert. La conduction est un transport de chaleur sans
transport de masse qui apparait des qu'il existe un gradient de température entre deux zones.

Pour Ies calculs de gradients de température, la définition des conditions initiales nécessite de
connaitre le mécanisme de transfert dominant dans les tissus vivants. Malgré le volume
important de liquide dans les tissus, aucune convection macroscopique n'apparait. En effet, seul
le systéme circulatoire assure le transport par convection et son influence est négligeable pour
des temps inférieurs a la minute. La conduction est donc le mécanisme le plus important dans
les tissus vivants. La détermination des champs de température nécessite la connaissance de
paramétres thermiques du tissu considéré. Ce sont :

* la conductivité thermique K W.m' K™ qui caractérise la capacité du tissu a transférer
I'énergie par conduction.

« la diffusivité thermique o = K/p.c (m2s™). p représente la densité en g.cm’3 et la chaleur
spécifique c est le rapport de I'enthalpie sur la température. C'est le rapport entre la conductivité

thermique et la capacité thermique : une diffusivité thermique importante (K grand et p.c petit)
signifie que le milieu est plus apte a transférer la chaleur qu'a la stocker. Par exemple, la
diffusivité de I'eau étant de 1.5 10° cm? s, la chaleur diffuse dans ce liquide a 0.8 mm en une
seconde.

Le temps de relaxation est défini comme le temps nécessaire a la source de chaleur pour
réduire sa température de 50% de la température maximale. Ce temps dépend de la taille de la
source de chaleur initiale (définie par I’étape optique) et de 'a diffusivité thermique du tissu,
c'est & dire de sa capacité a dissiper la chaleur et donc a se refroidir.

Dans le cas d'un vaisseau sanguin, le temps de relaxation du vaisseau est défini par la

relation suivante T= D%/16 o ob D est le diamétre du vaisseau et o la diffusivité thermique.

La valeur de o est de l'ordre de 1.7 10° cm2 s™". Ainsi pour un vaisseau de 50 um, le temps
de relaxation T= 2 ms et pour un vaisseau de 400 pm, T=100 ms.

1.3.3 Etape de dénaturation thermique : création d'un dommage tissulaire.

La dénaturation (ou destruction) du tissu est déterminée par I'échauffement induit par
I'absorption de la lumigre 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 mani¢re homogene ce processus de dénaturation pour les différents tissus
concernés, Henriques a proposé de caractériser le dommage par un nombre sans dimension Q
(figure 6).

Généralement, la valeur Q = 1 sert de référence au tracé des courbes et correspond a
I'apparition d'un dommage irréversible. Un dommage réversible est observé pour tout point
< 1. Par exemple, la gradation des briilures est la suivante : briillure du ler degré : Q =0.1, du
2¢eme degré : Q =1 et du 3eme degré : Q = 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 3 un volume "médical", résultat
histologiquement appréciable par un médecin. Ceite dénaturation conduit par exemple a des
perforations d'une paroi par un phénomene de sténose ischémique due 2 la Iésion des vaisseaux
sanguins. Cette perforation peut €tre obtenue apres un délai de plusieurs jours. Avec le laser
Nd.YAG, on considére que la Iésion maximale d'une paroi colique est obtenue trois jours aprés
I'irradiation.
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Figure 6 : Fronti¢re entre dommage réversible et irréversible sur la peau de boeuf, en fonction de la
température et du temps

1.4 Les applications thérapeutiques des lasers thermiques

Le tableau 1 suivant donne les caractéristiques des 3 principaux lasers utilisés pour leurs effets
thermiques. Les effets thermiques des lasers sont utilisés dans presque toutes les spécialités. On
peut classer les applications en fonction de l'interface permettant de diriger le faisceau sur le site
a traiter :

« une pi¢ce a main : dermatologie, chirurgie, odontologie,

« un biomicroscope : ORL, gynécologie, ophtalmologie,

* un endoscope : gastro-entérologie, pneumologie, urologie, gynécologie, arthroscopie.

Argon ionisé Nd:YAG CO2
Longueur
d'onde (um) | 0,488-0,514 |1, 06 ou 0,532 10,6
Transmission | Fibre optique | Fibre optique | Bras optique
Puissance
maximale 7W 100 ou 20 W 100 W

Tableau 1 : les 3 principaux lasers utilisés pour leurs effets thermiques.

Nous allons voir quelques exemples d’applications en fonction du geste thérapeutique.

14-1 Hémostase :

L’hémostase, ou occlusion d’un vaisseau hémorragique, dépend de l'induction au niveau des
tissus d'une nécrose de coagulation pure, sans volatilisation qui détruirait 1'architecture des
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tissus et risquerait au contraire d'augmenter le débit de I'hémorragie. Le tableau 2 décrit les
différentes étapes qui aboutissent & 1’occlusion d’un vaisseau, en fonction de la température.

Température Phénomenes

50°C Destruction des érythrocytes et des plaquettes.
Libération des facteurs de la coagulation, dégranulation des plaquettes mais
maintien du courant sanguin.
60°C Précipitation des protéines plasmatiques : augmentation de la viscosité sanguine.
Les facteurs de coagulation produit sont confinés dans la zone [ésionnelle.
= HEMOSTASE
70°C Lésion des cellules musculaires
80°C Contraction des fibres de collagéne qui fi¢ A I'élastine constitue la base de la
matrice connective des vaisseaux. -> compression radiale du vaisseau et
ralentissement du courant.
= CONSOLIDATION DE L'HEMOSTASE

(d'aprés Cummins - 1983 & Van der Zeypen - 1992)

Tableau 2 : Récapitulatif de l'action thermique sur les vaisseaux

La création de fibronectine participe au caractére durable de 'hémostase, mais c'est surtout la
rétraction de la paroi vasculaire qui obture la lumiere et conduit & l'arrét du saignement.
L'hémostase requiert 'adaptation du volume de tissu coagulé au type de saignement. Une
coagulation superficielle (profondeur inférieure 4 1 mm) suffit pour arréter des hémorragies
d'origine capillaire, par contre la profondeur doit atteindre au moins 3 mm pour une artériole de
1 mm de diamétre. Les lasers sont maintenant rarement utilisés pour seulement induire des
hémostases pures. Ainsi, I’utilisation endoscopique des lasers pour arréter le saignement d’un
ulcere gastrique a été abandonnée.

1.4.2 Obturation des vaisseaux sanguins non hémorragiques :

La chaleur induite lors de la photocoagulation entraine une dénaturation des protéines
plasmatiques, une rétraction du collageéne intra-pariétal et péri-vasculaire, ainsi qu'une altération
du revétement endothélial vasculaire et des hématies. Il s'ensuit d'une part un ralentissement du
courant circulatoire par augmentation de la viscosité sanguine et diminution du calibre
vasculaire, d'autre part activation de l'agrégation plaquettaire et coagulation sanguine.
L'association de ces deux phénomenes favorise secondairement I'apparition d'une thrombose.
Cette obturation des vaisseaux est utile en dermatologie dans le cas du traitement des angiomes
plans. Les angiomes plans, ou taches de vin, sont provoqués par la présence, lors de la
naissance, de capillaires anormaux en taille et en nombre dans la partie supérieure du derme, qui
donnent une couleur rouge plus ou moins foncée a la peau. En utilisant une lumicre plus
absorbée par l'oxyhémoglobine que I'épiderme ou les composants non sanguins du derme
(Figure 7), il est possible de chauffer sélectivement les globules rouges présents dans les
capillaires anormaux.

La chaleur va ensuite diffuser des globules rouges vers la paroi du vaisseau qui sera nécrosé
et définitivement obturé. 11 importe de bien choisir la durée d'émission afin que cette chaleur
n‘aille pas au-dela des vaisseaux et que l'effet reste sélectif. Si le temps d'exposition est trop
long, 1a chaleur va diffuser & tout le derme et 'épiderme et provoquera des lésions du derme qui
pourront &tre & l'origine de cicatrices. Si ce temps est trop court, le capillaire ne sera pas
correctement obturé et le traitement sera inefficace.
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Figure 7 : Spectre d'absorption de 1'oxyhémoglobine.

Le pic maximum d’absorption de I’hémoglobine, la bande de Sorret (0,415 pum), n'est pas utilisable parce que
cette longueur d’onde ne pénetre pas dans le derme. Les deux pics d'absorption suivants se situent a 0,540 et
0,577 um. Cependant, entre 0,490 pm et 0,590 um, la différence d'absorption par I'oxyhémoglobine n'est que de
30 %. On peut considérer cette zone du spectre comme une fenétre thérapeutique. Il est donc possible d'utiliser le
laser 2 argon ionisé (de 0,478 2 0, 514 um), le laser Nd:YAG doublé (0,532 um), le laser a vapeur de cuivre
(0,578 um) et les lasers a colorant (0,577 et 0, 582 pm).

Ces traitements sont peu douloureux et le plus souvent réalisés en ambulatoire. L'anesthésie
n'est nécessaire que lorsque l'on doit traiter de grandes surfaces, ou chez les bébés et les jeunes
enfants qui craignent le traitement. Les capillaires anormaux des angiomes plans étant le plus
souvent situés sur plusieurs couches, les couches les plus superficielles absorbent la lumiére et
font écran vis-a-vis des couches profondes. Il faut donc plusieurs séances pour aboutir & un
palissement complet de 'angiome.

11 n'existe pas d'autre traitement des angiomes plans que les lasers. En effet, toutes les autres
méthodes qui ont pu &tre essayées auparavant comme la radiothérapie, la dermabrasion, la
coagulation électrique, voire I'exérése chirurgicale étaient inefficaces ou provoquaient des
cicatrices disgracieuses. Les traitements actuels par laser donnent de bons résultats. Le
palissement est le plus souvent notable et il est parfois possible de faire totalement disparaitre la
couleur anormale. Mais des progrés sont encore souhaitables afin d'augmenter le degré de
palissement et de diminuer le nombre de sé€ances nécessaires. Ceci passe par une connaissance
de la nature et de la topographie des vaisseaux anormaux. En effet, plus le calibre des vaisseaux
est large, plus le temps d'exposition doit étre long. Des vaisseaux tres profonds sont plus
difficiles a atteindre et I'espoir d'obtenir un bon résultat est plus faible que pour des capillaires
superficiels. Malheureusement, il n'est pas possible d'obtenir ces précisions par un simple
examen de la peau et les méthodes d'explorations non invasives doivent étre développées.

1.4.3 Ablation de tumeurs ou de phénoménes infectieux :

Il existe deux maniéres de procéder a 1'ablation, soit par coagulation progressive de la masse
tumorale, soit par volatilisation du volume tumoral. La premi¢re méthode consiste a procéder
de fagon fractionnée & la coagulation de la tumeur. Le geste est répété a quelques jours
d'intervalle, car la coagulation d'un gros volume tumoral ne peut €tre obtenue en une seule
séance. Dans ce cas il n'y a pas de destruction de 1'architecture du tissu. Chaque séance est
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suivie d'une élimination secondaire de la tumeur par un processus de détersion naturelle. Cette
technique autorise un excellent contrdle de 1'ablation d'un gros volume tumoral, avec un trés
faible risque d’hémorragie. Elle est par exemple utilisée par traiter des tumeurs digestives par
voie endoscopique.

Dans le deuxiéme cas, I'ablation est immédiate avec apparition d'une nécrose de coagulation
sur les berges de la tumeur. Cette nécrose permet de réaliser 'hémostase des petits vaisseaux.
C’est ainsi que 1’on volatilise au laser CO, des processus infectieux comme les végétations
vénériennes ou les volumineuses verrues compliquées. L’avantage du laser CO, par rapport au
bistouri électrique vient de la bien meilleure qualité de la cicatrisation.

Parfois, on associe coagulation et son faible risque d’hémorragie, et volatilisation avec
disparition immédiate des tissus. Ainsi, les tumeurs de la trachée ou des grosses bronches
peuvent provoquer des états asphyxiques qui sont de véritables urgences thérapeutiques. Ces
malades sont trop fragiles pour étre opérés et la radiothérapie aurait un effet trop lent. L’ablation
de la tumeur par laser va leur permettre de passer ce cap difficile mais 'némorragie est une
complication redoutée des pneumologues car, si elle est abondante, elle inonde de sang tout le
tractus bronchique et il n'est plus possible d'oxygéner le malade. Le traitement est réalisé sous
contrdle endoscopique et se pratique au bloc opératoire sur des malades endormis. On utilise un
laser Nd:YAG émettant a2 1,06 um dont la lumiére est transmise par une fibre optique. On
réalise tout d’abord, avec un spot large, une coagulation en masse de la tumeur, ce qui a pour
effet de thromboser les vaisseaux intratumoraux. Puis on rapproche la fibre optique pour
diminuer la surface du spot et augmenter la fluence et on volatilise 1a zone précédemment
coagulée. Il est ainsi possible de lever immédiatement l'obstacle au passage de l'air en
volatilisant la tumeur, sans risque d'hémorragie. Mais le traitement endoscopique par laser ne va
permettre que de passer un cap aigu. Pour la suite, tout dépendra de la nature de la tumeur.
Lorsqu'il s'agit d'un cancer, 'effet de la volatilisation par laser ne sera que temporaire, mais
permettra d'instaurer un traitement aux effets plus lents mais plus durables comme la
radiothérapie.

1.4.4 Incision :

Elle est obtenue grice a la volatilisation réalisée sur une zone étroite. On obtient un effet
similaire a celui d'un scalpel avec I'avantage d'une absence de saignement capillaire du fait de
I'hémostase obtenue sur les berges de l'incision. Cette incision est améliorée par une forte
absorption du faisceau en surface et on recourt généralement a une longueur d'onde fortement
absorbée par les contituants tissulaires et tout particulierement 1'eau. C’est donc le laser CO, qui
est en général utilisé pour réaliser des incisions car son action représente un bon compromis
entre la volatilisation et la coagulation associée qui évite les saignements sur les berges. Il peut
étre utilis€ pour inciser la peau, notamment le scalp qui est trés hémorragique, le muscle, car il
ne provoque pas les contractions musculaires extrémement génantes observées avec le bistouri
¢lectrique, et les organes pleins et richement vascularisés comme le foie. Dans ce dernier cas, on
peut étre amené a renforcer I’action hémostatique en associant, de fagon coaxiale au faisceau du
laser CO,, un laser Nd:YAG émettant 2 1.06 wm.

2. LES AUTRES EFFETS THERAPEUTIQUES DES LASERS

2.1 Effets mécaniques

1l existe deux types d’effets mécaniques : électro et thermomeécanique.

2.1.1 Effet électromécanique

Avec les lasers Nd:YAG a impulsions nano ou picosecondes, des flux lumineux intenses

concentrés sur de petites surfaces (1074 1012 W/cm2) induisent une ionisation des atomes et la
création d'un plasma. Apres l'initiation du phénomene, il y a génération d'électrons libres et
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accroissement du plasma par un mécanisme d'avalanche. Un électron libre absorbe un photon et
s'accélere. L'électron accéléré frappe un autre atome et l'ionise. Il en résulte deux électrons
libres et le processus s'accroit ainsi de suite. Ce processus d'absorption est connu sous le nom
d'effet "bremsstrahlung inverse". Ainsi, aussitdt formé, le plasma absorbe la lumiére incidente.
A la frontiére entre milieu ionisé et milieu externe apparait un gradient de pression qui induit la
propagation d'une onde de choc. C'est I'expansion de cette onde de choc qui provoque 1'effet
destructif et non 1'absorption de la lumicre par la cible.

Ces lasers sont utilisés en Ophtalmologie principalement pour "casser” les membranules qui
surviennent souvent aprés l'implantation d'un cristallin artificiel. Le laser permet de réaliser
cette intervention en ambulatoire. Avec des impacts multiples, on réalise soit un petit "volet” au
sein de la membranule, soit une ouverture cruciforme. Le malade ne ressent aucune douleur et
ne pergoit aucun flash puisque la lumiere est émise dans l'infrarouge. Le volet ainsi créé tombe
au fond de la cavité vitréenne, libérant 1'axe optique. La situation de ce volet, en face d'une zone
de la rétine peu utilisée n'est pas génante. La récupération visuelle est immédiate.

Comme le proche infrarouge du laser Nd:YAG est bien transmis par les milieux de I'oeil, il
faut s'assurer qu'il n'existe pas de risque d'endommager la rétine. Elle est protégée par deux
mécanismes. Pour créer le plasma, il faut que la densité de lumicre soit supérieure & un seuil que
l'on obtient en faisant converger la lumiére. Si tout se passe bien, le plasma se produit au point
de convergence et nous avons vu qu'il est ensuite auto-absorbant et empéche la lumiere
d'atteindre la rétine. Si I'émission du laser était trop faible et le seuil provoquant le plasma
n'était pas atteint, la focalisation avec un angle trés ouvert induit une divergence trés rapide au-
dela du point de focalisation et 1a lumigre atteint la rétine avec une densité trop faible pour é&tre
dangereuse.

L'effet que nous venons de décrire se produit dans un milieu qui est "normalement” (pour
des irradiances obtenues avec des lasers continus) transparents vis-a-vis de la longueur d'onde
utilisée et le seuil pour obtenir le plasma est tres élevé (10102 1012 W/cm?2). Lorsque le milieu est
trés absorbant, le niveau de ce seuil sera plus bas : 1072 1010 W/cm?2. Ainsi, pour fragmenter
des calculs, on utilise un laser a colorant émettant dans le bleu. Les pulses d'une microseconde
sont transmis par une fibre optique (ce qui n'est pas le cas des lasers Nd: Y AG nanosecondes).
Le faible diametre de la fibre optique permet d'utiliser un endoscope de petit calibre et de réaliser
le traitement en ambulatoire. La fibre optique est placée au contact du calcul et agit comme un
"marteau piqueur”, en fragmentant le calcul en morceaux plus petits qui pourront étre éliminés
par les voies naturelles. Si par inadvertance la fibre venait a entrer en contact avec les parois de
l'uretére, ce serait sans conséquence ficheuse car I'onde de choc a trés peu d'effet sur un tissu
mou. Il existe d'autres méthodes endoscopiques pour casser les calculs, notamment la méthode
électro-hydraulique ol 'onde de choc est provoquée par une €tincelle électrique. L'avantage des
lasers tient a la sélectivité de 'action du laser sur le calcul, contrairement a l'action des sondes
électro-hydrauliques et au faible diamétre de la fibre optique, ce qui permet d'utiliser des
endoscopes plus fins qu'avec les sondes électro-hydrauliques.

2.1.2 Effet thermomécanique

Lorsque le temps d'émission du laser est trés court (entre la milli et la microseconde), la zone
chauffée par la lumiére n'a pas le temps de diffuser progressivement comme lors des effets
thermiques. Ce confinement va induire une augmentation de la température et donc de la
pression. Ainsi, avec un laser a colorant pulsé émettant dans le jaune des pulses de 500 us, il
est possible de détruire sélectivement des vaisseaux sanguins comme ceux d’un angiome plan
(photothermolyse sélective). L’augmentation de pression provoque une rupture de la paroi de
ces vaisseaux, a I’origine du purpura constaté apres le traitement.

2.2 Effet photo-ablatif
Cet effet se définit comme une ablation pure de matériel sans I€sion 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 électrique associ€ a la lumiére est
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