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INTRODUCTION



1. Généralités

L'endourologie telle que nous la connaissons aujourd'hui est le résultat de siecles de
développements. Son histoire commenca en 1805 avec la premiére tentative de cystoscopie
par Philipp Bozzini [1]. Depuis le XIX® siécle ou le terme « endoscopie » fut utilisé pour la
premiere fois par le chirurgien Antonin Jean Desormeaux, de nombreuses avancees
technologiques dans ce domaine eurent lieu [2]. L’une d’entre elle fut I’introduction du laser
dans les années 1960. Celui-ci connut par la suite de nombreuses évolutions, permettant ainsi
son utilisation en urologie et un essor de ses indications, grace a des applications variées telles
que la lithotritie et des applications tissulaires (photovaporisation et énucléation prostatique,
traitement de tumeurs urothéliales, endopyélotomie, incision de sténoses urétérales) [3, 4].
L’introduction récente de nouveaux lasers en urologie ainsi qu’un engouement croissant pour
leur utilisation dans le champ des applications tissulaires, majoritairement prostatiques,
invitent a étudier les propriétés et interactions de ceux-ci avec les tissus afin de mieux en

définir la place et en appréhender les parameétres réglables.

2. Laser : définitions, principes de fonctionnement [5-7]
2.1. Notion d’ondes électromagnétiques

Une onde électromagnétiqgue comporte a la fois un champ électrique £ et un champ
magnétique E, oscillant a la méme fréquence v. Ces deux champs, perpendiculaires I’un par
rapport a I’autre, se propagent dans un milieu selon une direction orthogonale (Figure 1). La

propagation de ces ondes s’effectue a une vitesse ¢ qui dépend du milieu considére.



Une onde électromagnétique est caractérisée par plusieurs grandeurs physiques :

- lalongueur d’onde (X) : elle exprime le caractére oscillatoire périodique de 1’onde dans
I’espace. C’est la longueur d’un cycle d’une onde, la distance séparant deux crétes

successives. Son unité de mesure est le metre ;

- la période (T) : elle représente la durée nécessaire pour que 1’onde effectue un cycle.

Son unité de mesure est la seconde ;

- la fréquence (v) : inverse de la période, elle traduit le nombre de cycles par unité de

temps. Elle s’exprime en Hertz (Hz). Un Hz équivaut a une oscillation par seconde.

Longueur d’onde et fréquence sont inversement proportionnelles et unies par la relation

suivante : .1=f: (Figure 1). Par conséquent, plus la longueur d'onde est petite, plus la

fréquence est élevée, et réciproquement.

é champ électrique

8 champ magnétique
c célérité (m/s)

A longueur d’onde (m)
T  période=A/c (s)

v

fréquence=1/T (Hz)

Figure 1. Caractérisation d’une onde électromagnétique [8].



Un mode du champ électromagnétique est ainsi caractérisé par sa fréquence, sa direction de

propagation, et sa polarisation (reliée a la direction du champ électrique).

2.2. La lumiere

La lumiere perceptible par le systétme visuel humain est constituée de 1’ensemble des ondes
¢lectromagnétiques dont les longueurs d’onde dans le vide sont comprises entre 380 et 780
nm. Sa vitesse dans le vide est une constante universelle (vitesse de la lumiere), valant ¢ =

299 792 458 m/s.

Le domaine des ondes électromagnétiques est bien plus large que celui de la lumiére visible,
et couvre un vaste domaine de fréquences, s’étendant des ondes radios (basses fréquences)
aux rayons gamma (hautes fréquences) : le domaine optique, domaine du « visible », se situe

au milieu de ce spectre (Figure 2).

longueur d’onde (m)

101! 10° 107 10° 103 101 10! 103
Rayons Rayons L}Itra Infrarouges Microondes Ondes radios
gamma X violets
380 500 600 700 780 nm

Spectre visible

Figure 2. Place de la lumiére visible dans le spectre électromagnétique.



Les échanges d'énergie portée par le rayonnement électromagnétique se font sous forme de
paquets d'énergie, véhiculés par des corpuscules élémentaires immatériels : les photons.
Chaque photon transporte ainsi un quantum d'énergie proportionnel a la fréquence de I'onde
électromagnétique considérée ; cette énergie est d'autant plus grande que la fréquence est
élevée. La relation suivante exprime la quantité d'énergie associée a un photon en fonction de

la fréquence de l'onde: E=hv

ou:

- E : I’énergie de I’onde électromagnétique
- v: la fréquence de I’onde

- h : la constante de Planck (6,626.10°* J.s)

Ainsi, les rayonnements électromagnétiques de courte longueur d'onde ou de fréquence élevée
vehiculent davantage d'énergie que les rayonnements de grande longueur d'onde (basse

fréquence).

2.3. Le rayonnement laser

Les lampes ordinaires, lampes a incandescence, lampes a décharge (tubes fluorescents), LEDs
(diodes électroluminescentes) émettent une lumiéere polychromatique, dans des directions

multiples.



En revanche, un faisceau laser présente des caractéristiques particuliéres :

- cohérence spatiale : lorsqu’il se propage, y compris sur une grande distance, le
faisceau reste parallele et localisé ; lorsqu’il est arrété par un obstacle, il se manifeste
par une tache brillante presque ponctuelle ;

- cohérence temporelle : le faisceau est purement monochromatique ; il est caractérisé
par une fréquence unique, autrement dit une longueur d’onde unique dans un milieu
donné.

Ainsi, les photons d’un faisceau laser sont dans un seul mode de champ électromagnétique
(une seule fréquence, une seule direction de propagation et une seule polarisation) : ils sont

tous identiques.

2.4. Amplification stimulée de rayonnement

Introduit par G.R. Gould en 1957, le mot laser est I’acronyme de Light Amplification by
Stimulated Emission of Radiation, c’est-a-dire amplification de lumiére par émission stimulée

de rayonnement [9].

Modeéle de Bohr de ['atome

Dans le modele de Bohr, 1’¢électron tourne autour du noyau dans une orbite circulaire, comme
une planete autour du Soleil (modele classique de Rutherford) [10]. Un électron en orbite
autour du noyau devrait rayonner et, de ce fait, perdre son énergie et tomber sur le noyau. Or
ceci ne se produit pas, puisque les atomes sont stables. Selon Bohr, il existe certaines orbites
ou I'électron n'émet pas de rayonnement. Ceci se produit chaque fois que le moment de la
quantité de mouvement de I’¢électron est un multiple de h/2m (ou h est la constante de Planck

10



avec h = 6,626.10* J.s). Les différentes orbites stables possibles autour du noyau sont ainsi
quantifiées par un entier n positif. Lorsqu’un électron excité passe a un niveau d’énergie
supérieur a celui de son orbitale, il retombe a son niveau d’énergie initial par émission d’un
rayonnement photonique dont 1’énergie correspond exactement a la différence d’énergie entre
les deux niveaux. Cette énergie correspond a celle d’une onde électromagnétique de fréquence

v, suivant la relation : E = h.v (Figure 3).

orbites d'énergie

n=3 4 croissante

/ noyau

émission d’un photon
avec une énergie E=h.v
(loi de Planck)

Figure 3. Modéle de Bohr de I’atome [11].

Transferts guantiques d’énergie : phénomene « d’émission stimulée »

Ce phénomeéne d’émission stimulée fut décrit en 1917 par le physicien allemand A.
Einstein (prix Nobel de physique 1921) [12]. Un atome peut absorber un photon lui apportant
exactement le quantum d’énergie AE nécessaire pour effectuer une transition de 1’un de ses

¢lectrons vers un niveau d’énergie supérieur existant (Figure 4).
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électron

EZ - E2
photon incident transition
VWV~ absorption | €lectronique
AE =5 =5 du photon
E, ——— E
' électron !

Figure 4. Phénoméne d’absorption [13, 14].

Un électron dans un état excité n’y demeure pas longtemps (10 s en moyenne) et revient & un
¢tat d’énergie plus basse en émettant un photon, par émission spontanée. Ceci est un
phénomene aléatoire, c’est-a-dire que 1’0n ne peut prévoir quand et comment la transition se

fera, ni dans quelle direction sera émis le photon (Figure 5).

électron
E,——&— E .
z 2 photon émis
transition ,J\N\r’ . .
. . AE = E, — E,
électronique
E, — E,
électron

Figure 5. Phénomeéne d’émission spontanée [13, 14].

Quand un photon d’énergie AE = E; — E; passe a proximité d’un électron dans 1’état Ej, il
peut faciliter la transition de 1’électron vers 1’état E;. 1l y a alors émission d’un nouveau
photon d’énergie AE, en tout point identique au photon incident : comme ils ont la méme

énergie, ils ont la méme fréquence et la méme longueur d’onde. Ils ont de plus la méme phase

12



(pas de décalage temporel). Ainsi a partir d’un seul photon incident on obtient deux photons

identiques (Figure 6).

électron
E, —&— E,

photon incident
deux photons

AE =E, — E; transition : ‘
électronique | ANANN> identiques
Ey — E, ————
électron

Figure 6. Phénomeéne d’émission stimulée [13, 14].

Phénomeéne « d’inversion de population »

Pour que I’émission stimulée se produise, il faut que 1’électron du matériau considéré se

trouve dans 1’état excité E, voulu au moment ou le photon incident arrive.

Pour des atomes au repos a température ambiante, les électrons (population N;) sont
quasiment tous a 1’état fondamental E; et trés peu sont dans un état excité E,. Cela ne permet
pas d’émissions stimulées en quantité suffisante. Il faut donc réaliser une inversion de

population, ¢’est-a-dire amener suffisamment d’électrons dans 1’état excité E.

Deux solutions existent :

- une décharge électrique : elle établit une circulation forcée d’électrons au sein du
systeme, conduisant a des chocs entre les électrons de la décharge et ceux du matériau
considéré, amenant ces derniers dans des états excités ;

- un pompage optique, systeme mis au point par le physicien francais A. Kastler en

1950 (prix Nobel de physique en 1966) [15]. Une décharge de photons par une
13



irradiation lumineuse polarisée (flash) permet, selon sa polarisation, de modifier les
états atomiques vers des énergies basses ou hautes. Dans le second cas, les atomes
excités (population N,) deviennent progressivement plus nombreux : lorsqu’ils sont
majoritaires, on a réalisé une «inversion de population ». Ce procedé est validé
expérimentalement en 1952 par J. Brossel [16].
L’inversion de population ne place pas directement 1’¢lectron au niveau d’excitation E,. Dans
le cas du pompage optique, les électrons excités vont rapidement (10® s) se désexciter, par
transition non radiative, vers 1’état E, oU ils vont demeurer un peu plus longtemps (1072 s),

avant de se désexciter vers 1’état fondamental E; en émettant un photon (Figure 7).

—a 10%s
A transitions
y y hon radiatives
E, 209 103s
électrons S
photon émis
CAAAA as
AE =E, —E;
E,

Figure 7. Principe du pompage optique pour inversion de population [13, 14].

Les atomes qui ont subi I’inversion de population constituent le milieu actif du laser. La
moindre émission spontanée d’énergie AE = E, — E; va alors produire un photon, qui peut
induire des emissions stimulées en cascade avec d’autres atomes. Cette réaction en chaine

génere un grand nombre de photons identiques en peu de temps.

Ainsi, tout matériau ne convient pas pour réaliser un laser : un matériau permettant une
14



structure « a trois niveaux » d’excitation est nécessaire. Ces matériaux peuvent étre constitués
d’atomes, uniques (exemple: Tm laser) ou multiples (exemple: He-Ne laser), ou de

molécules (exemple : CO, laser).

Le rapport entre la puissance lumineuse émise par le laser, et la puissance consommee par le
pompage, définit le rendement du laser. Celui-ci peut varier de 1%o a 50% selon le type de

laser.

Maser et laser

En se reposant sur ces deux principes, c’est en 1953 que le premier MASER (pour Microwave
Amplification by Stimulated Emission of Radiation), au gaz ammoniac, et permettant
d’émettre un faisceau cohérant de micro-ondes, est congu par les physiciens américains J.

Gordon, H. Zeiger et C. Townes [17].

Au cours des années suivantes, de nombreux scientifiques et notamment les physiciens N.
Bassov, A. Prokhorov et C. Townes (qui partageront le Prix Nobel de Physique en 1964),

travailleront a adapter ces théories aux longueurs d'onde du visible [18, 19].

En 1960, le physicien américain T. Maiman obtient pour la premiére fois une émission laser
au moyen d'un cristal de rubis (Figure 8) [3]. En 1961, le physicien iranien A. Javan met au
point un laser au gaz (hélium et néon), puis en 1966, le physicien américain P.P. Sorokin

construit le premier laser a liquide [20, 21].
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lampe flash (Quartz) cable électrique

miroir totalement réfléchissant

miroir partiellement réfléchissant .
P :—“ interrupteur

source électrique

cylindre en aluminium
cristal de rubis

Figure 8. Modele en coupe du laser rubis de Maiman [22].

La cavité optigue : phénoméne « d’amplification »

Le milieu actif est inséré dans une cavité optique, constituée de deux miroirs : 1’un totalement
réfléchissant et I’autre semi-réfléchissant. Les photons émis selon 1’axe de cette cavité
rebondissent sur les miroirs, ce qui engendre, au cours d’allers-retours, de plus en plus

d’émissions stimulées, donc de plus en plus de photons : il y a amplification (Figure 9).

miroir totalement miroir partiellement
réfléchissant réfléchissant

émission spontanée
NS\
3

atome

émission stimulée

Figure 9. Amplification dans la cavité optique (modéle de cavité de Fabry-Perot) [13, 14].
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Phénomeéne de « résonance »

Une partie des photons s’échappe par le miroir semi-réfléchissant, constituant le faisceau
laser. Il est nécessaire que les photons restent en phase, quel que soit le nombre d’allers-
retours effectués dans la cavité. Cette condition est satisfaite si la distance 2L parcourue entre
les deux miroirs (aller-retour) par les photons est proportionnelle a leur longueur d’onde 2,
c’est-a-dire que 2L = p A (ou p est un nombre entier). Cette condition, dite de résonance,

permet au photon de revenir a son point de départ avec la méme phase (Figure 10).

A

Kl’\) [ les 2 ondes

restent en phase

NS N
oY =

1 aller-retour du photon

-
-

Yy

Figure 10. Phénomeéne de résonance [13, 14].

En raison de ce fonctionnement, le laser est qualifié d’oscillateur optique (résonance).

2.5. Condition d’oscillation du laser

Pour que l’oscillation laser se mette en place, il faut introduire un gain d’amplification,
proportionnel a la différence des populations des électrons excités et non excités N, - Ny : en

cas d’inversion de population, ce gain est positif.

17



Le laser démarre par émission spontanée : la lumiére émise par émission spontanée dans le
milieu actif est amplifiée au sein de la cavité optique. Pour que le phénomeéne de résonance ait
lieu, il faut que pour chaque passage dans la cavité, le gain de I’amplification soit supérieur
aux pertes. Le seuil de fonctionnement (on parle de condition d’oscillation) correspond a la
situation ou les deux grandeurs, gains et pertes, sont égales. En dessous du seuil, I’intensité de

I’onde dans la cavité est négligeable. Au-dessus du seuil, un faisceau laser est émis.

La principale cause de pertes est due aux miroirs, ceux-ci n’étant pas totalement
réfléchissants. C’est nécessairement le cas pour le miroir de sortie qui doit laisser passer le
faisceau émis par le laser. D’autres pertes peuvent également exister dans la cavité, soit par
absorption ou diffusion au niveau des miroirs, soit au niveau des autres éléments optiques qui
la composent (par exemple, réflexion aux interfaces avec le milieu amplificateur, ou
diffraction). Lors de la conception du laser on cherche en général a les limiter autant que

possible.

Dans le cas d’un milieu amplificateur de faible gain, il faut que les pertes de la cavité soient
faibles pour que la condition « gain supérieur aux pertes » soit satisfaite. C’est notamment le
cas pour la plupart des lasers a gaz: les miroirs de la cavité doivent donc étre trés
réfléchissants pour obtenir 1’effet laser (de ’ordre de 99% pour le miroir de sortie). En
revanche, pour des lasers présentant un gain tres important (en particulier les diodes lasers
utilisant des matériaux semi-conducteurs), les miroirs de la cavité sont obtenus en clivant les
faces du matériau, et leur coefficient de réflexion, di a la différence d’indice optique entre

celui-ci et I’air, est de 1’ordre de 30%.

Cette condition d’oscillation dépend de la longueur d’onde (Figure 11).

18



gain
pertes
(a) — .
c/2L v
gain
pertes
(b)
>
c/2L v

Figure 11. Gain du milieu amplificateur en fonction de la fréquence v (courbe bleue) et
modes de la cavité (traits verts). Les pertes du systéeme sont supposées constantes (trait rouge).
(@) : si la condition «gain supérieur aux pertes » est vérifiée pour plusieurs modes de la
cavité, le laser fonctionne en multimode. (b) : si cette condition n’est vérifiée que pour un seul
mode, le laser fonctionne en monomode [13, 14].

En pratique, malgré la résonance, I’intensité lumineuse augmente progressivement jusqu’a un
niveau de saturation du milieu laser, ayant pour effet une diminution du gain. Ainsi, pour que
I’oscillation débute, le gain doit étre supérieur aux pertes, mais en régime stationnaire, le point
de fonctionnement du laser est atteint lorsque I’intensité lumineuse dans la cavité est telle que

le gain égale les pertes (Figure 12).
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Figure 12. Evolution du gain selon I’intensité lumineuse dans la cavité [13, 14].

Les pertes du systéme (courbe rouge) sont supposées constantes. L’intersection entre la
courbe du gain du milieu amplificateur pour un mode donné (courbe bleue) et la courbe de
pertes correspond a I’intensité Ip. Lorsque I’intensité dans la cavité est inférieure a I, le gain
est supérieur aux pertes et I’intensité va progressivement augmenter. Lorsque I’intensité dans
la cavité est supérieure a lo, le gain est inférieur aux pertes et 1’intensité va progressivement

diminuer.

2.6. Propriétés de la lumiere laser
Grace a I’émission stimulée, les photons produits par le faisceau laser sont identiques :

- de méme frequence : la lumiere du laser est monochromatique (en toute rigueur, il
existe une largeur spectrale, mais tres fine) ;
- de méme phase: le rayonnement est directif (en toute rigueur, le faisceau est

Iégerement divergent, mais selon un angle tres faible).
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La puissance lumineuse émise est concentrée au niveau du «spot laser » : I’intensité du
faisceau (relation entre puissance lumineuse et surface) peut dépasser celle du rayonnement
solaire recu sur Terre (1 kW/m?), méme pour des lasers de faible puissance: il y a une
concentration spatiale de 1’énergie. En termes de sécurité, il convient ainsi de manipuler un
laser avec précaution, car le faisceau peut occasionner des dommages oculaires irréversibles

au niveau de la rétine.

Enfin, certains lasers émettent en continu, tandis que d’autres émettent par impulsions, c'est-a-
dire par émissions tres bréves mais tres intenses de photons. Ce type de laser permet, par
concentration temporelle de 1’énergie, d’atteindre des puissances considérables, de 1’ordre du

gigawatt (cas des lasers picosecondes ou femtosecondes).

L’énergie développée par le laser est ensuite conduite jusqu’a la cible grace a une fibre

optique de diamétre variable. L’interaction laser-matiére dépendra alors :

- de la structure de la matiere ;

- delalongueur d’onde A du laser ;

- des réglages puissance/énergie du laser ;

- du mode laser : ondes pulsées ou continues ;

- de la technique d’utilisation du laser.

2.7. Géométrie du faisceau

L’onde lumineuse qui se propage dans la cavité laser n’est pas une onde plane : au moins [’un
des miroirs de la cavité doit étre concave afin de concentrer la lumiere latéralement pour

qu’elle soit recueillie entierement par les miroirs et limiter ainsi les pertes par diffraction.

Le profil d’intensité que I’on obtient est donc gaussien (Figure 13) : la répartition d’intensité
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dans un plan orthogonal & la direction de propagation est donnée par une courbe en cloche de

largeur caractéristique 2w. La grandeur w est appelée rayon du faisceau.

Plan de coupe
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Figure 13. A : géométrie du faisceau dans la cavité laser : la dimension transverse du faisceau
n’est pas constante. B : coupe transverse et profil d’intensité d’un faisceau gaussien [13].

Avec une telle géométrie, le rayon du faisceau n’est pas constant au cours de la propagation
de Ionde dans la cavité. Sa valeur minimale, appelée col du faisceau, est usuellement notée
Wo. C’est autour de la position de ce col que la densité d’énergie lumineuse est la plus grande.

La valeur de wo dépend du rayon de courbure des miroirs de la cavité.

Autour du col du faisceau, I’onde lumineuse est peu divergente. On définit la longueur de
Rayleigh comme la distance entre la position du col et celle pour laquelle le rayon du faisceau
est égal a v2.wo. Lors de sa propagation a partir de la position du col, sur une distance égale a
la longueur de Rayleigh, la taille transverse du faisceau ne varie quasiment pas. A 1’opposé,

loin du col, ’onde lumineuse peut étre assimilée a une onde sphérique : le faisceau est
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divergent.

La valeur de la longueur de Rayleigh, notée zg, dépend de wp et de la longueur d’onde A, selon

mwg
1 .

une relation valable quel que soit le type de laser utilisé : zg =

Cette propriété du faisceau laser de se propager sur de grandes distances sans diverger est a la
base de nombreuses applications. Toutefois, cette relation montre que 1’on ne peut pas obtenir
simultanément un faisceau trés directif et de trés petit rayon. En pratique, le diameétre
minimum de la tache lumineuse obtenue en focalisant un faisceau laser est de I’ordre de sa

longueur d’onde.

2.8. Différents types de lasers

En fonction de la nature de leur milieu actif, on classe les lasers en sept familles [6]

Lasers cristallins (a solides, ou ioniques)

Ces lasers utilisent des milieux solides comme milieu d'émission des photons. Le plus ancien

laser de ce type est le laser a rubis.

Ces milieux, cristallins ou vitreux, se présentent sous forme de barreaux (par exemple le
grenat d’yttrium-aluminium dans le laser Ho:YAG) (Figure 14). Ils ne sont qu’une « matrice »

géneratrice de photons qui doivent étre dopés par un ion.
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Figure 14. Exemple de laser solide : laser Ho:YAG en urologie.

Plusieurs ions peuvent étre utilisés, souvent de la famille atomique des terres rares
(praséodyme 59Pr, néodyme 60Nd, holmium 67Ho, erbium 68Er, thulium 69Tm, ytterbium

70YD) ou des métaux de transition (titane 22Ti, chrome 24Cr) (Figure 15).
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Figure 15. Principaux ions utilisés pour doper des cristaux dans les lasers cristallins.
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La longueur d'onde d'émission de ces lasers dépendra essentiellement de I'ion dopant, bien
que la matrice puisse également I’influencer (ainsi un verre dopé au néodyme n'émettra pas a
la méme longueur d'onde (1053 nm) que le grenat d’yttrium-aluminium (YAG) dopé au
néodyme (1064 nm)). lls sont capables d'émettre aussi bien dans le visible que dans le proche

infrarouge et l'ultraviolet.

Ces lasers peuvent fonctionner selon un mode continu ou impulsionnel (de quelques
microsecondes a quelques femtosecondes). Au-dela d'une certaine dimension de cristal, ces
lasers permettent d'obtenir des puissances de I'ordre du kW en émission continue, et du GW
en émission pulsée : de tels lasers sont utilisés pour des applications tant scientifiques

qu'industrielles, en particulier pour la soudure, le marquage et la découpe de matériaux.

Lasers a fibres

Ce type de laser reprend le fonctionnement des lasers cristallins. Le milieu actif est ici une
fibre optique, dopée par des ions de terres rares ou de fibre (ex: fibre de silice dopée a

I’ytterbium)

Ici encore, la longueur d'onde obtenue dépend de I'ion choisi (Figures 16-17) :

- Samarium ®“Sa : 600 nm

- Ytterbium "°Yb : 1050 nm
- Erbium ®®Er : 1550 nm

- Thulium ®Tm : 1940 nm

- Holmium ®*Ho: 2100 nm
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Figure 16. Principaux ions utilisés pour doper des fibres optiques dans les lasers fibrés.

Figure 17. Exemple de laser a fibre en urologie: Super Pulse Thulium Surgical Fiber Laser.
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Lasers a colorants (moléculaires)

Dans les lasers a milieux liquides, le milieu d'émission est un colorant organique en solution
liquide, enfermé dans une fiole de verre. Le rayonnement émis peut aussi bien étre continu
que pulsé suivant le mode de pompage. Les fréquences émises peuvent étre réglées a l'aide
d'un prisme-régulateur, ce qui rend ce type d'appareil trés précis. Le choix du colorant
détermine essentiellement la gamme de couleur du rayon qu'il émettra. La couleur (longueur

d'onde) exacte peut étre réglée par des filtres optiques (Figure 18).

Figure 18. Exemple de laser a colorant : laser a la rhodamine (colorant orange) paramétré
pour un rayonnement a 556 nm (faisceau vert).

Lasers a gaz (atomiques ou moléculaires)

Dans ce type de laser, le milieu actif est un gaz contenu dans un tube en verre ou en quartz. Le
faisceau émis est particulierement étroit et la bande de fréquence d'émission est trés peu

étendue.

Les exemples les plus connus sont les lasers a hélium-néon (de couleur rouge, a 632,8 nm),
utilises dans les systemes d'alignement (travaux publics, laboratoires) et les lasers spectacles.

Les lasers a CO, (infrarouges, a 1060 nm) fonctionnant en mode impulsionnel sont quant a
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eux capables de produire de trés fortes puissances, de 1'ordre du GW. Dans I’industrie, il s’agit
des lasers les plus utilisés dans le monde pour le marquage, la gravure ou la découpe de
matériaux. Certains de ces lasers peuvent également étre utilisés en médecine (dermatologie,

gynécologie, odontologie...) (Figure 19).

Figure 19. Exemple de laser a gaz : laser CO, CICU-f en dermatologie.

Lasers a semi-conducteurs (ou diodes laser)

Dans ce type de laser, le pompage se fait a I'aide d'un courant électrique qui enrichit le milieu
générateur en trous (zone du cristal de charge positive par arrachage d’un électron) d'un coté,
et en électrons supplémentaires de l'autre. Le rayonnement laser est produit lors de la

recombinaison des trous et des électrons.

Ces lasers ne comportent généralement pas de miroirs au sein de la cavité optique : le clivage
du semi-conducteur, de fort indice optique, permet d'obtenir un coefficient de réflexion

suffisant pour permettre I'effet laser.
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lIs représentent la grande majorité des lasers utilisés dans l'industrie, en raison de certaines

caractéristiques :

- dépendance directe entre I'énergie électrique et la lumiere ;

- excellent rendement de la conversion d'énergie (de I'ordre de 30 a 40%) ;

- faible colt, compacité (les dimensions du milieu actif sont généralement de 1’ordre
du micromeétre ; I'ensemble du dispositif peut avoir une taille de I'ordre du
millimétre).

Leurs domaines d'applications sont nombreux : lecteurs optiques (CD), télécommunications
(fibres optiques), imprimantes, dispositifs de pompage pour de plus gros lasers (lasers a

solides), pointeurs (Figure 20).

Figure 20. Exemple de laser a semi-conducteur : laser a diode GreenLight AMS en urologie.

Lasers a électrons libres

Ce type de laser est singulier du fait de son principe de fonctionnement : le rayonnement laser
n’est pas produit par des atomes préalablement excités, mais par un rayonnement synchrotron

produit par des électrons accélérés.

29



Un faisceau d'électrons, provenant d'un accélérateur a electrons, est envoye dans un onduleur
créant un champ magnétique périodique (grace a un assemblage d'aimants permanents). Cet
onduleur est placé entre deux miroirs, comme dans le schéma d'un laser conventionnel : le

rayonnement synchrotron est amplifié et devient cohérent.

Il suffit de régler la vitesse des électrons pour fournir une lumiere de fréquence ajustée trés
finement sur une trés large gamme, allant de I'infrarouge lointain (10*? Hz) aux rayons X (10
Hz). La puissance laser peut également étre ajustée par le débit d'électrons, jusqu'a des

niveaux élevés (Figure 21).

Figure 21. Exemple de laser a électrons libres : laser européen XFEL.

Lasers téramobiles

Il s’agit de dispositifs mobiles a méme de délivrer des impulsions laser trés puissantes et trés
bréves. Le laser téramobile peut servir a détecter et mesurer des polluants atmosphériques ou

a frayer un chemin rectiligne a la foudre (Figure 22).
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Figure 22. Exemple de laser téramobile. (a) : laboratoire mobile. (b) : rayonnement a haute
intensité entre deux électrodes sans guidage par laser téramobile. (c) : rayonnement a haute
intensité entre deux électrodes avec guidage par laser teramobile.

2.9. Modes d’action des lasers

11 est possible de proposer une classification de I’interaction laser / matiére selon quatre types
d’effets. Ceux-ci dépendent du temps d’exposition et par conséquent, de I’irradiance

(puissance par unité de surface) appliquée (Figure 23).

On distingue ainsi [23, 24]:

I’effet photomécanique, obtenu avec des impulsions de 10™%° 4 10 s, et des irradiances

de I’ordre de 107 4 10" W/cm?;

- Teffet photoablatif, obtenu avec des impulsions de 10° s & 10® s: plus que
I’irradiance, c’est le domaine spectral qui est important pour cet effet, qui nécessite
des photons énergétiques ;

- Deffet photothermique, obtenu avec des impulsions de 10 s & quelques secondes, et
des irradiances de I’ordre de 10* a 10° W/cm?;

- Deffet photochimique, obtenu uniquement en combinaison avec un photosensibilisant,

avec des durées d’illumination s’étendant de la dizaine de secondes a la dizaine de

minutes et des irradiances genéralement tres faibles.
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Figure 23. Effets produits par I’interaction laser / matiere [13].

Effet photomécanique

C’est une action disruptive : lorsqu’une impulsion laser trés courte (de durée inférieure & 10
s) est focalisée sur une cible, créant une irradiance élevée (supérieure a 10*° Wicm?), il se
produit localement des champs électriques élevés, de I’ordre de 10° & 107 V/m, comparables
aux champs atomiques ou intramoléculaires. Il se forme alors un plasma. L’expansion du
plasma engendre des variations de pression importantes, et cette onde de choc induit une

rupture mécanique de la structure. Cet effet est notamment obtenu par les lasers Nd:YAG, en
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ophtalmologie (destruction de membranules de 1’ceil) ou en dermatologie (traitement de

Iésions pigmentées ou détatouage).

Effet photoablatif

Appelé également décomposition ablative, il est fondé sur 1’utilisation de photons d’énergie
supérieure a 1’énergie de liaison des molécules : il y a alors dissociation ou rupture de la
matiére et expulsion de fragments a une vitesse supersonique. Des photons ayant une énergie
de ’ordre de 3 a 5 eV sont susceptibles de dissocier des liaisons peptidiques ou des liaisons

carbone-carbone des chaines polypeptidiques.

Cet effet est particulierement utilisé en ophtalmologie (technique LASIK, pour la chirurgie

réfractive de la cornée).

Effet photothermique

L’action thermique des lasers constitue actuellement le mécanisme prédominant des
applications thérapeutiques des lasers. L’effet thermique regroupe un large groupe
d’interactions, caractérisées par un changement de température significatif au sein du
matériau illuminé par le laser. Cet effet est 1’aboutissement d’un processus complexe

comprenant trois phénomenes :

- conversion de la lumiere en chaleur
- transfert de la chaleur dans le matériau
- réaction du matériau, dépendant de la température
En fonction de la durée d’échauffement et de 1’élévation de température du matériau,

plusieurs modifications peuvent se produire (Tableau 1) [24].
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Température Modifications

45°C vasodilatation, dommage endothélial
50°C disparition de I’activité enzymatique
60°C désorganisation des membranes cellulaires, dénaturation des protéines
70°C dénaturation du collagene, perméabilisation des membranes
80°C contraction des fibres de collagénes, nécrose de coagulation
100°C vaporisation de ’eau, déshydratation totale
>100°C volatilisation des constituants organiques

Tableau 1. Effets de la température sur les constituants tissulaires.

Effet photochimique

Le plus souvent nommé photothérapie dynamique, il consiste a sensibiliser sélectivement un
tissu par administration d’un photosensibilisant, puis & le détruire par une activation
lumineuse spécifique du photosensibilisant. L’excitation du photosensibilisant initie par

transfert d’énergie une cascade de réactions cytotoxiques.

La présence du photosensibilisant est une condition requise pour 1’obtention de cet effet

photochimique (Tableau 2).
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Longueur

) Nom ) d’onde o
Molécule ) Fabricant Application
commercial d’excitation
(nm)
) ) ) Axcan gastroentérologie,
hématoporphyrine Photofrin® 630 )
Pharma pneumologie
méta-tétra- o gastroentérologie,
) ) Foscan® Biolitec 652 )
hydroxyphénylchlorine pneumologie
benzoporphyrine Visudyne® Novartis 690 ophtalmologie
o ) Steba- )
bactériopheophorbides | Tookad® ) 753 urologie
Biotech

Tableau 2. Principaux photosensibilisants utilises.

2.10. Caractéristiques d’un laser pulsé

Nous avons évoqué précédemment les deux modes d’émission laser : continu et pulsé. Le
premier ne peut étre utilisé en urologie que pour des applications tissulaires tandis que le
second permet en outre la lithotritie (Figure 24). Les lasers pulsés produisent des salves de

rayonnement espacées dans le temps : entre les émissions, il n’existe pas de production de

lumiére.
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Figure 24. A : émission laser continue. B : émission laser pulsée [25].

Nous détaillons ci-dessous les caractéristiques fondamentales du laser pulsé :

Période — Fréquence de répétition — Durée d impulsion

e On appelle période le temps écoulé depuis le début d’une impulsion laser jusqu’a
I’initiation de la suivante, alors que la durée d’impulsion désigne la durée effective de
I’impulsion au cours de la période (Figure 25). Chaque période comprend 1’émission
d’une seule impulsion. De facto, il n’existe pas de période ni de durée d’impulsion

pour les lasers continus.
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e La fréquence (Hz) d’émission est le nombre d’impulsions laser émises au cours d’une

nombre de péricdes

seconde (Fréquence (Hz) = ) (Figure 26).

1 seconda

e La durée d’impulsion est dite courte (200 — 400 pus) ou longue (> 800 ps) (Figure 27).

EMISSION LASER PULSEE

PERIODE

A —

PUISSANCE

DUREH D' IMPULSION

TEMPS

Figure 25. Emission laser pulsée : période et durée d’impulsion [25].

EMISSION LASER PULSEE

1 seconde Fréquence = 2Hz

PUISSANCE

>

TEMPS

Figure 26. Emission laser pulsée : période et fréquence de répétition [25].
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Figure 27. Durée d’impulsion courte ou longue [25].

Energie

L’¢énergie (J) d’une impulsion laser quantifie son intensité au cours d’une période. En effet,
chaque période ne comprend qu’une impulsion laser durant laquelle 1’intégralité de 1’énergie

est délivrée. Il s’agit de 1’aire sous la courbe (puissance en fonction du temps) d’une émission

laser (Figure 28).
EMISSION LASER PULSEE
A
PERIODE
ENERGIE (J)
Y ~
=
3 /
2 g
|
TEMPS

Figure 28. Energie d’une impulsion laser [25].
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Puissance

La puissance (W) peut se diviser en trois entités bien distinctes :

- la puissance créte (Peak Power): niveau de puissance maximal au cours d’une

impulsion (Figure 29).

- la puissance instantanée : niveau de puissance a un instant donné de I’impulsion

- la puissance moyenne : puissance d’usage annoncée par le générateur laser, elle est

associée a 1’énergie et la fréquence par la formule suivante :

Puissance Moyenne (W) = Energie (J) x Fréquence (Hz)

PUISSANCE

PERIODE

EMISSION LASER PULSEE

PEAK POWER

TEMPS

Figure 29. Puissance créte (Peak Power) théorique [25].

La puissance créte differe de la puissance moyenne car elle représente le niveau de puissance

maximal atteint lors de I’impulsion. La puissance créte et la durée d’impulsion sont associées

selon la formule suivante :

Puissance créte (Peak Power)(W) =

Puissance Moyenne (W)

Fréquence (Hz) x Durée d’impulsion (s)
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La Figure 30 résume les grandeurs caractéristiques fondamentales d’une impulsion laser.

EMISSION LASER PULSEE

A
w PERIODE
A
7
5 DUREE D'IMPULSION ‘ — ENERGIE
- |
PUISSANCE MOYENNE .......... . [zt
7/
77 >
TEMPS

Figure 30. Récapitulatif des grandeurs caractéristiques fondamentales d’une impulsion laser

[25].

3. Historique des lasers en urologie

Nous passons en revue dans cette partie I’historique des différents lasers utilisés en
endourologie et aborderons plus spécifiquement dans le chapitre suivant les lasers d’intérét de

cette thése [23, 26-28].

Premiéres utilisations en urologie

- 1966 : R.L. Parsons rapporte la premiére utilisation in vivo en urologie d’un laser : il s’agit
alors d’un laser rubis, émettant a une longueur d’onde de 694 nm, utilisé pour la destruction

d’une tumeur dans une vessie canine préalablement abordée par voie ouverte [29]
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- 1968 : W.P. Mulvaney et C.W. Beck fragmentent des calculs in vitro a ’aide d’un laser
rubis, en recourant a de haut niveaux d'énergie par impulsion (de 50 a 300 J) [4]. Une
découverte clé est faite au cours de ces expériences initiales : la destruction des calculs est
plus efficace lorsque ceux-ci sont immergés dans un fluide et lorsque l'absorption de la
lumiére du laser est potentialisée par I'application de colorant noir ou bleu sur le calcul. N.C.
Anderholm avait déja pu demontrer, pour ce type de laser, que la génération d’une onde de
choc entre la fibre et le calcul devait étre distinguée de 1’effet thermique du laser [30]. Malgré
ces progres, ce type de laser, en raison de la grande quantité de chaleur produite par les

impulsions, s'est avére trop dangereux pour une utilisation clinique.

Technologie Q-Switch : mode impulsionnel plutét que continu

- 1974 : L .C. Yang applique le concept de « Q-switch » au laser a rubis : cette méthode
consiste en 1’ajout d’un atténuateur, a faible niveau d’atténuation, mais néanmoins capable
d’empécher I'émission stimulée pendant que le milieu actif est pompé [31]. L’énergie est alors
emmagasinee dans le milieu actif, jusqu'a ce qu’elle atteigne un certain niveau a méme de
commuter l'atténuateur (Q-switch). Cela permet de générer rapidement une « impulsion
géante », de I’ordre de 20 ns, dont la puissance créte est supérieure a celle obtenue avec un

fonctionnement continu.

- 1978 : H.D. Fair, s’appuyant sur le développement des fibres optiques permettant de
transmettre 1’énergie laser en zone endocavitaire, rapporte la destruction in vitro de calculs
par ce type de laser [32]. Il émet I’hypothése que la focalisation de ces ondes pulsees au sein
d’une fibre optique produirait une onde de choc acoustique capable de fragmenter les calculs,
sans exces de chaleur et donc sans risque de lésion thermique des tissus environnants. Cela

constitue une véritable révolution dans la prise en charge des calculs urinaires.
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Nd:YAG laser : mécanisme photomécanique

- 1983 : I'urologue anglais G.M. Watson reprend les principes de laser pulsé focalisé au sein
d’une fibre optique, a partir d’un laser solide au grenat d'yttrium-aluminium dopé au néodyme
(Nd:YAG), émettant a une longueur d’onde de 1064 nm, afin de fragmenter des calculs
urinaires [33]. Cette longueur d’onde était initialement considérée comme moins pertinente
que celle du laser rubis en raison de sa plus forte absorption par 1’eau. En émettant des
impulsions d’1 J durant 1 ps (soit des durées d’impulsions minimales plus longues que celles

permises par le Q-switch), il parvient a fragmenter des calculs urinaires.

Il méne ensuite une série d'essais in vitro afin de définir la longueur d'onde, la taille de fibre et

la durée d'impulsion optimales pour la lithotritie [34]. Il observe ainsi :

- qu’une longueur d’onde plus faible permet de fragmenter les calculs a des niveaux
d'énergie plus bas, mais que I'absorption plus importante des faibles longueurs d’ondes
par I'némoglobine expose a d’éventuelles lésions tissulaires ;

- que plus la durée d'impulsion est courte, moins haute est 1’énergie nécessaire pour une
lithotritie efficace ;

- que plus le diamétre de la fibre est faible, plus elle est efficace pour la lithotritie
(néanmoins, les plus petites fibres essayées, de 100 um de diamétre, sont rapidement
détruites, amenant Watson a désigner les fibres de 200 pm comme optimales).

- 1986 : les urologues anglais G.M. Watson et J.E.A. Wickham réalisent la premiere lithotritie
in vivo pour des calculs urinaires [35]. Les résultats sont prometteurs, en termes d’efficacité

(85%) et d’innocuité.

- 1987 : ’américain P. Teng étudie in vitro les mécanismes d'action de ces lasers : il montre

que I’absorption de 1’énergic laser a la surface du calcul génere a ce niveau un nuage
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d'électrons libres, le plasma, créant une onde acoustique a l’origine de la fragmentation
(Figure 31) [36]. L'immersion des calculs dans un milieu liquide est nécessaire, I'amplitude de
I'onde acoustique générée étant réduite d'un facteur 10 lorsque 1’impulsion est délivrée dans

Iair.

Figure 31. Photographie (caméra rapide) d’une impulsion par laser (504 nm) : génération du
plasma et d’une onde acoustique [36].

- 1987 : S.P. Dretler observe que :

- ce laser est significativement plus efficace pour la fragmentation des calculs d'oxalate
de calcium dihydraté que pour celle des calculs d'oxalate de calcium monohydraté,
plus denses [27];

- I’absorption tissulaire s’effectue sur 4 a 6 mm, sans produire d’effet de découpe, mais

en produisant un effet de coagulation immédiatement visible par le chirurgien.
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Ho:YAG laser : mécanisme photothermigue

- 1993 : J. Sayer et al. rapportent les résultats d’une lithotritie ex vivo a 1’aide d’un laser solide
au grenat d'yttrium-aluminium dopé a I’holmium (Ho:YAG), émettant a une longueur d’onde
de 2100 nm, avec des énergies de 1’ordre d’une dizaine de joules [37]. L’efficacité pour la

lithotritie est démontrée, quelle que soit la composition du calcul [38-40].

- 1999 : ce laser ne permettant que des durées d'impulsion significativement plus longues que
celles du Q-switch (250 — 350 us contre 20 ns), G.J. Vassar et al. s'interrogent sur son
mécanisme d’action : leur hypothese est celle de 1’action photothermique, par génération
d’une bulle de vapeur élevant la température au niveau du calcul [41, 42]. L’observation de
produits de dégradation retrouvés a la surface des calculs traités, témoignant d’¢élévations

locales de températures supérieures a 206°C, renforce cette hypothése.

- 1995 : forts de ces travaux préliminaires, J.D. Denstedt et al. éprouvent ce laser in vivo, avec

un taux de succes de 65% [43].

- 1996 : M. Grasso et al. rapportent :

- des taux de succes de 96% pour les calculs urétéraux et de 88,5% pour les calculs
rénaux en utilisant une fibre de 200 um, ainsi qu’une capacité a traiter tout type de
calcul [44];
- que, sa longueur d'onde étant absorbée par I'eau, la pénétration optique est de 0,4 a 1
mm, ce qui permet également 1’utilisation de ce laser pour une coupe tissulaire précise
avec une coagulation efficace [45, 46].
Ainsi, le laser Ho:YAG, capable de traiter rapidement et en sécurité tout type de calcul, mais
également utilisable pour des applications tissulaires, a été largement adopte, et constitue

depuis lors la référence pour la lithotritie et les interventions sur tissus [47-49].
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Néanmoins, les recherches se poursuivent pour essayer d’améliorer les performances de la

lithotritie.

Laser FREDDY : échec d’une technologie prometteuse

- 2006 : développement d’un nouveau laser Nd:YAG (FREDDY) a double impulsion et
double fréquence, utilisant a la fois les caractéristiques d’un laser a diode et d’un laser solide.
Il utilise d’une part la commutation Q-switch, et comporte d’autre part un cristal de
titanylphosphate de potassium (KTP), matériau employé en optique pour le doublage de
fréquence de laser. Ce cristal permet de convertir 20% de la puissance de sortie Nd:YAG
(1064 nm) en un faisceau a 532 nm [50]. En principe, cette impulsion a 532 nm doit créer un
nuage de plasma, absorbant I'énergie de I’impulsion a 1064 nm, ce qui occasionne une
expansion et une contraction du plasma [51]. Les durées d'impulsion, de 0,3 a 1,5 ps, sont
significativement plus courtes que celles du laser Ho:YAG : I’objectif est ainsi de combiner
de facon plus certaine les mécanismes photoacoustique et photothermique pour optimiser la

lithotritie.

Annoncé d’un cott inférieur de 30% par rapport a la technologie Ho:YAG, faisant appel a des
fibres réutilisables qui ont rarement besoin d'étre remplacées, et malgré des résultats in vitro

encourageants, 1’efficacité in vivo se révele décevante pour les calculs les plus durs [52-55].

- 2007 : J. Yates et al. comparent in vivo les résultats de la lithotritie par laser FREDDY et par
laser Ho:YAG [56]. Le taux de succes sans fragments est respectivement de 76,7% et 93,3%.

Les codts estimés pour les deux techniques ne sont pas significativement différents.

Finalement, I’absence de diminution des cofits, I'impossibilit¢ d’une utilisation tissulaire, et
I’efficacité inféricure du laser FREDDY, notamment pour les calculs de cystine, conduisent
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rapidement a son abandon [56, 57].

Le laser Thulium Fibré (TFL) : le nouveau venu

En 2019, un nouveau laser dédié a I’endourologic est commercialisé, avec pour avantage de
combler les limites du laser Ho:YAG. Des travaux préliminaires publiés en 1998 faisaient état
d’un nouveau laser fibré dopé au thulium [58]. Bien que des études se soient focalisées sur ses
effets tissulaires et son efficacité dans le cadre de la lithotritie, celles-ci n’avaient pu étre
réalisées qu’avec un modele de faible puissance [56, 59-61]. Ce dernier a par la suite
bénéficié de deéveloppements ayant amené a son introduction récente sur le marché.
Cependant, son évaluation en termes d’effets tissulaires et d’efficacité dans le cadre de la

lithotritie n’en est qu’a la phase initiale.

La Tableau 3 représente les principales caractéristiques des lasers actuellement disponibles en

urologie.

Cette thése se focalisera par la suite sur les effets tissulaires du TFL en les comparant au laser

de référence actuel en endourologie : le laser Ho:YAG.
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Type de laser

Longueur d'onde

Technique

Caractéristiques patients

Résultats d'interventions

Considérations techniques

VLAP (Visual Laser Ablation of Prostate),

efficace chez les patients sous anticoagulants

symptémes irritatifs post-traitement significatifs

profondeur de pénétration optique de 10 mm, soit 10
fois plus importante que pour les lasers KTP,

(Thulium Laser Enucleation of Prostate)

(TMLRP-TT)

Nd:YAG 1064 nm TUEP (Transuretral Evaporation of Prostate), (VLAP, ILC) ; courbe d'apprentissage rapide ; risque de rétention prolongée ; durée K - "
ILC (Interstitial Laser Coagulation) (VLAP) d'intervention longue entrainant des lésions profpndes par nécrose de
coagulation
KTP 532 nm PVP (photovaporisation prostatique) hémostase efficace, permet 1’ambulatoire, voire | durée d'intervention trop longue pour les plus rofondeur de pénétration optique de 0.8 mm
P P P 4 de se passer de sonde vésicale hauts volumes P P pilg '
HPS PVP (High Perfomance System : 120 W) | les hautes puissances permettent le traitement nécessité généralement de plus d'une fibre par I.hér::):%z?;;gr?;?: fglrjter:relrgaetbso;);eeg:rrn au
LBO 532 nm ; XPS PVP (Xcelerated Performance System : | de hauts volumes prostatiques (120 W : 80-100 | patient (HPS), mais pas pour I'XPS (réduction g peup + Per!
. . - rayonnement de parcourir de longues distances dans
180 W) ml ; XPS : > 100 ml) des co(ts) | .
a vessie
HOLAP (Holmium L_aser Ablation of . courbe d'apprentissage rapide (HOLAP) ; le durée d'intervention longue (HOLAP) ; longueur d'onde fortement absorbée dans I'eau, ce
. Prostate), HOLRP (Holmium Laser Resection - . - e AR . .
Ho:YAG 2120 nm . morcellateur de tissu permet le traitement de techniquement difficile et courbe qui limite la distance de travail ; profondeur de
of Prostate), HOLEP (Holmium Laser h - . . PP :
- auts volumes prostatiques (HoLEP) d'apprentissage lente (HoLEP) pénétration optique de 0,4 mm
Enucleation of Prostate)
TmLRP-TT (Thulium Laser Resection of permet de faire simultanément des copeaux de longueur d'onde fortement absorbée dans I'eau, ce
Tm:YAG 2010 nm Prostate - Tangerine Technique), ThuLEP résection et de la vaporisation tissulaire qui limite la distance de travail ; profondeur de

ce niveau de pénétration est une limite pour

pénétration optique de 0,3 mm

Holmium

2120 nm

référence actuelle pour la lithotritie

Nd:YAG 1064 nm pénétration optique de 10 mm PR "
I'utilisation sur les tumeurs urétérales
ce niveau de pénétration est considéré comme
Ho:YAG 2120 nm pénétration optique de 0,4 mm sOr pour une utilisation sur les tumeurs
urétérales
Diode 630-760 nm pénétration optique de 5 mm en cours d'évaluation pour des applications longueurs d'ondes adaptées a l'utilisation de

diagnostiques et thérapeutiques

la vitesse d'ablation moyenne de 1 cm/h limite
le traitement aux calculs < 2 cm

substances photosensibilisatrices

KTP/Nd :YAG

Ho:YAG

multifréquence

2120 nm

FREDDY (20% KTP, 80% Nd:YAG)

permet des incisions de sténoses au niveau du

haut et du bas appareil urinaire ¢"?®

Tm:YAG

2010 nm

la profondeur de pénétration optique limite les
lésions thermiques

Tableau 3. Les différents lasers utilisés en endourologie et leurs principales caractéristiques.



4. Comparaison des lasers Ho:YAG et TFL

4.1. Intérét du laser en endourologie pour la chirurgie prostatique

Comme évoqué précédemment, le large champ d’applications du laser Ho:YAG, tant au
niveau du traitement des calculs urinaires qu’au niveau tissulaire, en a fait un outil
incontournable de 1’équipement de 1’urologue. Concernant les applications tissulaires, celles-
ci sont dominées par les indications de traitement de 1’hypertrophic bénigne de la prostate,
mais concernent aussi le traitement des tumeurs urothéliales, les endopyélotomies et les
incisions de sténoses urétérales. Cette these se focalisera avant tout sur I’application tissulaire
prostatique, puisque la chirurgie de I’hypertrophie bénigne de la prostate est I’'une des
chirurgies urologiques les plus fréquentes avec environ 60.000 interventions réalisées chaque

année en France [62].

La prise en charge chirurgicale de cette pathologie s'est considérablement modifiée au cours
des quinze derniéres années. La chirurgie ouverte, qui représentait un standard thérapeutique
pour les prostates de gros volume, a progressivement laissé sa place a des techniques
endoscopiques moins morbides. De la méme maniere, la résection transurétrale de la prostate
(RTUP) au courant monopolaire a évolué vers I'utilisation d'un courant bipolaire ou vers des

techniques lasers [63].

Ces évolutions technologiques ont été déterminantes pour Il'obtention d'une réduction de la
morbidité périopératoire et des durées de séjour hospitalier. Néanmoins, certains risques
urinaires et sexuels persistent, ce qui incite les urologues a se tourner vers des techniques
alternatives encore moins invasives et plus adaptées au respect de la qualité de vie globale des

patients.
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L'une des évolutions techniques introduite par PJ. Gilling en 1996 consistait en 1’énucléation
prostatique au moyen d’un laser Ho:YAG (Figure 32) [64, 65]. Cette intervention, dénommée
HoLEP (Holmium Laser Enucleation of Prostate), est réalisée par voie trans-urétrale au
moyen d’un endoscope et consiste a élargir le canal de 1’urétre en enlevant I’adénome qui
I’entoure grace a ’utilisation de 1’énergie laser transmise via une fibre optique (Figures 32 et

33). L’endoscope utilisé au cours de cette intervention est formé :

- d’une gaine métallique, de diamétre variable, comprenant deux parties : une chemise
interne avec guidage pour stabilisation de la fibre laser, une chemise externe
comprenant un tuyau d’arrivée et d’évacuation pour assurer une irrigation a debit

continu (Figure 34A);

- d’une poignée, avec insert de guidage de la fibre laser, s’adaptant a la gaine métallique

(Figure 34B) ;

- d’une optique, raccordée a un cable de lumicre connecté¢ a une source lumineuse,
permettant de transmettre la lumicre jusqu’a la cible et la visualiser (Figure 34C).

Cette optique s’adapte sur la poignée.

L’intervention, qui consiste en I’introduction initiale de [’endoscope, est intégralement
réalisée sous irrigation continue avec du sérum physiologique a 0,9%. La premiére étape,
appelée énucléation prostatique, consiste a élargir le canal de I’urétre en enlevant 1’adénome
qui ’entoure en utilisant une fibre laser, insérée a travers 1’endoscope (Figures 32A et 32B).
L’énergie laser est alors utilisée pour inciser le tissu prostatique. Une fois le tissu prostatique
énucléé et repoussé dans la vessie (Figure 32C), la deuxiéme étape consiste en la morcellation
de ce tissu au moyen d’un morcellateur, introduit dans la gaine métallique. Le tissu

prostatique est alors broyé et aspiré afin d’évacuer la vessie de celui-ci.
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L’intérét du laser dans cette intervention est double puisqu’il permet a la fois d’inciser le
tissu prostatique afin de 1’énucléer et de réaliser I’hémostase. L’HoLEP a été évaluée dans
plusieurs études randomisées versus RTUP et versus adénomectomie. On dispose pour cette
technique de publications avec un recul allant jusqua 7 ans, ce qui en fait l'une des
alternatives aux techniques chirurgicales conventionnelles les mieux évaluées sur le long
terme [63, 66-68]. Du fait de résultats tres satisfaisants et d’'une morbidité moindre que les
interventions de référence (RTUP et adénomectomie), cette technique occupe désormais une
place de choix dans le traitement de 1’obstruction sous vésicale d’origine prostatique [63, 66-
68]. En témoigne la Figure 35 reprenant les derniéres recommandations européennes de

1I’European Association of Urology [69].

vessie ——>
<

prostate ——> P )

¥/
Endoscope avec fibre laser —y
A

Figure 32. Enucléation prostatique HOLEP. A : début d’énucléation d’un lobe prostatique, B :
un lobe prostatique énucléé dans la vessie + début d’énucléation du deuxieme lobe
prostatique, C : les deux lobes prostatiques énucléés dans la vessie.
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optique

Figure 33. Exemple d’endoscope utilisé pour I’'HoLEP [70].
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optique
gaine métallique conduit d’irrigation —> l

<— poignée

Figure 34. Piéces constituant I’endoscope. A : gaine métallique a laquelle sont adaptés la
poignée avec insert de guidage de la fibre laser et 1’optique, B : poignée avec insert de
guidage de la fibre laser, C : optique [70].
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Male LUTS
with absolute indications for surgery or non-responders to medical treatment or those who do not
want medical treatment but request active treatment
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antiplatelet therapy
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enucleation HolEP (1) Laser
Bipolar Bipolar enucleation
enucleation enucleation (1)
Laser Laser
vaporisation vaporisation
PU lift Thulium
enucleation
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Figure 35. Recommandations européennes de I’European Association of Urology pour le
traitement chirurgical de I’hypertrophie bénigne de la prostate [69].



D’autres types de lasers ont par la suite été utilisés pour réaliser cette énucléation. Alors que
les effets tissulaires de I’Ho:YAG ont été étudiés, ceux du TFL n’ont pour I’instant pas fait
I’objet d’analyses approfondies alors que ce laser est déja utilisé en pratique pour ce type
d’intervention chirurgicale [71]. Cette thése aura pour objet d’apporter des données quant aux

effets tissulaires du TFL, en comparaison a ceux de ’Ho:YAG.

4.2. Laser Ho:YAG

Développé a la fin des années 1980, le laser actuellement le plus répandu pour 1’énucléation
prostatique est un laser solide a matrice cristalline, grenat d’yttrium et d’aluminium dopé a
I’holmium (laser Ho:YAG), pompé par une lampe a flash. Il délivre un rayonnement par
impulsions discontinues, tres efficaces pour la lithotritie, et émet a une longueur d’onde A =

2120 nm (Figure 36) [26, 28, 72, 73].
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Figure 36. Coefficient d’absorption des rayonnements électromagnétiques par I’eau selon
leur longueur d’onde.
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Du fait de ses performances intéressantes et de sa facilité d’utilisation, la technologie

Ho:YAG s’est rapidement répandue.

Ses indications se sont largement étendues depuis le début des années 2000, et le laser
Ho:YAG est devenu depuis environ 10 ans la référence du traitement endoscopique pour

I’énucléation laser prostatique [63, 74].

Malgré sa large diffusion, la technologie Ho:YAG connait certaines limites.

Limite technologique : longueur d’onde non optimale

La nature exacte de I’interaction entre le rayonnement laser et la matiére fait toujours 1’objet
de controverses. La longueur d’onde A = 2120 nm n’est pas parfaitement corrélée au pic
d’absorption de 1’eau dans les tissus qui est de 1940 nm. Il en résulte une précision sous
optimale lors de I'incision tissulaire du fait de Iésions thermiques périphériques a la zone
traitée de 1’ordre de 400 a 500 um, pouvant conduire a un tissu cicatriciel et donc un effet

inverse de celui recherché lors du traitement de sténoses par exemple [59, 60].

Limite technologigue : matrice non optimale

La lampe (xénon ou krypton) émet une lumiére de spectre large alors que le cristal YAG dopé
a I’holmium produit un faisceau lumineux monochromatique (a spectre étroit). La lumiere
non exploitée est transformée en chaleur dans la cavité optique, nécessitant un systéeme de
refroidissement a eau, rendant le générateur volumineux. Seuls 1 a 2% de cette énergie

servent au pompage optique [26, 73].

Le cristal YAG est un milieu relativement volumineux, qui génere un faisceau large, de

I’ordre de 300 um [75]. Celui-ci doit étre collimaté pour pénétrer dans des fibres optiques de
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plus petit calibre [75, 76]. Ce défaut de congruence nécessite le recours a des systemes
optiques (lentilles), qui peuvent augmenter le colt de maintenance [75, 76]. Alors qu’un
rayon bien guidé pénétrera dans le cone d’acceptance de la fibre (Figure 37), un rayon mal
guidé, en dehors de ce cone d’acceptance, sera réfracté a 1’entrée de la fibre : I’énergie du
rayonnement sera alors absorbée par le connecteur, résultant en une perte de signal, avec de
surcroit le risque que le faisceau ne pénetre pas entierement dans le noyau de la fibre mais

aussi dans sa gaine, a ’origine d’un endommagement de celle-ci [77, 78].
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Figure 37. Principe du cone d’acceptance (A) et conséquence pratique quant a la connexion
de la fibre optique au générateur laser (B) [13].

Plusieurs approches ont été employées pour chercher a réduire ce risque de Iésions proximales
des fibres de plus petit diamétre avec le laser Ho:YAG, notamment le développement de
modeles spéciaux permettant d’absorber I’exces d’énergie ailleurs qu’au niveau du
revétement de la fibre, et de revétements de fibre plus fins évitant le réchauffement du

connecteur métallique et la spallation associée [75, 76]. Toutefois, ces modeles peuvent
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entrainer une perte conséquente de I’énergie du rayonnement, et finalement un couplage avec

la fibre inefficace.

En conséquence, les fibres préférentiellement utilisées avec les générateurs Ho:YAG ont un
diametre de 272 & 550 pum, ce qui en limite I’irradiance (rapport de la puissance sur la surface
de la fibre optique), alors que I’utilisation de fibres optiques de plus petit diamétre (< 200

pm), si elle est possible, nécessitera de réduire la puissance du rayonnement délivré [75].

Limite technologique : dégradation du signal au cours de I'utilisation

Haddad et al. ont montré que le rayonnement laser se dégradait au cours du temps,
notamment du fait de la dégradation de la fibre optique chargée de le conduire vers sa cible
[79]. En conséquence, I’efficacité du laser Ho:YAG tend a diminuer dés la délivrance des
premieres impulsions, ce qui ne peut étre corrigé totalement que par le remplacement de la
fibre en cours d’intervention, ou partiellement par la recoupe réguliere de son extrémité

distale [79].

Limite d utilisation : paramétrage du générateur a optimiser

Les parametres optimaux de reglage du genérateur sont réguliérement rediscutés. En outre, la

flexibilité du réglage est limitée :

- fréquence de répétition : chaque cavité amplificatrice avec cristal Ho:YAG est limitée
a une puissance de 30 W et une fréquence d’impulsions de 30 Hz, en raison du risque
de surchauffe et d’endommagement irréversible du cristal [80]. Les générateurs laser

Ho:YAG haute puissance, introduits récemment, permettent de pallier cette limite par
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I’association de cavités optiques [26, 73]. Ces derniers ont été principalement
développés pour la réalisation de I'énucléation prostatique ;

durée d’impulsion : le laser Ho:YAG est limité a un fonctionnement en mode pulsé
avec une durée d'impulsion de I'ordre de 250 a 1000 ps. Bien que cela ne freine pas
son utilisation pour la lithotritie, les possibilités limitées de réglage des durées
d’impulsion ont pour conséquence, dans les applications tissulaires, une baisse de
précision pour I’incision, avec la création de lésions thermiques, ainsi que pour la
coagulation [60, 81] ;

puissance et énergie : du fait d’un profil temporel des impulsions non homogéne,
I’activation du laser, au cours de la lithotritie, induit des déplacements du calcul
appelés rétropulsion, pouvant affecter I’efficacité du traitement [82]. La rétropulsion
augmente lorsque 1’énergie par impulsion augmente ou lorsque la durée d’impulsion

diminue (augmentation de la puissance créte) ;

Limite d’utilisation : une technologie qui évolue peu

En quarante ans, la technologie Ho:YAG a assez peu évolué.

En dehors de I’introduction récente de générateurs haute puissance (120 W), d’autres
avancées ont porté sur la modification du profil temporel des impulsions. Initialement, les
durées d’impulsion ont été allongées, passant de 350 a 700 ps, voire 1500 ps [83-87].
Progressivement, c’est le profil global d’impulsion qui a été modifi¢ avec I’optimisation de
I’effet Moise. Observé il y a plus de 20 ans, il consiste, en milieu liquide, en la création d’une
bulle de vapeur a I’extrémité distale de la fibre laser du fait de la production de chaleur [72,
88, 89]. Une fois que la bulle a atteint sa cible, cela permet au faisceau laser de traverser la

vapeur jusqu'a la cible avec trés peu d'atténuation, puisque la densité de I'eau sous forme
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vapeur est bien inférieure a celle a I'état liquide (Figure 38). C’est en 2017 qu’a été introduit
pour la premiére fois une optimisation de cet effet Moise, appelée Moses Technology [90].
Cette derniere met en jeu une premiére impulsion, de courte durée et de faible énergie,
suffisante pour créer a I’extrémité distale de la fibre laser une bulle de vapeur. Elle est
immédiatement suivie d’une seconde impulsion plus longue et de plus forte énergie, a méme
de délivrer son énergie « a travers » ce tunnel de vapeur d’eau sans étre absorbée par I’eau.
Cette technique permettrait a la fois de limiter la rétropulsion et d’augmenter 1’énergie

directement délivrée a la cible [90, 91].

Continuous irradiation
through the vapor channel;
the ‘Moses effect’

Figure 38. Effet Moise [23].

Toutefois, malgré ces innovations techniques, leur diffusion reste limitée car ces nouveaux
géneérateurs sont tres colteux, nécessitent un systeme électrique approprié, et ont recours a des

systémes de refroidissement par 1’eau qui augmentent également leurs colts de maintenance.
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43. Le TFL

Le TFL ne doit pas étre confondu avec le laser Tm:YAG, autre laser solide développé
notamment pour le traitement endoscopique de 1’hyperplasie bénigne de la prostate, qui a déja

été étudié pour la lithotritie avec des résultats peu probants [92, 93].

Les lasers solides a fibres, tels que le TFL, connaissent un intérét croissant en meédecine,
notamment du fait de leur excellent profil spatial de faisceau [94]. Initialement développé
avec un rayonnement continu, la technologie TFL a progressivement évolué pour permettre

un fonctionnement sur un mode impulsionnel [60, 61].

Une longueur d’onde optimale ?

Le TFL a pour matrice une fibre de silice de 10-20 um de diamétre et de 10-30 m de long
dopée chimiquement au thulium, pompé par des diodes dont le meilleur rendement réduit
I’élévation de température. Il émet a une longueur d’onde variable A comprise entre 1908 et
1940 nm, également transmise par des fibres optiques en silice faiblement hydroxylées, et qui
correspond plus étroitement au pic d’absorption de I’eau, tant a basse qu’a haute température

[95-97]. 1l pourrait donc constituer une alternative intéressante au laser Ho:YAG (Figure 39).
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Figure 39. Coefficient d’absorption des rayonnements électromagnétiques par 1’eau selon
leur longueur d’onde.

A cette longueur d’onde, le coefficient d'absorption du rayonnement par I’eau est d’environ
120 cm™, contre 25 cm™ pour la longueur d’onde du laser Ho:YAG : I’absorption du
rayonnement est donc quatre a cing fois plus importante pour le rayonnement TFL que pour le
rayonnement Ho:YAG, et ’on peut donc attendre des résultats supérieurs en termes de
précision pour une incision tissulaire et de réduction de Iésions thermiques périphériques a la

zone traitée puisque 1’énergie laser sera absorbée par une moindre quantité de tissu [95-97].

Une technologie optimale ?

Le TFL posséde un pompage par diode efficace, avec une rentabilité d’environ 12% [26, 73].
Fonctionnant sur prise électrique murale classique et refroidi par 1’air, son encombrement

spatial est réduit.

61



La matrice du TFL est une fibre : le faisceau émis est de I’ordre de 70 um de diamétre, bien
plus étroit que les fibres optiques en silice actuellement disponibles [26, 73, 75]. Ce faisceau
peut donc aisément étre transmis dans des fibres optiques en silice, y compris de faible
diameétre (< 200 pm), sans avoir recours a des systemes optiques (lentilles ou miroirs) pour
collimater le faisceau, et sans risque de perte d’énergie au niveau du connecteur au cours de
I’activation du laser (Figure 40) [26, 73, 75]. L’utilisation de ces fibres de plus petit diamétre
devrait permettre de profiter des degrés de déflexion de 1’endoscope, mais également

d’optimiser I’irrigation au cours de la lithotritie endoscopique.

EEEET T -

Densité d’énergie croissante

Figure 40. Profil spatial des impulsions lasers. A: laser Ho:YAG. B: TFL [98].

Le TFL permet une plus grande amplitude de paramétrage que les lasers solides pompés par
flash, avec des fréquences de répétition allant jusqu'a 2000 Hz et des impulsions de plus faible

énergie (25 mJ au minimum) [26, 73].
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Compte tenu de ces données, le TFL apparait comme un laser prometteur, offrant des
avantages potentiels pour les applications tissulaires et la lithotritie par rapport au laser

Ho:YAG.

Alors qu’un nombre croissant d’études se sont intéressées a son efficacité pour la lithotritie,

peu se sont focalisées sur les applications tissulaires.
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OBJECTIFS

Les objectifs de cette these étaient de comparer les lasers Ho:YAG et TFL sur les points

suivants :

- Etude des caractéristiques de la gaine et de la dégradation de la fibre laser selon les
différents parameétres laser réglables sur chaque générateur laser afin d’optimiser la

conservation de son efficacité ;

- Etude du mode d’action principal de chacun des lasers : effet photomécanique / effet

photoablatif / effet photothermique / effet photochimique ;

- Détermination des effets tissulaires selon les différents paramétres laser réglables sur
chaque générateur laser, aprés avoir déterminé le meilleur modeéle tissulaire pour

réaliser cette étude.
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MATERIEL ET METHODES
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1. Générateurs laser utilisés

Un prototype de laser thulium fibré (TFL) de 50 W, appelé Super Pulse Thulium Surgical

Fiber Laser (IPG Medical), et un laser Ho:YAG P120H (Lumenis) ont été utilisés pour les

expeériences. Les caractéristiques de chacun des générateurs laser sont présentées dans le

tableau 4 [26, 73, 99, 100].

Caracteéristiques

Laser Thulium fibré (TFL)

Laser Ho:YAG

Super Pulse Thulium

Modele Surgical Fiber Laser P120H
Marque IPG Medical Lumenis
Longueur d'onde 1940 nm 2100 nm
Puissance créte S00 W -

(125, 250, 500 W)
Puissance moyenne maximale 50 W 120 W
Mode de fonctionnement Impulsionnel ou continu Impulsionnel
::r;iquulginocrfsde répétition des 1 2000 Hz 580 Hz
Energie délivrée 25mJ —6,0J 0,2-6,01J
Durée d'impulsion 0,2—-12ms courte /Or'r?cs)y:er}nrgi longue
Diamétre des fibres utilisables > 150 um >200 um

Dimensions | x P x H

55cm x 46 cm x 29 cm

47 cm x 116 cm x 105 cm

Poids

35 kg

245 kg

Systeme de refroidissement

Air

Eau

Tableau 4. Caractéristiques des lasers TFL et Ho:YAG utilisés.

Les valeurs exactes de durée d’impulsions laser (courte / moyenne / longue) et de puissances

créte pour le laser Ho:YAG ne sont pas précisées par le fabricant.
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Concernant le TFL, trois valeurs de puissance créte sont données, sans precision sur les

durées d’impulsions laser.

2. Fibres laser

Pour transmettre le rayonnement laser jusqu’a sa cible, nous avons choisi d’utiliser, pour les
deux générateurs, des fibres optiques, ou « fibres laser », faiblement hydroxylées a usage
unique de la marque Lumenis (SlimLine SIS Endo, Lumenis), compatibles avec tout laser
émettant un rayonnement de longueur d’onde comprise entre 500 nm et 2200 nm [101]. Ce
choix unique était conditionné par le générateur Ho:YAG utilisé, celui-ci n’acceptant que des
fibres de la méme marque contrairement au générateur TFL. Un diamétre de fibre de 550 pum
a été majoritairement utilisé dans ce travail en raison de ’utilisation clinique préférentielle de

ce type de fibre lors de I’énucléation laser prostatique.

Ces fibres optiques faiblement hydroxylées sont constituées de trois couches :

- Uun ceeur en silice pure, au sein d’une gaine de silice impure appelée « cladding ». Ces
deux couches de silice ont des indices de réfraction différents, ce qui permet au
rayonnement lumineux émis par la source laser de se réfléchir sur la gaine tout au long

de la fibre, et d’étre ainsi transmise jusqu’a son extrémité distale (Figure 41) ;

- une gaine externe en polymere éthyléne tétrafluoroéthyléne (ETFE), permettant de
protéger la fibre des agressions extérieures, mais egalement de protéger le milieu
extérieur d’une éventuelle Iésion de la fibre, susceptible notamment d’endommager
I’endoscope. Ce polymeére est utilisable dans une large gamme de températures, allant
de —80 a 155°C, et conserve ses propriétés méme s’il est soumis a une trés haute

température de 150°C en continu.
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Protective jacket

Cladding

Figure 41. Composition d’une fibre optique en silice faiblement hydroxylée [99].

Ces fibres optiques se caractérisent notamment par leur ouverture numérique, définissant leur
cone d’acceptance : si un faisceau lumineux pénétre dans la fibre en passant par ce cone, alors
ce faisceau sera guidé tout au long de la fibre par réflexion totale interne ; dans le cas
contraire, le faisceau ne sera pas guidé dans la fibre et son énergie sera absorbée dans d’autres

composants de la fibre (Figure 42).

Revétement de la fibre
(silice impure)

Angle T /- - .
d'accept e ol
acceptance - 7 \_~<2~" " Gaine externe
(ETFE)
- 24" Ceeur de la fibre
B8 (silice pure)

' Cbne d’acceptance

Figure 42. Cone d’acceptance [102].
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3. Solvant

Nous avons utilisé du sérum physiologique NaCl 0,9% (Fresenius Kabi, France) a
température ambiante pour toutes les expériences réalisées en milieu liquide. Le sérum
physiologique a été choisi comme solvant car les interventions chirurgicales en endourologie

sont effectuées dans ce milieu.

4. Analyses statistiques

Les variables qualitatives ont été décrites en nombres et pourcentages. Les variables continues
ont été décrites sous la forme de moyennes et comparées avec le test de Mann-Whitney. Tous
les tests ont été effectués en utilisant le logiciel R version 4.0.3. Une valeur de p < 0,05 était

considérée comme significative.
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Objectif n°1 : Etude des caractéristiques de la gaine et de la dégradation de la fibre laser
selon les différents parametres lasers réglables sur chaque générateur laser afin d’optimiser la

conservation de son efficacité.

Avant d’étudier les effets tissulaires des lasers Ho:YAG et TFL, nous avons voulu analyser si
la fibre optique se dégradait lors d’un tir laser en fonction des parameétres utilisés. En effet,
une dégradation de la fibre aurait pour conséquence des difficultés d’interprétation des
expériences menées sur tissus. L’analyse des facteurs potentiellement a I’origine d’une

dégradation de la fibre pourrait permettre d’optimiser la conservation de son efficacité.

1. Etude de la gaine externe de la fibre laser

Au cours de I’énucléation laser prostatique, il est souvent constaté une dégradation de la fibre
laser aux dépens de la gaine externe et du cceur en silice avec production de flashs lumineux.
Dans le but d’étudier les facteurs pouvant amener a cette dégradation, nous avons voulu dans
un premier temps identifier et caractériser les matériaux composant la gaine externe afin d’en
évaluer les propriétés physico-chimiques. En effet, bien que le fabricant des fibres optiques
utilisées dans ce travail annonce une gaine composée en ETFE, la composition exacte n’est

pas détaillée.

Pour ce faire, une analyse en calorimétrie différentielle a balayage (Differential Scanning
Calorimetry, ou DSC) a été réalisée. La DSC est une technique permettant d’étudier les
variations d'enthalpie d’un polymére suite a I'évolution de ses propriétés chimiques et

physiques en fonction de la température. Un calorimétre (Q20, TA instruments) permettant de
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travailler dans une gamme de températures allant de -90°C a 550°C a été utilisé pour cette

experience.

La premiere étape consistait a prélever la gaine d’une fibre optique a I’aide d’un stripper puis
a placer les échantillons recueillis dans des pastilles en aluminium scellées (Figure 43). Le
poids exact de la pastille était référencé. La pastille était ensuite placée dans le calorimetre
avec une pastille de référence contenant de I’indium (Figure 44). Le calorimétre faisait ensuite
varier la température entre -80°c et 285°C avec une élévation de 10°C par minute. En étudiant
les échanges de chaleur dans cet environnement hermétique, il est possible de mesurer trois
grandeurs caractéristiqgues des polymeres : la température de transition vitreuse, la

température de fusion et la température de cristallisation.

METTLER TOLEDQ

Figure 43. Préparation de la fibre pour la DSC.
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Figure 44. Principe de I'appareil a DSC.

2. Etude des facteurs influencant la dégradation de la fibre laser
Aprés avoir déterminé la composition de la gaine, nous avons voulu dans un deuxiéme temps
comparer la dégradation de la fibre optique entre les lasers Ho:YAG et TFL, avec des fibres

strippées et non strippées de 550 pum.

Avant de procéder aux tests sur tissus, nous avons voulu déterminer si la fibre optique se
dégradait lors d’un tir laser en fonction des paramétres utilisés. Nous avons donc simplement
immergé la fibre optique dans une cuve remplie de sérum physiologique sans aucun tissu a
I’interface avec son extrémité distale. En effet, la présence d’un tissu solide pourrait
provoquer une dégradation de la fibre par un effet burn back (dégradation de la fibre due a

une réflexion de I’émission laser sur I’interface) [26, 103, 104]. La fibre optique était
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maintenue rectiligne au cours des tests pour éviter les pertes d’énergie liées a une courbure de

celle-ci (modification du cone d’acceptance).

Concernant 1’utilisation de fibres laser strippées et non strippées, elle se justifiait par le fait
que certains opérateurs coupent de maniére systématique 1’extrémité distale d’une fibre neuve
(commercialisée strippée) au début de I’intervention chirurgicale en raison de la dégradation

possible du cceur en silice et pour se prémunir de sa perte potentielle (Figure 45).

Figure 45. Perte du cceur en silice d’une fibre laser (cercle vert).

Le stripping consiste a dénuder I’extrémité distale de la fibre laser de sa gaine en ETFE
(Figure 46). Dans le cas d’une fibre non strippée, la gaine ETFE est présente jusqu’a
I’extrémité distale, ce qui peut avoir une influence sur la dégradation de la fibre et la

transmission de 1’énergie laser (Figure 47).
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Figure 46. Fibres laser strippée (A) et non strippée (B).

Figure 47. Extrémités distales de fibres laser strippée (A) et non strippée (B).
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Afin d’étudier I’effet des parametres lasers sur la dégradation de la fibre laser, un tir continu
de 10 minutes maximum a été effectué. Ce temps de mesure a été retenu car il est rare

d’actionner le laser de maniére continue sur une durée supérieure (constatation clinique).

Les parametres réglables sur chacun des générateurs laser sont : la durée d’impulsion laser
pour le laser Ho:YAG ou la puissance créte pour le TFL, I’énergie et la fréquence. L’effet de

chaque parametre sur la dégradation de la fibre a été étudie.

Les parametres laser réglables de maniere identique (énergie et fréquence) entre les
générateurs Ho:YAG et TFL ont été identifiés et retenus pour analyse de la dégradation de la
fibre laser (Tableau 5). Pour chaque parameétre étaient aussi testés les durées d’impulsions
courte, moyenne et longue pour le générateur Ho:YAG et les puissances créte 150 W, 250 W
et 500 W pour le générateur TFL. Les tests ont été répétés trois fois pour chacun des réglages
laser. Chaque fibre était coupée au ciseau céramique, pour minimiser les Iésions de section, et
non strippée ou bien strippée avant de débuter le tir laser [79, 105, 106]. La dégradation de
I’extrémité de la fibre laser, définie par une réduction de sa longueur, était évaluée au moyen
d’une caméra ultra rapide (FastCam Ultima APX-RS 3000, Photron limited) permettant un
zoom suffisant pour visualiser la fibre laser avec la résolution idéale (Figure 48). En cas de
dégradation de I’extrémité de la fibre laser avant les 10 minutes de tir, le temps d’émission

laser était recueilli.
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Energie (J) Fréquence (Hz) Puissance (W)
0,2 30/50/60 6/10/12
0,5 30/40/60 15/20/30
1 10/15/20/30/40/50 10/15/20/30/50
15 10/20/30 15/30/ 45
2 10/15/25 20/30/50

Tableau 5. Réglages lasers Ho:YAG et TFL utilisés pour étude de la dégradation de la fibre

laser.

Fibre

Cupule de sérum

physiologique
Caméra rapide

Figure 48. Etude des facteurs influencant la dégradation de la fibre optique.
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3. Etude de I’évolution de la puissance au cours du temps

La puissance en sortie de fibre est un parametre essentiel pour la réalisation d’une
intervention chirurgicale. La perte de puissance en cours d’intervention nécessite une
intervention de la part de I’opérateur pour sectionner 1’extrémité de la fibre afin de restaurer
une émission laser optimale [107]. La méthode de section a déja été etudiée et il convient
d’utiliser des ciseaux en céramique afin de minimiser les Iésions de section [79, 105, 106].
Ces éléments ont été validés avec le générateur laser Ho:YAG et étudiés récemment avec le

générateur laser TFL [79, 105, 106].

Au moyen d’un wattmétre (Molectron EPM1000, Coherent Inc), nous avons mesuré les
puissances moyennes obtenues a I’extrémité de la fibre avant et aprés 5 et 10 minutes
d’activation continue du laser dans le sérum physiologique (Figure 49). Au moment des
mesures de puissance, I’extrémité distale de la fibre était maintenue dans 1’air 2 5 cm de la

membrane du wattmetre.

Les parametres utilisés étaient les mémes que ceux présentés dans le tableau 5. L’effet de
chaque parametre laser (durée d’impulsion pour le laser Ho:YAG / puissance créte pour le
TFL, énergie, fréquence) sur un changement de puissance au cours du temps a été étudié.
Deux séries d’expériences ont été réalisées selon ce protocole en utilisant des fibres de

diameétre 550 um, strippées et non strippées.

Pour chaque réglage, 1’expérience a été répétée trois fois. Chaque fibre était coupée au ciseau

céramique et non strippée ou bien strippée avant de débuter le tir laser [79, 105, 106].
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Figure 49. Configuration pour 1’évaluation des pertes de puissance.
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Objectif n°2 : Etude du mode d’action principal de chacun des lasers : effet photomécanique /

effet photoablatif / effet photothermique / effet photochimique ?

En dépit d’une large adoption des lasers dans la pratique clinique urologique, leur mode
d’action exact est encore mal compris. L’objet de cette partie était d’étudier les
caractéristiques de I’impulsion laser des générateurs Ho:YAG et TFL, des bulles de vapeur
(ou de cavitation) créées au moment de 1I’émission laser, et d’étudier leurs mécanismes

d’action sur un modéle d’étude.

1. Etude du profil impulsionnel

Dans un premier temps nous avons souhaité déterminer le profil de I’impulsion laser en sortie
de fibre optique. Une fibre optique de 273 um de diametre, strippée a été utilisée pour chacun
des tests. La puissance était mesurée dans 1’air avec un wattmeétre (Molectron EPM1000,
Coherent Inc). L’extrémité distale de la fibre était maintenue a 5 cm de la membrane du
wattmeétre lors des mesures de puissance. Un capteur a photodiode, permettant de mesurer le
voltage, la fréquence et la durée des impulsions, et relié a un oscilloscope (InfiniiVision
DSO5014A, Agilent Technologies) pour la lecture des résultats, était positionné a 10 cm du
wattmetre et orienté vers la membrane de celui-ci afin de recevoir le rayonnement laser
réflechi sur celle-ci (Figure 50). Les parametres lasers suivants étaient testés pour chaque
génerateur : 0,2 Jx 80 Hz,0,5Jx 35Hz,08Jx20Hz,1,0Jx15Hz,15Jx10Hz,2,0Jx8
Hz. Pour le laser Ho:YAG, des durées d’impulsion courtes et longues étaient testées alors

qu’une puissance créte de 500 W 1’était pour le TFL. Chaque test a été répété 3 fois.
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Figure 50. Etude du profil impulsionnel.

2. Etude des bulles de vapeur

Comme cela a été évoqué dans ’introduction, lors du tir laser dans un milieu liquide, une
bulle de vapeur, ou bulle de cavitation, se forme a I’extrémité distale de la fibre optique du
fait de 1’élévation de température. Ce phénoméne, appelé effet Moise, a été observé avec
I’utilisation des lasers Ho:YAG et TFL [72, 88, 89, 108]. Nous avons voulu comparer le profil
des bulles produites par ces deux lasers avec des réglages identiques dans le but de pouvoir

interpréter secondairement leur mode d’action principal au cours du traitement chirurgical.

Pour ces expériences, nous avons utilisé une fibre optique neuve strippée de 273 pm,
immergée dans une cuve remplie de sérum physiologique sans tissu a l’interface avec
I’extrémité de la fibre. Le laser était activé et les trois premiéres impulsions délivrées étaient
enregistrées a 1’aide d’une caméra ultra rapide (FastCam Ultima APX-RS 3000, Photron
limited), avec une vitesse d’acquisition de 15 000 images par seconde (Figure 51). Une lampe
LED a haute puissance permettait un rétroeclairage afin d’obtenir un contraste satisfaisant
entre la bulle de vapeur et le sérum physiologique. Les paramétres lasers suivants étaient

testés pour chaque générateur : 0,5J x 10 Hz, 1,0 J x 10 Hz, 2 J x 5 Hz, 2,0 J x 10 Hz. Pour le
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laser Ho:YAG, des durées d’impulsion courtes et longues étaient testées alors que des

puissances créte de 125 W, 250 W et 500 W I’étaient pour le TFL.

Les images obtenues ont été étudiées a 1’aide du logiciel Photron FastCAM Viewer 2.4,
permettant de mesurer la « durée de vie » des bulles (temps écoulé entre son apparition et sa
désintegration). Le logiciel ImageJ a permis, par conversion de pixels en micron, de mesurer

les longueurs et largeurs maximales, et les durées de vie moyennes des bulles de cavitation.

Figure 51. Tests de visualisation de bulle vapeur.

3. Modéle utilisé pour I’étude des modes d’action des lasers Ho:YAG et TFL

Si ce travail se focalise sur les applications tissulaires des lasers Ho:YAG et TFL, les études
publiées s’étant intéressées a leurs modes d’action ont été réalisées sur des modeles de calculs
synthetiques (Figure 52) [109]. En effet, les tissus n’ayant pas une composition homogene,

cela pourrait interférer avec les resultats obtenus. Nous avons donc choisi un modele validé
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dans la littérature pour 1’étude des modes d’action des lasers : des calculs synthétiques

fabriqués a partir de platre dentaire BegoStone Plus (Bego USA, USA) [109].

Nous avons reproduit un protocole de production validé utilisant du platre dentaire BegoStone
Plus mélangé a de I’eau distillée. Il s’agit d’un platre a haute résistance, faible expansion et a
prise rapide, qui permet d’obtenir des propriétés physico-chimiques semblables a celles des

calculs rénaux [109].

Protocole de production :

sous hotte aspirante ;

- mélange de la poudre et de I’eau (ratio 15:3) ;

- mixage et brassage a 250 tours/minutes pour minimiser la formation de bulles au sein

de la pate ;

- mise en place dans des moules carrés de 2 cm de c6té et 5 mm de hauteur ;

- séchage pour une durée de 72h minimum.

Figure 52. Calcul synthétique fait de BegoStone.
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4. Etude des modes d’action des lasers Ho:YAG et TFL

Deux mécanismes principaux d'ablation lithiasique ont été décrits dans la littérature :

- effet photothermique : destruction chimique des composants lithiasiques due a leur
élévation de température par exposition directe au rayonnement laser ou par la bulle de
vapeur crée a I’extrémité de la fibre optique. Un autre effet serait la vaporisation de

I'eau présente a l'intérieur des pores du calcul conduisant a son explosion ;

- effet mécanique : la bulle de vapeur créée a I’extrémité distale de la fibre laser vient

fragmenter le calcul par 1’effet mécanique de I’onde de choc.

Puisque I’eau semble jouer un role majeur dans ces effets, l'utilisation de 1’énergie laser sur
des calculs synthétiques dans 1’air pourrait permettre d’identifier par déduction le mécanisme
d’action prédominant des lasers Ho:YAG et TFL. En effet, I’effet mécanique serait absent
dans I’air du fait de I’absence de bulle de vapeur. En comparant la perte de volume lithiasique
apres lithotritie dans I'eau par rapport a l'air, le mécanisme d’action principal pourrait ainsi

étre déduit.

Pour chacune des expériences qui suivent, les parametres laser utilisés étaient les suivants:

- Générateur HoO:YAG :

o Durée d’impulsion laser : courte, longue

o

Energie: 1J

(@]

Fréquence : 10 Hz

o Puissance: 10 W
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- Générateur TFL :

o Puissance créte : 150 W, 250 W, 500 W

o Energie:11J

o Fréquence : 10 Hz

o Puissance : 10 W

Le géneérateur TFL pouvant aussi fonctionner sur un mode continu, ce mode a été étudié avec

une puissance de 10W.

4.1. Etude de la transmission de D’énergie laser dans P’air et dans le sérum

physiologique

Avant d’étudier les modes d’action de chaque laser, nous avons voulu analyser préalablement
la transmission de 1’énergie laser dans I’air et dans le sérum physiologique. Les expériences
ont été réalisées avec des fibres optiques de 273 pum strippées et dont 1I’extrémité était coupée
au ciseau céramique [79, 105, 106]. La puissance en sortie de fibre a été mesurée en
maintenant la fibre laser & 5 cm de la membrane d’un wattmetre (Molectron EPM1000,
Coherent Inc). Dans le cas de I’analyse de la transmission laser dans 1’air, la fibre était
disposée en regard du wattmetre (Figure 53). Dans le cas de 1’analyse de la transmission laser
dans le sérum physiologique, la fibre était immergée dans une cuve remplie de sérum
physiologique avec son extrémité distale placée au contact et a 1 mm (pour évaluer
I’absorption du rayonnement laser dans le sérum physiologique) d’une plaque de quartz
disposée au fond de la cuve, le wattmeétre étant positionné 5 cm en dessous de celle-ci (Figure

53). Afin d’évaluer si la plaque de quartz n’interférait pas sur la diffusion du rayonnement
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laser, une série de tests réalisés dans 1’air avec extrémite distale de la fibre laser au contact du
quartz a été effectuée (Figure 53). Chaque mesure a été répétée 5 fois avec chacun des

parametres lasers mentionnés dans le paragraphe précédent.

€— fibre laser
cuve

$ Ooulmm

5ch

wattmétre wattmetre wattmetre

Figure 53. A : mesure de puissance dans I’air. B : mesure de puissance dans ’air avec fibre
au contact d’une plaque de quartz. C : mesure de puissance dans le sérum physiologique avec
fibre au contact et a | mm d’une plaque de quartz.

4.2. Etude de la pression des bulles de cavitation

Afin d’étudier directement la présence d’un effet mécanique, lié & la création de bulles de
vapeur a I’extrémité distale de la fibre laser, un capteur de pression piézoélectrique (Mensor
CPT9000, Wika) pouvant étre immergé et permettant de mesurer des pressions comprises
entre 25 mbar et 1001 bars a été utilisé. Celui-ci a été disposé en face de la fibre laser
immergée dans une cuve remplie de sérum physiologique. La fréquence de répétition des
mesures avec ce capteur était de 50 acquisitions par seconde (soit une acquisition toutes les 20

ms).
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4.3. Protocole expéerimental pour I’étude des modes d’action des lasers Ho:YAG et

TFL

Les expériences ont été réalisées avec des fibres optiques de 273 um strippées dont
I’extrémité distale était quasiment au contact (0,1 mm) du calcul synthétique. Une émission
laser continue en faisant déplacer la fibre optique selon une trajectoire rectiligne de 8 mm
avec une vitesse de déplacement de 1 mm/s a été realisée pour chaque test (Figure 54).
Chaque mesure a été répétée 5 fois. Les déplacements de la fibre laser ont pu étre réalisés par
un bras robotise KUKA 6-axes (KR6R900, Kuka international, Germany), selon des
trajectoires modélisées informatiquement a I’aide du logiciel Grasshopper-Rhinoceros6
(Figure 55). Pour chaque paramétre laser, les expériences ont été faites sur des calculs secs

dans I’air et sur des calculs immergés dans une cuve remplie de sérum physiologique.

Figure 54. Emission laser selon une ligne de 8 mm sur calcul artificiel.
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ras robotisé 6 axes Kuka.

Figure 55.

Aprés chaque série d’expérience, les volumes d’ablation ont été mesures par profilométrie
laser (Figure 56). Chaque calcul synthétique était séché pendant 72 heures minimum puis
scanné au moyen d’un laser (Gocator 2410, LMI Technologies) ayant un champ d’acquisition
de 10 mm et une précision de mesure de 5.8 pm dans 1’axe Xy (largeur et longueur des fissures

créées) et 0,2 um dans 1’axe z (profondeur des fissures créées).
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Figure 56. Etude des volumes d’ablation par profilométrie laser.
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Objectif n°3: Détermination des effets tissulaires selon les différents parametres lasers

réglables sur chaque générateur laser.

Dans cette dernicre partie, 1’objectif a été d’étudier les effets tissulaires des lasers Ho:YAG et
TFL (profondeurs et largeurs des incisions, coagulation) apres avoir déterminé le meilleur

modele expérimental pour cette analyse.

1. Détermination du modeéle tissulaire

Afin d’étre le plus proche des applications cliniques des lasers Ho:YAG et TFL, nous avons
voulu évaluer les effets de ces lasers sur différents tissus du systeme urinaire humain, qui ont

des caractéristiques propres. Les différents modeles tissulaires retenus étaient :
- laprostate ;
- lavessie;
- luretere.

Aprés avoir regu 1’autorisation de prélévement d’organes auprés de I’Ecole de Chirurgie du

Fer a Moulin, des systemes urinaires humains ont été prélevés sur cadavres frais congelés.

A défaut, et en cas d’invalidation des modeles précédents, des reins frais de porc ont éte
utilisés. Le rein de porc est un modéle tissulaire validé dans la littérature et possede 1’avantage

d’avoir un coefficient d'absorption spécifique comparable a celui de la prostate [110-114].

Afin d’évaluer si les tissus Sélectionnés permettaient d’avoir des résultats interprétables,

chacun d’entre cux a été découpé en échantillons de 1 cm d’épaisseur. Chaque échantillon a
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par la suite été fixé au fond d’une cuve remplie de sérum physiologique. Les expériences ont
été réalisées avec des fibres optiques de 273 um strippées dont 1’extrémité distale était situee
quasiment au contact (0,1 mm), a 2 mm et a 5 mm de distance de 1’échantillon. Les incisions
tissulaires étaient réalisées par une émission laser continue en faisant déplacer la fibre optique

selon une trajectoire rectiligne avec une vitesse de déplacement de 10 mm/s (Figure 57).

: ’(',4
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Figure 57. Exemple d’incisions laser sur rein frais de porc.

Les parametres laser utilisés pour chacun des générateurs étaient les suivants : 1 J x 10 Hz et
0,5 J x 20 Hz avec une courte durée d’impulsion pour le laser Ho:YAG et une puissance créte

de 500 W pour le TFL.

Chaque échantillon était ensuite fixé dans une solution de formaldéhyde dilué a 4% puis
coupé en piéces de 3 cm de coté et de 3 mm d'épaisseur, ce qui correspondait a plusieurs blocs
pour une méme incision tissulaire au laser. Les étapes suivantes consistaient en la
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déshydratation et inclusion des échantillons dans des blocs de paraffine. Des coupes de 3 pum
d’épaisseur étaient ensuite réalisées au moyen d’un microtome puis colorées a 1’hématoxyline
phloxine safran. L’examen microscopique était ensuite effectué au moyen d’un microscope
optique (Leica DM 2500) avec un grossissement de 2,5. Les données microscopiques
suivantes étaient recueillies: les profondeurs et largeurs des incisions ainsi que les
dimensions de la zone de coagulation (Figure 58). Le degré de carbonisation était aussi évalué
sur une échelle de 0 a 3 (0 = absence de carbonisation, 3 = carbonisation extensive) (Figure

59).

Figure 58. Données microscopiques recueillies sur une incision laser.
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Figure 59. Etude du degré de carbonisation (zone délimitée en rouge).

2. Analyse des effets tissulaires selon les différents parametres laser

Une fois le modele tissulaire arrété, 1’objectif de cette série d’expériences était de déterminer
les effets tissulaires (incision, coagulation, carbonisation) en faisant varier les parametres laser

: durée d’impulsion pour le laser Ho:YAG / puissance créte pour le TFL, énergie, fréquence.

Le protocole rapporté dans le chapitre précédent a été appliqué pour cette série d’expériences,
a I’exception du fait que 1’ensemble des expériences a été réalisé avec des fibres optiques de
550 um strippées (fibres principalement utilisées en clinique pour 1’énucléation prostatique) et
dont I’extrémité distale était située quasiment au contact (0,1 mm) avec 1’échantillon. Chaque

fibre était coupée au ciseau céramique et strippée avant de débuter le tir laser.
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Les parametres laser réglables de maniere identique entre les générateurs Ho:YAG et TFL
(énergie et fréquence), et cliniquement pertinents pour la réalisation d’une énucléation laser
prostatique ont été identifiés et retenus pour réaliser les incisions tissulaires (Tableau 6).
Certains parametres supplémentaires, réglables uniquement avec le TFL, ont éteé étudiés 0,1 J

x 60 Hz, 0,1 J x 250 Hz, 0,2 J x 250 Hz.

Pour chaque parametre étaient aussi testées les durées d’impulsion courte, moyenne et longue
pour le générateur Ho:YAG et les puissances créte 150 W, 250 W et 500 W pour le

générateur TFL. Les tests ont été répétés 4 fois pour chacun des réglages lasers.

Energie (J) Fréquence (Hz) Puissance (W)
0,2 60 12
1 10/30/50 10/30/50
1,5 30 45
2 25 50

Tableau 6. Réglages lasers Ho:YAG et TFL utilisés pour les incisions tissulaires.

La dégradation de I’extrémité de la fibre laser, définie par une réduction de sa longueur, était
évaluée au cours de ces expériences. Elle était étudiée par la réalisation d’une photographie

avant et apres tir laser.
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RESULTATS
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Objectif n°1 : Etude des caractéristiques de la gaine et de la dégradation de la fibre laser
selon les différents parametres lasers réglables sur chaque générateur laser afin d’optimiser la

conservation de son efficacité.

1. Etude de la gaine externe de la fibre laser

Les courbes des analyses en DSC ainsi que les mesures caractéristiques des polymeres
(température de fusion, transition vitreuse et cristallisation) ont permis de déterminer que la
gaine de la fibre optique était exclusivement composée d’ETFE (Figure 60). Les températures
de fusion, transition vitreuse et cristallisation étaient respectivement de 263,46°C, -17,35°C et

247,71°C, caracteristiques du polymeére ETFE.
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0.5 +———+—1— r -— 17—+ f—+—+—+—1—+—+
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Exo Up Temperature (“C) Universal V4. 5A TA Instruments

Figure 60. Courbes DSC de la gaine de la fibre optique.
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2. Etude des facteurs influencant la dégradation de la fibre laser

Quel que soit le générateur laser et le paramétrage, il n’était pas observé de dégradation de
I’extrémité¢ distale des fibres optiques lorsqu’elles étaient strippées apres 10 minutes
d’activation continue du laser dans le sérum physiologique (Tableaux 7 et 8). Dans le cas des
fibres non strippées, il était observé une dégradation immédiate de 1’extrémité distale avec le
laser Ho:YAG pour la majorité des réglages laser, celle-ci étant précédée de flashs lumineux,
avec disparition de la gaine en ETFE (Figure 61). Cette dégradation n’était pas constatée en
cas de faible énergie (0,2 J) associée a une durée d’impulsion laser moyenne ou longue
(Tableau 8). Aucune dégradation n’était observée avec le générateur TFL en cas de fibres non

strippées (Tableau 7).

Figure 61. Aspect macroscopique de la dégradation de la gaine en ETFE d’une fibre non
strippée avant (A) et apreés tir (B) avec le laser Ho:YAG.
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3. Etude de I’évolution de la puissance au cours du temps

Une perte de puissance initiale était systématiquement constatée par rapport & la puissance
réglée sur chacun des générateurs laser. Dans le cas du TFL, cette perte allait de -7,5 & -21%
(moyenne : -11,6%) dans le cas des fibres strippées et de -5 a -55% (moyenne : -14,9%) dans
le cas des fibres non strippées, sans différence significative entre fibres strippées et non
strippées. Dans le cas du laser Ho:YAG, cette perte allait de -18,3% a un gain de puissance de
+2% (moyenne : -7,6%) dans le cas de fibres strippées et de -9 a -16,7% (moyenne : -14,5%)
dans le cas de fibres non strippées, les statistiques n’ayant pas été réalisées du fait d’un

nombre trop faible de fibres non strippées ne se dégradant pas.

Quel que soit le générateur laser, les puissances moyennes mesurées avec des fibres optiques
strippées aprés 10 minutes d’activation continue du laser dans le sérum physiologique étaient
statistiquement similaires a celles obtenues avant le tir laser pour un parameétre laser donné

(Tableaux 7 et 8).

Dans le cas du TFL, la variation de puissance aprés 10 minutes de tir laser par rapport a la
puissance moyenne initiale mesurée allait de -1,9 a +1,9% (moyenne : 0%) dans le cas des
fibres strippées (p = 0,98) et de -1,8 a +29% (moyenne : +2,5%) dans le cas des fibres non
strippées (p = 0,83). Le gain de puissance moyen retrouvé apres 10 minutes de tir laser avec

les fibres non strippées était significatif par rapport aux fibres strippees.

Dans le cas du laser Ho:YAG, la variation de puissance apres 10 minutes de tir laser par
rapport a la puissance moyenne initiale mesurée allait de -2 a +1,2% (moyenne : -0,3%) dans
le cas des fibres strippées (p = 0,91) et de -4,7 a +3,3% (moyenne : -0,2%) dans le cas des
fibres non strippées, les statistiques n’ayant pas été réalisées dans ce dernier cas du fait d’un

nombre trop faible de fibres non strippées ne se dégradant pas.
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Pour chacun des deux générateurs laser, il n’y avait pas d’influence des parametres laser
(durée d’impulsion pour le laser Ho:YAG / puissance créte pour le TFL, énergie, fréquence)
sur la puissance moyenne mesurée au cours du temps en cas de fibre strippée. Des résultats
similaires étaient constatés dans le cas des fibres non strippées avec le genérateur TFL et le
laser Ho:YAG lorsque les mesures de puissance ont pu étre réalisées en 1’absence de

dégradation de la fibre.

Les résultats sont présentés dans les tableaux 7 et 8.
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Réglage laser

Puissance moyenne mesurée (W)

Fibre strippée

Fibre non strippée

Energie Fréquence Peak Power Puissance réglée
Q) (Hz) (W) (W) T5 TI10 TO T5 TI10
0,2 30 150 6 54 54 54 2,7 31 31
0,2 30 250 6 54 53 53 57 57 57
0,2 30 500 6 54 55 55 57 57 57
0,2 50 150 10 91 91 9 91 91 91
0,2 50 250 10 79 8 8 79 87 87
0,2 50 500 10 86 86 86 8 8 8
0,2 60 150 12 11,1 109 11 78 98 98
0,2 60 250 12 10,8 10,9 10,8 10 10 10
0,2 60 500 12 10 10,1 101 11 11,2 112
0,5 30 150 15 13,5 134 134 13,7 139 139
0,5 30 250 15 13,4 135 135 14,1 14,2 1472
0,5 30 500 15 13,4 134 134 12,1 125 125
0,5 40 150 20 18 18 18 16,8 16,8 16,8
0,5 40 250 20 17,8 17,8 179 18 18,3 18,3
0,5 40 500 20 17,8 17,9 17,9 18,6 18,7 18,7
0,5 60 150 30 26,9 26,8 26,8 259 26,1 26,1
0,5 60 250 30 26,5 26,5 26,5 274 274 274
0,5 60 500 30 26,6 26,5 26,5 222 224 224
1 10 150 10 9 91 91 62 8 8
1 10 250 10 89 88 89 89 9 9
1 10 500 10 89 89 88 855 8,7 87
1 15 150 15 13,5 134 134 142 14,1 14,1
1 15 250 15 13,4 13,1 133 13,6 13,7 13,7
1 15 500 15 13,1 132 13 10,4 10,7 10,7
1 20 150 20 18 17,9 17,9 18,8 185 185
1 20 250 20 178 17,6 17,8 18 18,1 18,1
1 20 500 20 17,4 174 174 17,2 17,7 17,7
1 30 150 30 27,2 271 272 28,36 28,1 28,1
1 30 250 30 249 25 249 26,1 26 26
1 30 500 30 245 24,8 249 25,8 26,2 264
1 40 150 40 355 354 354 332 329 329
1 40 250 40 351 351 3572 32 326 326
1 40 500 40 34,4 345 345 359 36,2 36,2
1 50 150 50 44,6 44,3 44,6 444 445 445
1 50 250 50 445 44,4 445 41 42,9 429
1 50 500 50 43,8 43,8 43,8 43,3 445 445

Tableau 7. Etude de la dégradation et de 1’évolution de la puissance de la fibre optique au
cours du temps avec le genérateur TFL.
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Réglage laser

Puissance moyenne mesurée (W)

Fibre strippée

Fibre non strippée

Energie Fréquence Peak Power Puissance réglée
Q) (Hz) (W) (W) TO T5 TI10 TO T5 T10
15 10 150 15 135 1355 135 13,6 13,7 13,7
15 10 250 15 13,3 13,2 133 13,8 13,9 13,9
15 10 500 15 13,2 13,2 133 13,6 13,6 13,6
15 20 150 30 26,8 26,8 26,9 276 271 271
15 20 250 30 26,6 26,7 26,6 27,4 21,7 21,7
15 20 500 30 26,2 26,1 26,2 254 251 251
15 30 150 45 40,2 40 40,1 38,1 40 40
15 30 250 45 40 39,9 39,9 36,1 40,4 404
15 30 500 45 399 40 398 37,1 381 381
2 10 150 20 18 18 17,9 16,9 16,9 16,9
2 10 250 20 17,8 17,9 17,8 16,4 16,6 16,6
2 10 500 20 176 17,6 17,6 16,2 16,2 16,2
2 15 150 30 269 27 27 236 25 25
2 15 250 30 26,6 26,7 26,6 24,9 249 249
2 15 500 30 26,3 26,3 26,3 255 252 252
2 25 150 50 43,7 43,7 43,7 435 42,8 428
2 25 250 50 43,3 43,2 433 445 444 444
2 25 500 50 445 44,6 445 44,2 445 445

Tableau 7 (suite). Etude de la dégradation et de 1’évolution de la puissance de la fibre
optique au cours du temps avec le générateur TFL.
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Réglage laser

Puissance moyenne mesurée (W)

Fibre strippée

Fibre non strippée

Energie Fréquence Durée dimpulsion Puissance réglée
Q) (Hz) W) TO T5 T10 TO T5 T10
0,2 30 courte 6 53 53 53 dégradation immédiate - —
0,2 30 moyenne 6 55 53 54 5 5 5
0,2 30 longue 6 56 55 55 5 5 5
0,2 50 courte 10 83 81 84 dégradation immédiate - -
0,2 50 moyenne 10 83 81 8,3 8,6 86 8,6
0,2 50 longue 10 88 86 87 8,5 83 81
0,2 60 courte 12 10,1 99 99 dégradation immédiate - —
0,2 60 moyenne 12 98 98 99 10 10 10
0,2 60 longue 12 10,2 10 10,2 10,4 10,2 10,4
0,5 30 courte 15 14 13,9 13,9 dégradation immédiate - —
0,5 30 moyenne 15 142 14 141 dégradation immédiate — —
0,5 30 longue 15 14,3 14,3 14,1 dégradation immédiate - —
0,5 40 courte 20 189 19 19 dégradation immédiate - -
0,5 40 moyenne 20 19 19,1 18,9 dégradation immédiate - —
0,5 40 longue 20 19 19,1 191 dégradation immédiate - -
0,5 60 courte 30 27,1 271 27,1 dégradation immédiate - —
0,5 60 moyenne 30 27,6 27,4 27,6 dégradation immédiate - -
0,5 60 longue 30 26,9 26,9 27 dégradation immédiate - —
1 10 courte 10 99 97 97 dégradation immédiate - —
1 10 moyenne 10 10,2 10 10,1 dégradation immédiate - -
1 10 longue 10 10 10,1 101 9,1 94 94
1 15 courte 15 145 143 144 dégradation immédiate - -
1 15 moyenne 15 145 145 145 dégradation immédiate - —
1 15 longue 15 15,2 152 149 dégradation immédiate - -
1 20 courte 20 19,7 19,7 19,6 dégradation immédiate - —
1 20 moyenne 20 19,5 19,6 19,6 dégradation immédiate - -
1 20 longue 20 18,4 18,2 18,4 dégradation immédiate — —
1 30 courte 30 28,2 28,2 28,2 dégradation immédiate - -
1 30 moyenne 30 28,3 28,2 28,1 dégradation immédiate — —
1 30 longue 30 28,5 285 284 dégradation immédiate - -
1 40 courte 40 35 351 351 dégradation immédiate — —
1 40 moyenne 40 342 342 34 dégradation immédiate - -
1 40 longue 40 341 34 34,2 dégradation immédiate — —
1 50 courte 50 445 445 445 dégradation immédiate - -
1 50 moyenne 50 441 442 44 dégradation immédiate — —
1 50 longue 50 45,2 451 453 dégradation immédiate - -

Tableau 8. Etude de la dégradation et de 1’évolution de la puissance de la fibre optique au
cours du temps avec le genérateur Ho:YAG.
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Energie

Fréquence

Réglage laser

Durée d'impulsion

Puissance réglée

Puissance moyenne mesurée (W)
Fibre strippée

Fibre non strippée

Q) (H2) (W) TO T5 TI10 TO T5 T10
15 10 courte 15 13,4 13,2 13,3 dégradation immédiate - -
15 10 moyenne 15 149 149 149 dégradation immédiate - -
15 10 longue 15 142 142 14 dégradation immédiate - -
1,5 20 courte 30 28,2 28,1 28,1 dégradation immédiate - -
15 20 moyenne 30 28,5 28,5 285 dégradation immédiate - -
15 20 longue 30 28,5 285 28,7 dégradation immédiate - -
15 30 courte 45 42,6 42,8 42,8 dégradation immédiate - -
15 30 moyenne 45 42,1 42 421 dégradation immédiate - -
15 30 longue 45 416 416 414 dégradation immédiate - -
2 10 courte 20 196 19,5 19,5 dégradation immédiate - -
2 10 moyenne 20 179 178 178 dégradation immédiate - -
2 10 longue 20 18,3 18,1 18,3 dégradation immédiate - -
2 15 courte 30 28,1 279 28 dégradation immédiate - -
2 15 moyenne 30 272 271 272 dégradation immédiate - -
2 15 longue 30 299 30 299 dégradation immédiate - -
2 25 courte 50 46 46,1 46,1 dégradation immédiate - -
2 25 moyenne 50 44,6 445 445 dégradation immédiate - -
2 25 longue 50 446 447 446 dégradation immédiate - -

Tableau 8 (suite). Etude de la dégradation et de 1’évolution de la puissance de la fibre

optique au cours du temps avec le générateur Ho: YAG.
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Objectif n°2 : Etude du mode d’action principal de chacun des lasers : effet photomécanique /

effet photoablatif / effet photothermique / effet photochimique ?

1. Préambule

Puisque les expériences réalisées dans cette partie I’ont été avec des fibres de 273 um, un
travail préliminaire d’analyse de la dégradation de la fibre laser identique a celui décrit dans
I’objectif n°1 a été mené. Quel que soit le générateur laser, les puissances moyennes obtenues
a I’extrémité d’une fibre optique strippée aprés 10 minutes d’activation continue du laser dans
le sérum physiologique étaient statistiquement similaires a celles obtenues avant le tir laser
pour un parametre laser donné, sans qu’aucune dégradation de la fibre ne soit observée.
L’ensemble des expériences réalisées et dont les résultats sont décrits ci-dessous a donc été

mené avec des fibres de 273 um strippées.

2. Etude du profil impulsionnel

L’impulsion délivrée par le générateur TFL avait dans tous les cas un profil temporel régulier
et uniforme, d’une amplitude d’emblée maximale et stable dans le temps, quel que soit le
réglage laser. A contrario, le profil temporel observé pour le laser Ho:YAG n’était pas
uniforme, avec un « overshoot » initial (délivrance d’un pic d’énergie correspondant aux
premiers spikes de la courbe) puis une diminution rapide de 1’énergie délivrée lors de
I’impulsion (Figures 62 & 64). En comparaison avec une courte durée d’impulsion laser, une
longue durée d’impulsion était également associée a un profil avec « overshoot » initial mais
avec une phase en plateau au moment du pic puis une diminution plus progressive de

I’énergie délivrée lors de I’impulsion (Figures 63B et C, 64B et C).
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Figure 62. Exemple de profil temporel des impulsions lasers des générateurs TFL et
Ho:YAG. A : impulsion laser avec genérateur TFL, durée d’impulsion de 1 ms (un carreau =
250 ps). B : impulsion laser avec générateur Ho:YAG, durée d’impulsion de 180 ps (un
carreau = 50 ps).

Les figures 63 et 64 présentent le profil des impulsions lasers pour des énergies de 0,2 et 1,5
J. Les durées d’impulsions laser générées par le TFL étaient toutes significativement plus
longues que le laser Ho:YAG et possédaient une puissance créte inférieure a celles générées
par le laser Ho:YAG a parametres équivalents (Tableau 11). Dans le cas du laser Ho:YAG,
lorsque le réglage était paramétré sur une longue durée d’impulsion laser, la puissance créte
ainsi que la durée d’impulsion laser mesurées étaient respectivement inférieure et plus longue
que les résultats observeés en cas de réglage paramétré sur une courte durée d’impulsion laser.
Ces résultats étaient statistiquement significatifs (Tableau 11). Dans le cas du TFL, le
changement d’énergie avait pour conséquence un changement de la durée d’impulsion laser,
sans variation de la puissance créte, qui restait constante aux environs de 500 W. En revanche,
dans le cas du laser Ho:YAG, le changement d’énergie avait pour conséquence un
changement de la durée d’impulsion laser et de la puissance créte avec une relation

inversement proportionnelle entre ces deux parametres (Tableau 9).
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Parmi tous les tests effectués, la durée d’impulsion la plus courte et la puissance créte la plus
élevée étaient observés lorsque le réglage était paramétré sur une courte durée d’impulsion

laser avec le générateur Ho:YAG, et ce pour toutes les valeurs d’énergie testées.
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Figure 63. Profil temporel des impulsions lasers des geénérateurs TFL et Ho:YAG avec
paramétrage laser de 0,2 J x 80Hz (puissance = 16 W). A : impulsion laser avec générateur
TFL, puissance créte de 500 W. B: impulsion laser avec générateur Ho:YAG, durée
d’impulsion courte. C : impulsion laser avec générateur Ho:YAG, durée d’impulsion longue.

'M’V«/\MNM«W',

500 ps

——
60 pus 60 ps

Figure 64. Profil temporel des impulsions lasers des générateurs TFL et Ho:YAG avec
paramétrage laser de 1,5 J x 10 Hz (puissance = 15 W). A : impulsion laser avec générateur
TFL, puissance créte de 500 W. B: impulsion laser avec générateur Ho:YAG, durée
d’impulsion courte. C : impulsion laser avec générateur Ho:Y AG, durée d’impulsion longue.
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Laser Ho:YAG TFL

i?iﬁfu?;gf L(;)Tr?ll;)?ﬂds lij(:ie Puissance créte 500 W

0,2Jx 80 Hz

Durée d’impulsion, us 140 180 400

Puissance créte, W 2 800 1 800 500
0,5Jx35Hz

Durée d’impulsion, ps 170 205 1000

Puissance créte, W 6 080 4 200 500
0,8Jx 20 Hz

Durée d’impulsion, ps 170 270 1600

Puissance créte, W 11 100 4 600 520
1,0Jx15Hz

Durée d’impulsion, pus 175 310 2 000

Puissance créte, W 10 000 5000 520
15Jx10 Hz

Durée d’impulsion, ps 180 400 3100

Puissance créte, W 13700 4 800 550
2,0 x8Hz

Durée d’impulsion, ps 220 510 4100

Puissance créte, W 13 200 5000 550

Tableau 9. Durées d'impulsions et puissances créte des lasers Ho:YAG et TFL en fonction de
différents parametres lasers et configurations d'impulsions.

3. Etude des bulles de vapeur

Lors de I’activation du laser Ho:YAG ou TFL, une bulle de vapeur se forme a ’interface
extrémité distale de la fibre optique / sérum physiologique. Cette bulle s’expand et se résorbe
au fil du temps, jusqu’a se « détacher » de I’extrémité de la fibre optique et se résorber
totalement. La figure 65 montre les différentes étapes du phénomene de cavitation qui se

produit lors de I’activation du TFL.
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La formation initiale des bulles commence plus tot dans le temps lorsque I'énergie des

impulsions augmente, puis les formations de bulles suivantes deviennent plus chaotiques.

1mm

Figure 65. Etapes du phénomene de cavitation filmées avec une caméra rapide (15 000
images par secondes) d’une impulsion laser TFL (énergie : 1J, durée d’impulsion : 4 ms). La
durée totale d’existence de la bulle (de la 2¢éme a la 69éme image environ, soit environ 4,6
ms) est supérieure a la durée d’impulsion.

3.1. Forme des bulles

La forme globale des bulles différait entre les deux générateurs laser. Alors que des bulles de
forme ovalaire étaient observées avec le générateur Ho:YAG (Figure 66), nous observions

avec le TFL I’apparition d’une premiére bulle de forme plus allongée et étroite, suivie d’un
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chapelet de petites bulles, chacune s’expandant localement et se résorbant axialement, en
décalage avec les autres bulles du flux, en venant prolonger la bulle initiale, constituant un

tunnel de vapeur (Figure 65).

1 ..'n
1mm
—

05J,LP 05J,5P 1), LP 11,5P
25,LP 2J,5p

Figure 66. Visualisation en caméra rapide (15 000 images par secondes) d’une impulsion
laser Ho:YAG, et influence de I’énergie et de la durée d’impulsion sur la forme de la bulle.

3.2. Taille des bulles

La taille des bulles était corrélée a 1’énergie délivrée par impulsion. En effet, plus 1’énergie
délivrée par I’impulsion augmentait, plus la hauteur et la largeur des bulles augmentaient, tant
pour le laser Ho:YAG que pour le TFL. Toutefois pour ce dernier cette relation n’était pas

linéaire.
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En moyenne, il existait une corrélation entre la taille des bulles et la durée d’impulsion : pour
une énergie fixée, la durée d’impulsion était inversement corrélée a la taille des bulles ; les
bulles générees par les longues durées d’impulsion étaient sensiblement plus petites que celles
générées par les courtes durées d’impulsion.

La comparaison de la taille des bulles genérées par le laser Ho:YAG et TFL, pour des
parametres équivalents et une irradiance identique, montrait des différences sensibles
(Tableau 10). Ainsi, la hauteur des bulles génerées par le TFL tendait a étre supérieure a celle
des bulles genérées par le laser Ho:YAG, bien que cette différence ne fat pas significative (p
= 0,24). La largeur des bulles générées par le laser Ho:YAG était significativement plus
importante que celles du TFL (p = 0,02).

Les résultats sont présentés dans le tableau 10.
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: - . , Duree .
Puissance Energie Fréquence Puissance Hauteur de la Largeur de la

LEEss (W) %) Hy) ¢ 'm('i’l‘;)'s'on créte (W) bulle (um)  bulle (um)

courte 3333 4944 4023
5 0,5 10

longue 5900 2040 1947

courte 6 670 3816 3388
10 1 10

longue 1180 2152 2202

Ho:YAG

courte 6670 6238 4897
10 2 5

longue 1180 3391 3138

courte 13 330 4398 3542
20 2 10

longue 2 350 5183 3980

1 000 500 2605 1452
5 0,5 10

2 000 250 2469 968

2 000 500 4810 1335
10 1 10

4000 250 4006 1521

TFL

4000 250 7259 2345
10 2 5

8 000 125 5959 1575

4000 500 6156 2579
20 2 10

8 000 250 7238 2242

Tableau 10. Comparaison de la hauteur et de la largeur des bulles entre les lasers Ho:YAG et
TFL pour des parametres comparables.

3.3. Durée de vie des bulles

La durée de vie des bulles était systématiquement supérieure a la durée d’impulsion du
rayonnement. Elle était corrélée a I'énergie délivrée par impulsion, et a la durée d'impulsion.
Chague bulle s'expandait et se résorbait complétement, avant I'apparition de la suivante, sans
chevauchement.

Nous avons ensuite fait correspondre a la durée des bulles obtenues une fréquence : nous
I’appelons « fréquence de répétition des bulles ». Cette fréquence correspond au taux de
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répétition ideal des impulsions, permettant au flux de bulles de s’expandre et de se résorber
intégralement, avec des résorption la délivrance d’une nouvelle impulsion laser permettant
I’apparition d’une nouvelle bulle. La figure 67 vise a comparer la courbe de fréquence de
répétition du laser TFL par rapport a la courbe idéale que cette technologie permettrait. A titre
indicatif, la courbe de fréquence de répétition du laser Ho:YAG est également représentée sur
le graphique.

Il existait une relation exponentielle entre la durée d'impulsion et la fréquence de répétition

des bulles, le TFL produisant beaucoup plus de bulles que le laser Ho:YAG.

10000 -

® Laseridéal

1000 Jm ™, Générateur TFL

=
Q
=}
L
L ]

Fréquence de répétition (Hz)
[échelle logarithmique]

0 5 10 15 20

Durée d’impulsion (ms)

Figure 67. Représentation, sur une échelle logarithmique, des fréquences de répétition des
bulles permises par les générateurs TFL et Ho:YAG. En pointillé : courbes de tendance
calculées.
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4. Etude des modes d’action des lasers Ho:YAG et TFL

4.1. Etude de la transmission de I’énergie laser dans I’air et dans le sérum

physiologique

Dans le cas de I’analyse de la transmission du rayonnement laser dans 1’air, lorsque la fibre
était simplement disposée en regard du wattmetre, il était systematiquement observé une perte
de puissance significative par rapport a la puissance théorique de 10 W réglée sur chaque

générateur, p < 0,05. Cette perte de puissance était de :

- 28% pour le laser Ho:YAG quelle que soit la durée d’impulsion laser ;

- 18% pour le TFL en mode impulsionnel, quelle que soit la puissance créte ;

- 10% pour le TFL en mode continu.

Lorsqu’une plaque de quartz était interposée entre 1’extrémité distale de la fibre laser et le
wattmetre (fibre au contact du quartz), il était systématiquement observé une perte de
puissance plus importante qu’en son absence, ces différences étaient statistiguement
significatives, p < 0,05. Les pertes de puissance par rapport a la puissance théorique de 10 W

étaient alors de :

- 32% et 34% pour le laser Ho:YAG pour les durées d’impulsion laser courte et longue ;

- 28% pour le TFL en mode impulsionnel, quelle que soit la puissance créte ;

- 27% pour le TFL en mode continu.
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Dans le cas de I’analyse de la transmission laser du rayonnement dans le sérum
physiologique, lorsque la fibre était au contact de la plaque de quartz, il était observé une

perte de puissance par rapport a la puissance théorique de 10 W de :

- 29% et 33% pour le laser Ho:YAG pour les durées d’impulsion laser courte et longue ;

- 33%, 28% et 33% pour le TFL en mode impulsionnel, pour les puissances créte 150

W, 250 W et 500 W respectivement ;

- 39% pour le TFL en mode continu.

Les pertes de puissance observées pour cette série de tests étaient toutes significativement
plus importantes que celles mesurées avec la fibre optique au contact du quartz dans ’air, p <

0,05.

Dans le cas de I’analyse de la transmission laser du rayonnement dans le sérum
physiologique, lorsque la fibre était située a 1 mm de la plaque de quartz, il était observé une

perte de transmission de :

- 54% et 53% pour le laser Ho:YAG pour les durées d’impulsion laser courte et longue ;

- 81%, 68% et 69% pour le TFL en mode impulsionnel, pour les puissances créte 150

W, 250 W et 500 W respectivement ;

- 100% pour le TFL en mode continu.

Les pertes de puissance observees pour cette série de tests étaient toutes significativement
plus importantes que celles mesurées avec la fibre optique au contact du quartz dans le sérum

physiologique, p < 0,05.
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Les résultats des puissances mesurées pour chaque test sont présentés dans le tableau 11.

TFL TFL
EEET RO (mode impulsionnel) (mode continu)
Courte durée  Longue durée Peak power Peak power Peak power
d’impulsion d’impulsion 125 W 250 W 500 W
Puissance dans 72 7.2 8,2 82 8,2 9,0
I’air, W
Puissance dans
1’air, fibre contre 6,8 6,6 7,2 7,2 7,2 7,3
quartz, W
Puissance dans
le sérum
physiologique, 7,1 6,7 6,7 7,2 6,7 6,1
fibre contre
quartz, W
Puissance dans
le sérum
physiologique, 4,6 4,7 1,9 3,2 3,1 0
fibre a 1 mm du
quartz, W

Tableau 11. Puissances mesurées dans 1’air et dans le sérum physiologique.

4.2. Etude de la pression des bulles de cavitation

Malheureusement, cette expérience n’a pu étre menée a bien du fait d’une période de
répétition de mesure du capteur piézoélectrique de 20 ms alors que la durée de la bulle est

inférieure a celle-ci pour chacun des générateurs laser étudiés (cf. résultats partie 3).
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4.3. Etude des modes d’action des lasers Ho:YAG et TFL

Les volumes d’ablation lithiasique dans 1’air avec le laser Ho:YAG étaient significativement
supérieurs a ceux obtenus avec le TFL en mode impulsionnel et continu ou ils étaient quasi

nuls, p < 0,05.

Dans le cas du laser Ho:YAG, on ne notait pas de différence significative entre les volumes
d’ablation lithiasique dans I’air et le sérum physiologique pour les durées d’impulsion courte
(p = 0,06) et longue (p = 0,42). Les volumes d’ablation lithiasique mesurés avec une courte
durée d’impulsion laser étaient statistiquement inférieurs a ceux mesurés avec une longue

durée d’impulsion, p = 0,01.

Dans le cas du TFL en mode impulsionnel, on notait des volumes d’ablation lithiasique
statistiquement supérieurs dans le sérum physiologique par rapport a I’air pour chaque
puissance créte testée, p = 0,008. On retrouvait une corrélation entre le volume d’ablation
lithiasique et la puissance créte. En effet, plus la puissance créte augmentait, plus le volume

d’ablation était grand, et ce de maniére significative.

Dans le cas du TFL en mode continu, les volumes d’ablation lithiasique étaient quasi nuls

dans I’air et le sérum physiologique, sans différence significative (p = 0,54).

Le volume d’ablation lithiasique le plus €levé était observé dans le cas du TFL en mode
impulsionnel avec une puissance créte de 500 W, ce volume étant significativement supérieur
a tous les autres modes. Les volumes d’ablation lithiasique mesurés avec le laser Ho:YAG
avec une courte durée d’impulsion laser et le TFL avec une puissance créte de 250 W étaient

statistiquement similaires, p = 0,22.

Les résultats sont présentés dans le tableau 12.
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Laser Ho:YAG oL TFL

(mode impulsionnel) (mode continu)
Courte durée  Longue durée Peak power Peak power Peak power
d’impulsion d’impulsion 125 W 250 W 500 W
Volume
d’ablation dans 2,39 3,35 0,04 0,14 0,13 0,006
I’air, mm?®
Volume
d’ablation dans
le sérum 2,87 3,53 0,16 2,63 4,81 0,04
physiologique,
mm®

Tableau 12. Volumes d’ablation lithiasique mesurés dans 1’air et dans le sérum
physiologique.
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Objectif n°3: Détermination des effets tissulaires selon les différents paramétres lasers

réglables sur chaque générateur laser.

1. Détermination du modéle tissulaire

Les expériences sur tissu humain n’ont pu étre réalisées que sur le tissu vésical et prostatique,
les uretéres étant trop fortement remaniés et rétractés, ce qui ne permettait pas leur

exploitation pour réaliser les tests.

L’analyse microscopique des échantillons vésicaux et prostatiques n’était pas contributive du
fait d’un remaniement tissulaire architectural profond. La disparition des caractéristiques
intrinséques propres a chaque tissu ne permettait plus leur identification. Les incisions laser
réalisées au cours des différents tests n’étaient pas interprétables lors de 1’analyse

microscopique.

Concernant les tests effectués sur reins frais de porc, 1’analyse microscopique permettait
clairement d’identifier le type de tissu et d’exploiter les incisions tissulaires laser avec mesure
des différents parametres : profondeur et largeur des incisions, ainsi que 1’épaisseur de la zone

de coagulation. Le degré de carbonisation était également mesurable.

En definitive, le mode¢le tissulaire retenu pour I’analyse des effets tissulaires selon différents

parameétres laser pour les genérateurs Ho:YAG et TFL fut le rein frais de porc.
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2. Analyse des effets tissulaires selon les differents parametres laser

Laser Ho:YAG

Quel que soit le paramétrage laser, la forme des incisions était plus large que profonde. Les

limites des incisions étaient hétérogénes (Figure 68).

L’incision la plus profonde I’était pour le paramétre suivant : 2 J X 25 Hz, durée d’impulsion

moyenne.

La largeur la plus importante 1’était pour le parameétre suivant : 1 J X 50 Hz, durée d’impulsion

moyenne.

La zone de coagulation la plus importante 1’était pour le parametre suivant : 1,5 J x 30 Hz,

durée d’impulsion longue.

Pour un parametre donné, a énergie et fréquence fixes, on ne retrouvait pas d’effet du
changement de la durée d’impulsion laser sur la largeur des incisions, p > 0,05. Il en était de
méme pour la profondeur des incisions, sauf & 1 J x 30 Hz ou une courte durée d’impulsion
laser était associée a une profondeur significativement inférieure qu’avec une moyenne ou
longue durée d’impulsion. Concernant la zone de coagulation, on ne retrouvait pas d’effet du

changement de la durée d’impulsion laser, p > 0,05.

Pour un paramétre donné, a énergie et durée d’impulsion laser fixes, on ne retrouvait pas
d’effet du changement de la fréquence sur la largeur et la profondeur des incisions, ni sur la

zone de coagulation, p > 0,05.

Pour un paramétre donné, a fréquence et durée d’impulsion laser fixes, on ne retrouvait pas
d’effet du changement de 1’énergie sur la largeur et la profondeur des incisions, ni sur la zone

de coagulation, p > 0,05.
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Aucune zone de carbonisation n’a ét¢ constatée pour I’ensemble des paramétres laser testés

(Figure 68).

Il n’était pas observé de dégradation de I’extrémité distale des fibres optiques pour le
paramétre suivant: 0,2 J x 60 Hz, quelle que soit la durée d’impulsion. Pour les autres
paramétres, on retrouvait une dégradation systematique de la fibre optique, sauf en cas de

longue durée d’impulsion laser.

FL

La forme des incisions était variable en fonction des paramétres laser. Les limites des

incisions, sous une zone de carbonisation systématique, étaient homogénes (Figure 69).

L’incision la plus profonde I’était pour le paramétre suivant : 1,5 J x 30 Hz, puissance créte de

500 W.

La largeur la plus importante 1’était pour le paramétre suivant : 1 J x 50 Hz, puissance créte de

500 W.

La zone de coagulation la plus importante 1’était pour le parametre suivant : 2 J x 25 Hz,

puissance créte de 125 W.

Pour un parameétre donné, a énergie et fréquence fixes, on ne retrouvait pas d’effet du
changement de la puissance créte sur la largeur et la profondeur des incisions, ni sur la zone

de coagulation, p > 0,05.

Pour un paramétre donné, a énergie et puissance créte fixes, on ne retrouvait pas d’effet du
changement de la frequence sur la largeur et la profondeur des incisions, ni sur la zone de

coagulation, p > 0,05.
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Pour un parametre donné, a fréquence et puissance créte fixes, on ne retrouvait pas d’effet du
changement de I’énergie sur la largeur et la profondeur des incisions, ni sur la zone de

coagulation, p > 0,05.

Une zone de carbonisation était systématiquement observée, celle-ci occupant un volume
variable au sein de I’incision et localisée au-dessus de la zone de coagulation. Celle-ci était

d’autant plus importante que la puissance créte diminuait (Figure 69).

Il n’était pas observé de dégradation de I’extrémité distale des fibres optiques au cours de ces

tests.

Comparaison des lasers Ho:YAG et TFL

Pour un parameétre donné, a énergie et fréquence fixes, on ne retrouvait pas de différence
significative entre les deux lasers concernant la largeur des incisions saufa 1 J x 30 Hz et 1,5

J x 30 Hz.

On retrouvait une différence significative pour les profondeurs des incisions et les zones de
coagulations, celles-ci étant plus importantes avec le laser Ho:YAG. Concernant les
profondeurs des incisions, on ne retrouvait pas de différence significative dans les cas
suivants : 0,2 J x 60 Hz, 1 J x 50 Hz. Concernant les zones de coagulation, on ne retrouvait

pas de différence significative dans les cas suivants : 1 J x 50 Hz, 2 J x 25 Hz.

On ne retrouvait aucune zone de carbonisation avec le laser Ho:YAG alors que celle-ci était
systématiquement présente avec le TFL. Cette zone de carbonisation, localisée en superficie
de la zone de coagulation, avait tendance a étre d’autant plus importante que la puissance

créte diminuait (Figures 68 et 69).
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Les données sont présentées dans le tableau 13.

Laser Ho:YAG TFL

Courte durée  Moyenne durée Longue durée Peak power Peak power Peak power

d'impulsion d'impulsion d'impulsion 125 W 250 W 500 W
0,2 J x 60 Hz
Profondeur incision, mm 0,17 0,07 0,14 0,04 0,06 0,11
Largeur incision, mm 0,18 0,06 0,10 0,06 0,10 0,09
Zone de coagulation, mm 0,26 0,20 0,22 0,13 0,17 0,04
Carbonisation 0 0 0 3 1 1
1Jx10Hz
Profondeur incision, mm 0,15 0,08 0,09 0,11 0,27 0,30
Largeur incision, mm 0,25 0,16 0,18 0,14 0,33 0,23
Zone de coagulation, mm 0,20 0,26 0,19 0,14 0,19 0,17
Carbonisation 0 0 0 1 1 1
1Jx30Hz
Profondeur incision, mm 0,09 0,27 0,17 0,51 0,24 0,14
Largeur incision, mm 0,37 0,40 0,33 0,25 0,24 0,28
Zone de coagulation, mm 0,21 0,29 0,29 0,19 0,20 0,14
Carbonisation 0 0 0 3 1 1
1Jx50Hz
Profondeur incision, mm 0,17 0,16 0,21 0,37 0,17 0,14
Largeur incision, mm 0,40 0,54 0,49 0,27 0,50 0,57
Zone de coagulation, mm 0,30 0,31 0,30 0,24 0,31 0,20
Carbonisation 0 0 0 3 2 1
1,53 x30 Hz
Profondeur incision, mm 0,30 0,42 0,41 0,66 0,41 0,72
Largeur incision, mm 0,46 0,43 0,45 0,23 0,41 0,30
Zone de coagulation, mm 0,32 0,27 0,42 0,25 0,20 0,22
Carbonisation 0 0 0 2 2 1
2JIx25Hz
Profondeur incision, mm 0,20 0,83 0,16 0,14 0,14
Largeur incision, mm 0,43 0,46 0,35 0,52 0,47
Zone de coagulation, mm 0,22 0,34 0,35 0,26 0,22
Carbonisation 0 0 0 3 1 1

Tableau 13. Effets tissulaires des lasers Ho:YAG et TFL.
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Laser Ho:YAG TFL

Courte durée Moyenne durée Longue durée Peak power Peak power Peak power

d'impulsion d'impulsion d'impulsion 125 W 250 W 500 W
0,1Jx60Hz
Profondeur incision, mm - - - NM NM NM
Largeur incision, mm - - - NM NM NM
Zone de coagulation, mm - - - 0,10 0,14 0,09
Carbonisation - - - 1 1 1
0,1Jx 250 Hz
Profondeur incision, mm - - - 0,28 0,16 NM
Largeur incision, mm - - - 0,24 0,33 NM
Zone de coagulation, mm - - - 0,05 0,05 0,09
Carbonisation - - - 1 1 1
0,2 J x 250 Hz
Profondeur incision, mm - - - 0,27 0,12 0,09
Largeur incision, mm - - - 0,29 0,14 0,18
Zone de coagulation, mm - - - 0,21 0,16 0,11
Carbonisation - - - 3 3 1

Tableau 13 (suite). Effets tissulaires des lasers Ho:YAG et TFL.
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Figure 68. Incisions avec le laser HO:YAG. A : 1 J x 50 Hz, longue durée d’impulsion laser.
B :1Jx 50 Hz, moyenne durée d’impulsion laser. C : 1 J x 50 Hz, courte durée d’impulsion
laser.

Figure 69. Incisions avec le TFL. A : 1 J x 50 Hz, puissance créte de 125 W. B : 1 J x 50 Hz,
puissance créte de 250 W. C : 1 J x 50 Hz, puissance créte de 500 W.
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DISCUSSION

125



Objectif n°1: Etude des caractéristiques de la gaine et de la dégradation de la fibre laser
selon les différents parametres lasers réglables sur chaque générateur laser afin d’optimiser la

conservation de son efficacité.

La premiére partie de ce travail s’est intéressée a 1’étude de 1la composition de la gaine de la
fibre optique car il est souvent constaté une dégradation de cette partie lors de I’activation
laser au cours d’un traitement chirurgical par probable atteinte de son point de fusion. Bien
que le fabricant des fibres optiques utilisées dans ce travail annonce une gaine faite en ETFE,
la composition exacte n’est pas détaillée [76]. Le fait de la connaitre peut permettre
indirectement de déterminer le niveau de température atteint au niveau de I’extrémité distale

de la fibre lors d’une intervention chirurgicale.

L unique composant retrouvé lors de 1’analyse par calorimétrie différentielle a balayage était
I’éthylene tétrafluoroéthyléne (ETFE), dont les températures de fusion, transition vitreuse et
cristallisation étaient respectivement de 263,46°C, -17,35°C et 247,71°C, caractéristiques de
ce polymére. Ce résultat montre que le niveau de température atteint au cours d’un traitement
chirurgical peut étre d’au moins 260°C au niveau de I’extrémité distale de la fibre laser avec
des conséquences potentielles sur les effets tissulaires. Cette hypothése est renforcée par les
résultats de Vassar et al. qui avaient pu, au cours de I’analyse de produits de dégradation
retrouvés a la surface de calculs traités par laser, déduire des élévations locales de

temperatures supérieures a 206°C [42].

Une des autres conséquences possibles d’une telle dégradation de la gaine en ETFE au cours
d’une intervention chirurgicale est la présence résiduelle de ce composant au niveau tissulaire.
Les données concernant la toxicité de ’ETFE rapportent son innocuité apres ingestion, mais

aucune étude n’a évalué les conséquences de sa présence dans 1’appareil urinaire [101, 115].
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Il est probable que la dose résiduelle de polymére dégradé dans les conditions d’une
intervention chirurgicale endoscopique soit négligeable du fait de la présence d’un flux

continu d’irrigation.

La deuxiéme partie de ce travail s’est attachée a étudier si la fibre optique se dégradait lors
d’un tir laser en fonction des parameétres utilisés et parallelement si un changement de
puissance avait lieu au cours du temps. L’influence de chaque paramétre laser (durée
d’impulsion pour le laser Ho:YAG / puissance créte pour le TFL, énergie, fréquence) a été
étudiée. Ces expériences menées avec des fibres strippées et non strippées de 550 pm
simplement immergées dans une cuve remplie de sérum physiologique sans aucune interface
tissulaire en regard de leur extrémité distale ont permis de montrer qu’aucune dégradation ne
se produisait dans le cas de fibres strippées avec les deux générateurs laser, quels que soient
les réglages laser. Alors qu’aucune dégradation n’était observée avec le TFL en cas de fibre
non strippée, on en constatait dans la majorité des cas dés I’activation de 1’émission laser avec
le générateur Ho:YAG. Cette dégradation réalisée aux dépens de la gaine en ETFE était
systématiquement précédée de flashs lumineux probablement dus a I’atteinte du point de
fusion du matériau. Seule une faible énergie (0,2 J) associée a une moyenne ou longue durée
d’impulsion laser prévenait sa dégradation. Il n'était par ailleurs pas constaté de dégradation

pour le paramétre suivant : 1 J X 10 Hz, longue durée d’impulsion laser.

L’une des explications possibles a cette degradation des fibres non strippées vient de leur
observation microscopique. En effet, I’examen microscopique d’une fibre juste aprés sa coupe
effectuée au moyen d’un ciseau céramique entre chaque expérience retrouvait la présence de
débris de gaine ETFE sur le cceur de silice pouvant géner la transmission du faisceau laser

(Figure 70). Ces débris de gaine étaient probablement détruits dés I’activation de 1’émission
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laser par atteinte du point de fusion du matériau, provoquant ainsi un échauffement de la

gaine et sa dégradation par contiguité.

Figure 70. Coupe transversale d’une fibre optique aprés coupe aux ciseaux céramique (x20).

Cependant, cette dégradation observée dans le cas de fibres non strippées ne 1’a été qu’avec le
laser Ho:YAG. L’une des explications possibles & cette constatation repose sur les
observations faites dans I’objectif n°2 lors de I’étude des profils impulsionnels. Il avait alors
été retrouvé que la puissance créte augmentait avec une énergie croissante et une courte durée
d’impulsion laser par rapport a une longue durée d’impulsion avec le générateur Ho:YAG,
alors que la puissance créte restait constante avec le TFL, indépendamment des parameétres
laser (Tableau 9). En effet, pour un méme jeu de parameétres laser réglé sur les générateurs
Ho:YAG et TFL, une dégradation de la fibre était observée avec 1’H0:YAG seulement, la
seule différence constatée étant donc la puissance créte. Comme évoqué precédemment, il
n’était pas observé de dégradation de fibre avec le laser Ho:YAG pour une énergie de 0,2 J
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associée a une moyenne ou longue durée d’impulsion. Pour ce paramétre, la puissance créte
mesurée était inférieure de 1 000 W par rapport a une courte durée d’impulsion laser et au
moins deux fois inférieure a celle mesurée pour des énergies supeérieures (> 0,5 J), ou une
dégradation était quasi systématiquement observée. Aucune explication claire n’est cependant
donnée quant a 1’absence de dégradation constatée avec un parametre laser de 1 J x 10 Hz,

longue durée d’impulsion.

Concernant I’¢tude de I’évolution de puissance au cours du temps, nous avons
systématiquement constaté une perte de puissance initiale par rapport a la puissance réglée sur
chacun des générateurs laser. Cette perte de puissance initiale dans le cas de fibres strippées
était en moyenne de 11,6% pour le TFL et 14,9% pour le laser Ho:YAG, sans différence
significative. En cas de fibres non strippées, celles-ci se dégradant immédiatement avec le
laser Ho:YAG, aucune comparaison n’a été possible avec le TFL. Concernant les résultats
observés avec des fibres strippées avec le laser Ho:YAG ; a parametres laser identiques, les
puissances initiales mesurées étaient similaires a celles rapportées par Lusch et al., qui avaient

également testé des fibres de 550 um [116].

Cette perte de puissance initiale par rapport a celle réglée sur le générateur a déja fait 1’objet
d’études, qui I’ont rapportée a des degrés variables [78, 106, 116-118]. Cette perte de
puissance initiale était ainsi constatée avec 1’utilisation de fibres laser neuves avec des
variations selon les marques de fibres allant de 11% a 61% [78, 119]. Ces écarts constatés
entre fibres neuves pourraient s’expliquer par des procédés de fabrication différents, des
variations de composition des matériaux des différentes parties d’une fibre (cceur, cladding,
gaine), ainsi que des caractéristiques différentes au niveau du connecteur de la fibre au

génerateur laser.

129



En dehors du cas des fibres neuves, d’autres facteurs ont été identifiés comme potentiellement
a ’origine d’une perte de puissance initiale : la méthode de clivage de la fibre et le fait que la
fibre soit non strippée [106, 118]. Les travaux de Vassantachart et al., Peplinski et al., et
d’Haddad et al. ont montré I’influence de la méthode de clivage de la fibre sur la perte de
puissance initiale [79, 105, 106]. Par rapport a une fibre neuve, un clivage réalisé avec des
ciseaux simples était a I’origine d’une perte de puissance d’environ 15 a 30% contre 2 a 12%
avec des ciseaux céramiques [79, 105, 106]. Ces résultats ont justifié¢ ’utilisation de ciseaux
céramique pour ce travail afin de diminuer les pertes de puissance. De maniere similaire a
Haddad et al., ainsi que Ritchie et al., nous ne retrouvions pas d’influence du stripping de la

fibre sur la perte de puissance initiale [79, 118].

Enfin, d’autres causes possibles a cette perte de puissance initiale en dehors de la méthode de
clivage des fibres optiques pourraient étre un niveau de puissance de sortie du générateur laser
inférieur a celui affiché, une absorption d’une partie du rayonnement laser au niveau du
connecteur de la fibre laser au lieu d’étre transmis intégralement au cceur de la fibre, ou enfin
par une courbure de la fibre laser entrainant une diffusion du rayonnement laser et ainsi une
perte de puissance [76]. Concernant le niveau de puissance en sortie de générateur, celui-ci
n’a pas été mesuré dans ce travail. Concernant I’influence de la courbure de la fibre, toutes les
expériences ont été menées avec des fibres optiques maintenues rectilignes afin d’éviter les
pertes d’énergie liées a ce facteur. Enfin, la perte de puissance au niveau du connecteur ne
peut pas étre expliquée par une absorption d’une partie du rayonnement laser dans le cas du
TFL du fait d’un faisceau de I’ordre de 70 um de diametre, n’ayant pas besoin d’étre
collimaté, et inférieur au diameétre des fibres utilisées (550 pm) [116, 119]. Cependant, un
défaut de congruence entre le connecteur et la fibre ou un defaut de contact entre la fibre et le

connecteur peuvent possiblement expliquer cette perte de puissance.
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Concernant 1’évolution de la puissance dans le temps, nous retrouvions une puissance
quasiment identique avant et apres un tir laser continu de 10 minutes dans le cas d’une fibre
strippée et quel que soit le générateur laser. Un gain de puissance moyen de 2,5% était mesuré
en cas de fibre non strippée avec le générateur TFL, ces mesures n’ayant pu étre effectuées
avec le laser Ho:YAG du fait de la dégradation initiale des fibres. Comme évoqueé
précédemment, une explication possible a ces résultats vient de I’observation microscopique
des fibres, qui met en évidence la présence de débris de gaine ETFE sur le coeur de silice
pouvant géner la transmission initiale du faisceau laser (Figure 70). Ces débris de gaine
étaient probablement détruits lors des 10 minutes de tir laser permettant alors de « nettoyer »
le cceur de silice et ainsi révéler la « vraie » transmission laser de la fibre apres 1’utilisation,
sans dégradation de la gaine par contiguité, comme cela a été évoqué précédemment avec le
laser Ho:YAG, du fait du profil impulsionnel du TFL. Cette hypothese a été confirmée par les
travaux de Ritchie et al. au cours desquels des images microscopiques a différents temps de
I’émission laser entre des fibres strippées et non strippées de 365 pum avaient été produites

(Figure 71) [118].
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Figure 71. Images microscopiques électroniques de fibres laser de 365 um strippées et non
strippées a différents temps de 1’émission laser. A & D : fibre laser strippée avant émission
laser puis apres 1, 5 et 10 minutes de lithotritie laser. E a H : fibre laser non strippée avant
émission laser puis apres 1, 5 et 10 minutes de lithotritie laser [118].

Enfin, en comparaison aux résultats de la littérature ou une dégradation de la puissance est
observée au cours du temps avec des fibres strippées de diamétre inférieur a celui utilisé dans
ce travail, le maintien de la puissance au cours du temps que nous avons observé peut étre
expliqué par une moindre irradiance a I’extrémité de la fibre (puissance par unité de surface)

[78].

En raison de I’ensemble de ces constatations, toutes les expériences réalisées au cours des
objectifs n°2 et n°3 I’ont été avec des fibres strippées afin d’éviter une dégradation initiale de
la fibre laser avec le laser Ho:YAG ainsi qu’une perte de transmission de 1’énergie laser qui

aurait pu étre un facteur confondant dans leur interprétation.

Les limites de cette premiere partie résident dans 1’évaluation d’une seule marque de fibres

laser et dans 1’absence d’étude de la dégradation des fibres avec une interface tissulaire en
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regard de la fibre. Des pertes de puissance au cours du temps auraient alors pu étre constatées
du fait d’une possible dégradation de 1’extrémité distale de la fibre laser liée a un effet burn
back. C’est ce qui est observé de maniére quasi constante en pratique clinique au cours de
I’énucléation laser prostatique, une dégradation de la fibre, qu’elle soit strippée ou non, Se
produisant des qu’il y a un contact tissulaire. L’une des autres limites est liee au fait que les
conditions de mesure de puissance réalisées dans 1’air, en raison de I’impossibilité
d’immerger le wattmetre, ne reproduisent pas les conditions chirurgicales ou la fibre est dans
un milieu liquide (sérum physiologique). Cependant, les résultats obtenus concernant les
facteurs de dégradation de la fibre laser, tels que I’absence de stripping de la fibre, sont
rencontrés en pratique clinique avec le laser Ho:YAG. L’expérience clinique avec le TFL
étant limitee, il est difficile de savoir si les fibres optiques strippées et non strippées restent

toutes deux indemnes de dégradation.
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Objectif n°2 : Etude du mode d’action principal de chacun des lasers : effet photomécanique /

effet photoablatif / effet thermique / effet photochimique ?

Dans cette partie, I’objectif était d’étudier le mécanisme d’action des lasers Ho:YAG et TFL

apres avoir étudié leurs caractéristiques d’émission.

Le résultat majeur de cette partie concernant les caractéristiques d’émission de I’impulsion
laser a été de constater que la puissance créte mesurée avec le laser Ho:YAG était
systématiquement supérieure au TFL, quel que soit le paramétrage laser. Avec le laser
Ho:YAG, cette puissance créte, qui correspond au niveau de puissance maximal au cours
d’une impulsion laser, était d’autant plus grande que le générateur était réglé sur une énergie
croissante et une durée d’impulsion courte. Dans le cas du TFL, le changement d’énergie
avait pour conséquence un changement de la durée d’impulsion laser, alors que la puissance
créte restait constante. Cette constatation est par ailleurs confortée par I’étude des profils de
I’impulsion laser : avec le laser Ho:YAG, on observait un pic d’énergie puis une diminution
rapide de celle-ci sur le reste de I’impulsion, alors qu’avec le TFL le profil temporel était

régulier et uniforme, d’une amplitude d’emblée maximale et stable dans le temps.

Ces observations permettent de mieux comprendre les différences concernant les formes et
tailles des bulles de vapeur produites par ’Ho:YAG et le TFL au moment de I’émission laser
dans un milieu liquide. En effet, nous avons pu constater que pour des parametres laser
identiques entre les deux genérateurs, les bulles générées par le laser Ho:YAG étaient
ovalaires et plus volumineuses qu’avec le TFL, ceci étant lié aux puissances créte plus élevées
du laser Ho:YAG. Par ailleurs, quel que soit le génerateur laser, a une énergie donnée, la taille

des bulles était inversement corrélée a la durée d’impulsion. Ces résultats sont concordants
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avec ceux rapportés dans la littérature pour le laser Ho:YAG et les travaux préliminaires de
Hardy et al. ayant rapporté des bulles quatre fois plus grandes avec le laser Ho:YAG qu’avec

une version antérieure du générateur TFL dont la puissance créte était limitée & 70 W [108].

Partant de ces constatations, et afin d’étudier un effet mécanique potentiel de ces bulles de
cavitation créées au moment de I’impulsion laser, nous avons voulu mesurer la pression
générée par celles-ci. Du fait d’une période de répétition de mesure de 20 ms avec le capteur
piézoélectrique utilisé et d’une durée de la bulle inférieure a celle-ci pour chacun des
générateurs laser étudiés, il n’a pas été possible de répondre a cette question. Cependant,
plusieurs études se sont intéressées a mesurer la pression au sein de cette bulle générée avec le
laser Ho:YAG. Les résultats publiés retrouvent un pic de pression obtenu au moment du
collapsus de la bulle de cavitation, allant d’une valeur inférieure a 20 bars jusqu’a 200 bars
[41, 42, 120-124]. Aucune donnée n’a été publiée pour le TFL a ce jour. Ces pics de pression
mesurés étant extrémement variables, nous avons souhaité déterminer de maniere indirecte si
un effet mécanique se produisait au moment de I’impulsion laser lors d’un traitement
chirurgical. Pour ce faire, nous avons comparé la perte de volume lithiasique sur des calculs
synthétiques apres lithotritie laser dans le sérum physiologique par rapport a l'air. En effet, un
effet mécanique serait impossible dans 1’air du fait de ’absence de bulle de vapeur puisque
cette dernicre ne se crée qu’en milieu liquide. Etant donné que les deux mécanismes d’action
supposés des lasers Ho:YAG et TFL sont I’effet photothermique et 1’effet mécanique, sans
qu’il y ait de certitude a ce sujet, cette série d’expériences pourrait permettre de le déterminer
[23, 41, 42, 125, 126]. Bien que ce travail se focalise sur les applications tissulaires, les études
publiées s’étant intéressées aux modes d’action des lasers ont été réalisées sur des modéles de
calculs synthétiques : Begostones. Les tissus n’ayant pas une composition homogéne, cela

aurait en effet pu interférer avec les résultats obtenus.
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Les volumes d’ablation lithiasique dans 1’air avec le laser Ho:YAG étaient supérieurs a ceux
obtenus avec le TFL en mode impulsionnel et continu, qui étaient quasi nuls. Dans le cas du
laser Ho:YAG, nous n’avons pas noté de différence significative entre les volumes d’ablation
lithiasique dans I’air et le sérum physiologique pour les durées d’impulsion courte et longue,
ce qui montre que 1’effet mécanique est soit absent, soit marginal, et que I’effet prédominant
est photothermique. Une autre donnée corroborant ces résultats était un volume d’ablation
plus important avec une longue durée d’impulsion laser qu’avec une courte durée
d’impulsion, quel que soit le milieu (air et sérum physiologique). Pourtant la puissance créte
et la taille de la bulle étant plus importantes avec une courte durée d’impulsion laser ; en cas
d’effet mécanique, celui-ci aurait da étre plus prononcé qu’en cas de longue durée
d’impulsion, mais nos résultats ne sont pas en faveur de cette hypothese, ce qui est le témoin
d’un mécanisme d’action autre. Ces hypotheses concernant un effet mecanique théorique plus
important avec une courte durée d’impulsion laser sont d’ailleurs confirmées par les travaux
de Jansen et al. qui avaient mesuré un pic de pression atteint par la bulle de cavitation

d’autant plus important que la durée d’impulsion laser était courte [122].

Avec le TFL en mode impulsionnel, on notait des volumes d’ablation lithiasique
statistiquement supérieurs dans le sérum physiologique par rapport a 1’air pour chaque
puissance créte, le volume d’ablation augmentant avec la puissance créte de maniére
significative. Le TFL offrant ’avantage de fonctionner sur un mode continu, en plus du mode
impulsionnel, celui-ci a été testé afin d’étudier les différences d’efficacité entre ces deux
modes. Dans le cas du mode continu, le flux de bulles créé lors de 1’émission laser est alors
continu (absence de collapsus des bulles), créant un tunnel de vapeur continu, ce qui permet
d’éviter un effet mecanique en milieu liquide. Avec ce mode, la puissance créte est égale a la

puissance moyenne fixée sur le générateur, la fréquence et 1’énergie ne pouvant étre réglées.
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Avec une puissance moyenne réglée a 10 W lors des tests effectués avec le TFL en mode
continu, afin d’étre identique a celle réglée sur le TFL en mode impulsionnel et le laser
Ho:YAG, il a été constaté une absence d’efficacité dans I’air et le sérum physiologique, qui
peut s’expliquer par le fait que la puissance créte était de 10 W. Lorsque le TFL était en mode
impulsionnel avec une puissance créte de 125 W, une efficacité réduite était aussi observée,
ce qui montre I’importance de la puissance créte pour obtenir un effet ablatif. En mode
impulsionnel, la différence de volume d’ablation lithiasique observée entre I’air et le sérum
physiologique n’est probablement pas expliquée par un effet mécanique en milieu liquide
[127]. En effet, nous avons pu montrer qu’avec le laser Ho:YAG I’effet mécanique est
probablement absent ou marginal, alors méme que la puissance créte et la taille des bulles
sont supérieures a celles mesurées avec le TFL. Ainsi, ’effet prédominant avec le TFL,

comme avec le laser Ho:YAG, doit étre photothermique.

Ces résultats sont donc en faveur d’un mécanisme d’action principal photothermique pour les
lasers HO:YAG et TFL. Plusieurs travaux publiés sur le laser Ho:YAG ainsi qu’une étude
récente sur le TFL retrouvent également un effet photothermique prédominant [41, 42, 73,
125, 128]. Par ailleurs, certains auteurs ont montré que les lasers ayant une durée d’impulsion
supérieure a 2 s ne généraient pas de bulle de cavitation avec un pic de pression suffisant
pour créer un effet photomécanique [23, 125]. En revanche, deux théories s’affrontent pour
expliquer la maniere dont cet effet photothermique se produit ; soit une destruction chimique
des composants lithiasiques due a leur élévation de température par exposition directe au
rayonnement laser ou par la bulle de vapeur créée a I’extrémité de la fibre optique, soit la
vaporisation de I'eau présente a I'intérieur des pores du calcul conduisant a son explosion. Nos
travaux sont en faveur de cette derniére explication [23, 73, 125]. En effet, I’effet ablatif quasi

équivalent observé avec le laser Ho:YAG entre 1’air et le sérum physiologique renforce
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I’hypothése d’une vaporisation de I'eau présente au sein des pores du calcul conduisant a des
microexplosions par augmentation de la pression intralithiasique, c’est a dire par un effet
thermomecanique indirect [129]. Ces résultats sont concordants avec ceux de Beghuin et al. et
Hardy et al. en faveur d’un effet photothermique prédominant avec le laser Ho:YAG [121,

126, 130, 131].

Bien que nos résultats soient en faveur d’un mécanisme photothermique prédominant pour les
lasers Ho:YAG et TFL, nous avons pu constater des différences : quasi absence d’efficacité
du TFL dans I’air, volumes d’ablation avec le laser Ho:YAG similaires dans 1’air et le sérum
physiologique, efficacité croissante du TFL dans le sérum physiologique dépendant de la
puissance créte. Ces différences peuvent s’expliquer par des profils de ’impulsion laser, des
coefficients d’absorption du rayonnement laser dans ’eau, et des puissances créte différents
[132]. L’efficacité du laser Ho:Y AG dans I’air est probablement due a son profil impulsionnel
en pic ainsi qu’a ses puissances créte élevées, quelle que soit la durée d’impulsion, entrainant
un effet « explosif » avec une élévation de température instantanée au sein du calcul et la
vaporisation de 1’eau contenue dans ses pores puis son ablation [133]. Le volume d’ablation
supérieur, dans 1’air et le sérum physiologique, avec une longue durée d’impulsion laser par
rapport a une courte durée d’impulsion témoigne de 1’effet d’une élévation de température au
sein du calcul sur une durée plus importante, la puissance créte étant suffisante et le profil de

I’impulsion restant en pic.

L’effet ablatif du TFL en mode impulsionnel, supérieur au laser Ho:YAG dans le sérum
physiologique lorsque la puissance créte est de 500 W, peut s’expliquer par le profil de
I’impulsion laser et par un meilleur coefficient d’absorption du rayonnement laser dans I’eau
que pour ’'Ho:YAG, alors que la puissance créte est inférieure. Comme nous I’avons vu, par
rapport au laser Ho:YAG, le profil temporel d’une impulsion laser avec le TFL est régulier et
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uniforme, d’une amplitude d’emblée maximale et stable dans le temps, avec une durée
d’impulsion laser et une durée de vie des bulles supérieure. Ceci se traduit par une énergie
moindre pour créer la bulle de cavitation du fait d’un coefficient d’absorption dans 1’eau
quatre a cing fois moins élevé, ce qui permet de délivrer plus d’énergie a la cible et sur un
temps plus long de maniere constante. L’élévation de température au sein du calcul est donc
réalisée sur une durée plus longue. Ainsi, ces mécanismes permettent de compenser
I’infériorité de la puissance créte du TFL par rapport au laser Ho:YAG, une puissance
moindre étant suffisante pour obtenir un effet ablatif. Cependant, une valeur seuil de
puissance créte est probablement nécessaire pour obtenir un effet ablatif. En effet, nous avons
pu constater un volume d’ablation quasi nul lorsque cette puissance était de 125 W. Pour un
méme niveau d’énergie, une puissance créte de 500 W par rapport a 250 W permet
probablement d’accélérer 1’effet photothermique et donc le processus d’ablation. L’ensemble
de ces caractéristiques permet au TFL d’avoir un volume d’ablation lithiasique plus important

que le laser Ho:YAG a parametres équivalents et pour une puissance créte de 500 W.

Cette deuxieme partie a comporté comme limite 1’impossibilité de mesurer les pressions des
bulles de cavitation afin d’évaluer directement la présence d’un effet photomécanique, cette
étude ayant donc été réalisée de maniére déductive. De plus, la dynamique des bulles de
cavitation au moment de 1’impact contre le calcul n’a pas été étudiée. Enfin, le modele utilisé
pour étudier les mécanismes d’action des lasers Ho:YAG et TFL s’éloigne malheureusement
de I’objectif d’étude tissulaire. Cependant, 1’utilisation de BegoStones offre I’avantage de
conditions expérimentales reproductibles avec des calculs de méme densité, homogenes au

niveau de leur structure et présentant une surface d’interaction avec la fibre laser parfaitement

139



plane. Par ailleurs, 1’utilisation d’un bras robotisé¢ pour le déplacement de la fibre optique a

permis des conditions d’étude parfaitement reproductibles.

Les effets tissulaires de ce mécanisme photothermique sont étudiés dans I’objectif n°3.
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Objectif n°3 : Détermination des effets tissulaires selon les différents parameétres lasers

réglables sur chaque générateur laser.

Alors que le TFL, avec sa longueur d’onde de 1940 nm et un coefficient d'absorption du
rayonnement par 1’eau maximal, a une pénétration tissulaire théorique de 100 um, celle du
laser HO:YAG atteint 400 pm du fait d’une longueur d’onde de 2120 nm [81]. Comme les
tissus mous sont composes a 80% d’eau, les effets thermiques du TFL devraient alors étre
réduits d’un facteur 4 par rapport a I’'Ho:YAG, avec pour conséquence théorique une
meilleure précision pour I’incision tissulaire. Cependant, seules quelques études ont évalué
jusqu'a présent le TFL quant a ses réels effets tissulaires en urologie. Ce travail a eu pour

objet de comparer les propriétés tissulaires des lasers Ho:YAG et TFL.

La premiére partie a consisté a déterminer le meilleur modéle tissulaire pour ’analyse des
effets des lasers HOo:YAG et TFL. Afin d’étre le plus proche possible des applications
cliniques de ces lasers, nous avons voulu évaluer leurs effets sur différents tissus du systéme
urinaire humain (prostate, vessie, uretére) prélevés sur cadavres frais congelés. L’exploitation
des ureteres ayant été rendue impossible du fait de tissus fortement remaniés et rétractés, et
I’analyse microscopique des échantillons vésicaux et prostatiques n’ayant pas été contributive
du fait d’un remaniement tissulaire architectural profond, I’ensemble des expériences a donc
da étre réalisé sur un modeéle déja utilisé dans de nombreuses études pour 1’évaluation des

effets tissulaires des lasers en urologie : le rein de porc [134-140].

D’autres modeéles pour ’analyse des effets tissulaires des lasers en urologie ont été rapportés
dans la littérature : uretére de porc ; rein de bovins ; prostate, vessie, uretére de chien [60, 72,
141, 142]. Cependant, le nombre d’études trés limité utilisant ces modeles et le fait que le rein
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de porc a un coefficient d'absorption spécifique comparable a celui de la prostate nous a fait

choisir ce dernier modéle pour I’intégralité de nos expériences [110-113].

Les résultats obtenus dans cette partie sont difficilement comparables a ceux de la littérature.
En effet, les rares études publiées rapportant les effets tissulaires du TFL ne mentionnent pas,
pour la majorité, les réglages laser utilises au cours de leurs expériences [135, 137]. La seule
étude décrivant les parametres laser choisis utilisait des fibres optiques strippées de 600 pum
de diametre et comparait trois lasers : le laser Ho:YAG, le TFL, et un laser diode [139].
Contrairement aux resultats de cette étude, nous retrouvions une différence significative pour
les profondeurs des incisions et les zones de coagulations entres les lasers Ho:YAG et TFL.
Cependant, un seul réglage laser avait été évalué dans cette étude (1,2 J x 10 Hz), sans analyse
de I’effet de la durée d’impulsion et de la puissance créte. La présence d’une carbonisation
était rapportée, celle-ci étant minimale avec les lasers Ho:YAG et TFL. De maniere similaire,
Becker et al. avaient constaté I’absence de carbonisation avec un TFL dont la puissance créte
était de 1000 W, les parametres laser n’étant pas détaillés [135]. Nos observations vont a
I’encontre de ces résultats puisque nous avons retrouvé de maniere systématique une zone de
carbonisation avec le TFL, celle-ci ayant tendance a étre d’autant plus importante que la

puissance créte diminuait, alors qu’elle était absente avec le laser Ho:YAG.

Concernant les résultats obtenus avec le laser Ho:YAG, nous n’avons pas retrouvé d’effet de
la fréquence et de 1’énergie sur la largeur et la profondeur des incisions contrairement aux
travaux d’Emiliani et al., qui avaient analysé I’effet de différents paramétres laser et de la
durée d’impulsion sur des reins de veau [142]. Cette différence peut étre expliquée par la
vitesse de déplacement de la fibre laser (10 mm/s dans notre travail versus 3 mm/s) et
I’utilisation de diamétres de fibres différents : 272 et 365 um dans leur étude contre 550 pum
dans la nétre, ce diametre de fibre plus large ayant pour conséquence une irradiance plus
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faible. En effet, Becker et al., ainsi que Taratkin et al., ont montré qu’avec une vitesse de
déplacement croissante de la fibre laser, la profondeur des incisions diminuait [134, 137]. De
maniere similaire a Emiliani et al., nous retrouvions que la durée d’impulsion laser n’avait pas
d’incidence sur la profondeur des incisions. Cependant, contrairement a nos résultats, leurs
travaux mettaient en évidence une influence de la durée d’impulsion sur la largeur des
incisions, celle-ci étant d’autant plus large que la durée d’impulsion était courte. Enfin, la
zone de coagulation était d’autant plus étendue que 1’énergie était élevée, sans influence de la
fréquence et de la durée d’impulsion, alors que nos résultats n’ont retrouvé aucune influence
de ces facteurs sur ce parameétre. Les autres études sur le laser Ho:YAG ne précisaient pas les
parametres laser choisis, ou bien ceux-ci différaient de ceux utilisés dans ce travail [134, 136,

138, 140].

Du fait de rapports dans la littérature trés hétérogénes et peu nombreux, nos travaux apportent
certains éclaircissements sur les différences entre les lasers Ho:YAG et TFL au niveau des
applications tissulaires. Nous avons pu constater qu’en dépit de pénétrations tissulaires
théoriques de 100 um avec le TFL et 400 um avec le laser Ho:YAG, celles-ci sont en réalité
plus importantes dans des conditions ou la fibre optique est au contact tissulaire [81].
Cependant, nous avons retrouvé une différence significative de profondeur des incisions
tissulaires, celle-ci étant plus grande avec le laser Ho:YAG, ce qui va dans le sens d’une
péneétration tissulaire plus importante qu’avec le TFL. Concernant les propriétés
hémostatiques, il est important de rappeler qu’au niveau tissulaire, une ¢lévation de
température au-dessus de 60°C mais ne dépassant pas 100°C, provoque une dénaturation des
protéines et un début de pyrolyse, conduisant a une coagulation thermique [143]. L’irradiance
du faisceau laser ne doit pas dépasser le seuil de vaporisation, car au-dela de cette limite se

produit la pyrolyse qui peut se poursuivre par la carbonisation. Nous avons retrouvé des zones
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de coagulation significativement plus étendues avec le laser HO:YAG qu’avec le TFL.
Cependant, alors qu’aucune zone de carbonisation n’était constatée avec le laser Ho:YAG,
elle I’était systématiquement avec le TFL, celle-ci occupant un volume variable au sein de
I’incision et Se trouvant au-dessus de la zone de coagulation. Ainsi, les propriétés
hémostatiques de ces deux lasers sont différentes, celles du TFL semblant plus superficielles
que I’Ho:YAG. De plus, il est important de préciser que la pénétration tissulaire totale
(profondeur d’incision + zone de coagulation) de I’Ho:YAG est bien supérieure a celle du
TFL, sans toutefois atteindre un facteur 4 comme retrouvé en théorie. Comme nous 1’avons vu
dans I’objectif n°2, ces différences peuvent s’expliquer par des profils de I’impulsion laser,
des coefficients d’absorption du rayonnement laser dans 1’eau, et des puissances créte
différents [132]. En effet, le profil impulsionnel en pic de I’'Ho:YAG ainsi que ses puissances
créte élevées, quelle que soit la durée d’impulsion, entrainent un effet « explosif » avec une
élévation de température et une vaporisation instantanée de 1’eau, ne pouvant conduire a un
phénomene de carbonisation mais causant une pénétration tissulaire plus importante. Ceci
s’est traduit par des largeurs d’incisions similaires au TFL mais avec des profondeurs plus
importantes et des limites hétérogenes. Des résultats similaires ont été rapportés avec
I’Ho:YAG [137]. Le profil temporel d’une impulsion laser avec le TFL étant au contraire
régulier et uniforme, d’une amplitude d’emblée maximale et stable dans le temps, avec une
durée d’impulsion laser et une durée de vie des bulles supérieures a I’'Ho:YAG, ceci se traduit
par une élévation de température et une délivrance de I’énergie a la cible sur un temps plus
long de maniere constante. Une puissance créte plus basse, associée a une durée d’impulsion
plus longue, ainsi qu’un coefficient d'absorption du rayonnement par 1’eau maximal avec le
TFL conduisent donc a un effet de vaporisation et de carbonisation tissulaire. Ces résultats
sont en accord avec ceux de I’objectif n°2 et I’étude des mécanismes d’action de ces deux

lasers.

144



De ces constations, nous pouvons présumer de propriétés hémostatiques probablement

supérieures avec le TFL qu’avec I’Ho:YAG.

Enfin, une dégradation des fibres laser était constatée, avec le laser Ho:YAG uniquement,
dans cette série d’expériences. Cette dégradation survenait pour une énergie supérieure a 1 J,
quelle que soit la fréquence, et pour des durées d’impulsion courte et moyenne uniquement.
Elle était probablement liée a un effet burn back di a une puissance créte plus importante

pour les durées d’impulsion courte et moyenne que longue.

Cette partie comporte des limites, dont la premiere est que les expériences ont été réalisées sur
reins de porc et non sur tissu prostatique, ceux-ci ayant néanmoins des caractéristiques
histologiques similaires [110-114]. La seconde réside dans le fait que les expériences n'ont
pas été réalisées sur des tissus vascularisés, susceptibles de reproduire au mieux les conditions
chirurgicales [144, 145]. Des différences d’efficacité pourraient donc exister. Cependant, les
travaux de Khoder et al. ont montré que les effets laser sont identiques sur des reins de porcs
vascularisés et non vascularisés [146]. Enfin, les effets de la vitesse de déplacement de la fibre
sur le tissu, de la distance entre la fibre et le tissu n’ont pas été étudiés. Certains résultats de
I’objectif n°2, concernant I’effet de la distance entre la fibre et la cible sur la transmission de
I’énergie laser, montraient une diminution de celle-ci avec la distance. Par extrapolation, et
d’aprés les travaux de Taratkin et al., nous pouvons supposer un effet tissulaire s’atténuant
avec la distance [139]. De méme, concernant la vitesse de déplacement de la fibre, sur la base
des travaux de Becker et al. et Taratkin et al., nous pouvons supposer un effet tissulaire
moindre lorsque la vitesse de déplacement augmente [134, 137]. Enfin, en 1’absence de
déplacement de la fibre, il est probable que les effets retrouvés dans ce travail soient plus

importants.
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CONCLUSIONS
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Ce travail avait pour but la comparaison des lasers Ho:YAG et TFL, tant sur le plan de la
dégradation des fibres laser, que des mécanismes d’action en jeu, pour in fine interpréter leurs

effets tissulaires.

Nous avons pu mettre en évidence une dégradation des fibres optiques avec le laser Ho:YAG
lorsque celles-ci étaient non strippées, alors que cela n’était pas le cas avec le TFL. Aucune
dégradation ne se produisait dans le cas de fibres strippées pour 1'un ou I’autre des deux
générateurs laser, quels que soient les réglages laser. En raison de ces constatations, toutes les
expériences réalisées par la suite I’ont été avec des fibres strippées, afin d’éviter une
dégradation initiale de la fibre optique avec le laser Ho:YAG ainsi qu’une perte de

transmission de I’énergie qui aurait pu €tre un facteur confondant dans leur interprétation.

Le mécanisme d’action principal mis en évidence pour ces deux lasers était un effet
photothermique, avec toutefois des effets différents liés a des profils de I’'impulsion laser, des

coefficients d’absorption du rayonnement laser dans 1’eau, et des puissances créte différents.

L’étude des effets tissulaires a permis de constater des largeurs d’incision similaires entre ces
deux lasers, mais des profondeurs plus grandes et des zones de coagulations plus étendues
avec le laser Ho:YAG. Par ailleurs, des zones de carbonisation localisées en superficie de la
zone de coagulation ont été observées avec le TFL uniquement. Ces différences ont pu étre
expliquées par 1’é¢tude des profils impulsionnels de ces lasers ainsi que par leur mécanisme
d’action. Partant de ces constations, il a pu étre présumé des propriétés hémostatiques

supérieures du TFL a ’'Ho:YAG.

Les résultats de ces travaux devront étre completés par des études cliniques afin de pouvoir

les confronter et vérifier s’ils se confirment lors d’interventions chirurgicales.
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Steeve DOIZI

COMPARAISON DES LASERS HOLMIUM:YAG ET THULIUM FIBRE SUR DES
APPLICATIONS TISSULAIRES

Résumé

Ce travail avait pour but la comparaison des lasers Ho:YAG et TFL, tant sur le plan de la dégradation des fibres
laser que des mécanismes d’action en jeu, pour in fine interpréter leurs effets tissulaires.

Nous avons pu mettre en évidence une dégradation des fibres optiques avec le laser Ho:YAG lorsque celles-ci
étaient non strippées, alors que cela n’était pas le cas avec le TFL. Aucune dégradation ne se produisait dans le
cas de fibres strippées avec I'un ou I'autre des deux générateurs laser, quels que soient les réglages laser. En
raison de ces constatations, toutes les expériences réalisées par la suite ’ont été avec des fibres strippées afin
d’éviter une dégradation initiale de la fibre avec le laser Ho:YAG ainsi qu’une perte de transmission de 1’énergie
qui aurait pu étre un facteur confondant dans leur interprétation.

Le mécanisme d’action principal mis en évidence pour ces deux lasers était un effet photothermique, avec
cependant des effets différents liés a des profils de I’impulsion laser, des coefficients d’absorption du
rayonnement laser dans 1’eau, et des puissances créte différents.

L’étude des effets tissulaires, menée sur reins de porc, a permis de constater des largeurs d’incisions similaires
entre ces deux lasers, mais des profondeurs plus grandes et des zones de coagulation plus étendues avec le laser
Ho:YAG. Par ailleurs, des zones de carbonisation localisées en superficie de la zone de coagulation ont été
observées avec le TFL uniquement. Ces différences ont pu étre expliquées par 1’étude des profils impulsionnels
de ces lasers ainsi que par leur mécanisme d’action. Partant de ces constations, il a pu étre présumé des
propriétés hémostatiques du TFL supérieures a ’Ho:YAG.

MOTS CLES: laser Ho:YAG, thulium fiber laser, interactions laser-tissu

Résumé en anglais

The aim of this work was to compare Ho:YAG and TFL lasers, both on the degradation of laser fibers and their
mechanism of action, in order to ultimately understand their effects on tissue.

We demonstrated degradation of laser fibers with the Ho:YAG laser when unstripped, contrary to the TFL. No
degradation occurred in the case of stripped fibers with either laser, regardless of the laser settings.
Consequently, all the experiments carried out thereafter were performed with stripped fibers in order to avoid
any initial degradation of the laser fiber with the Ho:YAG laser, as well as a loss of transmission of the laser
energy, which could have been a confounding factor.

The main mechanism of action of these two lasers was a photothermal effect. However, differences were found
between them, due to different profiles of laser pulses, different absorption coefficients of the light in water, and
different peak powers.

The tissue effects analysis, performed on pig kidneys, found similar incision widths between both lasers but
greater incision depths and coagulation areas with the Ho:YAG laser. Furthermore, areas of carbonization
located on the surface of the coagulation zone were observed with the TFL only. These differences could be
explained by the different pulse profiles of these lasers as well as their mechanism of action. From these
findings, it could be assumed that the hemostatic properties of the TFL were superior to those of the Ho:YAG
laser.

KEYWORDS: Ho:YAG laser; thulium fiber laser, laser-tissue interactions
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