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In generale, l'interazione della radiazione luminosa con un mezzo 
biologico dipende dai parametri di irraggiamento (come la lunghezza 
d'onda, potenza/energia, durata dell’impulso) e dalle proprietà
ottiche del tessuto. 

Introduzione

Per l’uso 
medico dei 
laser possiamo 
distinguere fra 
applicazioni 
terapeutiche e 
diagnostiche.



Proprieta’ ottiche dei tessuti
Nonostante la complessità strutturale e le differenziazioni 
morfologiche, in prima approssimazione i tessuti organici 
possono essere riguardati dal punto di vista ottico come mezzi 
omogenei e isotropi.



Nei tessuti biologici la propagazione della radiazione 
luminosa è descritta tramite proprietà ottiche fondamentali 
quali riflessione, assorbimento, trasmissione, diffusione, ecc.

diffusione

assorbimentoriflessione

radiazione 
trasmessa

radiazione 
incidente



Interazione laser-materiale a basse intensità

Fasc io
laser

Lobo di riflessione

Lobo di trasm issione

• RIFLESSIONE

• ASSORBIMENTO

• TRASMISSIONE

R + A + T = 1



Leggi della riflessione e della rifrazione:

Legge della riflessione

Legge della rifrazione
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Riflessione
Una piccola frazione della radiazione, tipicamente il 4-5%, viene riflessa 
all'indietro a causa del salto di indice di rifrazione fra l'ambiente esterno 
ed il tessuto. 

Riflettività: rapporto fra le ampiezze del C.E. incidente e riflesso

Riflettanza: rapporto fra le intensità incidente e riflesso (= Riflettività2)



Considerando i piani di polarizzazione:

“s”: perpendicolare al piano di incidenza

“p”: parallelo al piano di incidenza

La Riflettanza per ogni piano 

è data da:

Rs = (Es’/Es)2 ; 

Rp = (Ep’/Ep)2 

con E, E’, C.E. incid. e rifl.

Per l’acqua 

si può ricavare:

Rs = Rp ~ 2%



La frazione di radiazione laser rimanente dopo la riflessione si propaga 
nel tessuto e subisce processi di assorbimento e di diffusione multipla. 

Assorbimento
Assorbanza: rapporto fra le intensità incidente e quella assorbita 

Legge di Lambert-Beer:

I(z) = Io exp (-µa z)          [I(z) = Io exp (-k’c z) ] 

Io intensità incidente, µa coeff. di assorbimento

c concentrazione, k’ cost non dip. dalla conc.

da cui: z = 1/µa ln [Io / I(z)]

L = 1/µa profondita’ di penetrazione della radiazione 
(o lunghezza di estinzione), che rappresenta la 
distanza sulla quale l’intensita’ si riduce di un 

fattore 1/e (e≈2.7) ad opera dell’assorbimento.



Fra i tessuti biologici, quelli che possiamo considerare altamente 
trasparenti nel visibile sono la corna ed il cristallino

Le specie chimiche che partecipano all'assorbimento della luce nel 
tessuto sono numerose ed il loro effetto varia molto sensibilmente con 
la lunghezza d'onda della radiazione

Un ruolo 
fondamentale è
rivestito dall'acqua 
che rappresenta il 
principale
assorbitore nella 
regione spettrale 
dell'infrarosso. 



Assorbimento spettrale dell'acqua e di altre specie biologiche 
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Diffusione o scattering

Nelle bande ottiche del visibile e del vicino infrarosso ha luogo una notevole 
diffusione di radiazione, dovuta all’abbondanza di strutture cellulari di dimensioni 
confrontabili con la lunghezza d'onda di irraggiamento. 

Schematicamente, possiamo distinguere tre tipologie di propagazione della 
radiazione luminosa nei tessuti che dipende dalla lunghezza d’onda della 
radiazione laser e dalle caratteristiche del tessuto irraggiato

(a) Assorbimento predominante. 
(b) Diffusione e assorbimento confrontabili. 
(c) Diffusione predominante.

Fascio
laser

Fascio
laser

Fascio
laser



(a) Assorbimento >> diffusione

Le lunghezze d'onda UV dei laser ad eccimeri:

190 - 300 nm

e quelle IR dei laser a CO2, Ho:YAG e Er:YAG:

2 - 10 µµµµm

sono altamente assorbite dai tessuti.

La profondità di penetrazione per esse è di circa

1 - 20 µµµµm

Fascio
laser



(b) Assorbimento ~ diffusione

Per lunghezze d'onda comprese fra

450 e 590 nm

la profondità di penetrazione della radiazione laser è approx. 

0.5 - 2.5 mm 

Quando sia l'assorbimento che la diffusione sono confrontabili, la 
radiazione luminosa nel tessuto presenta una componente fortemente 
collimata circondata da una regione in cui la luce subisce una 
diffusione multipla.

La componente della luce diffusa all'indietro rappresenta la maggior 
parte della riflettanza totale. A queste lunghezze d'onda si misurano 
valori di radiazione retrodiffusa di circa il 15 - 40 % rispetto alla luce 
incidente.

Fascio
laser



Fascio
laser

(c) Assorbimento << diffusione

Per lunghezze d'onda comprese fra 

590 nm e 1.5 µµµµm

la diffusione predomina sull'assorbimento e la profondità di penetrazione
varia fra 

2.0 - 8.0 mm

Quando la radiazione attraversa il tessuto, la componente collimata si 
converte quasi completamente in luce diffusa.

La diffusione all'indietro risulta notevolmente aumentata fino a valori del
35 - 70 % rispetto alla luce incidente.



Ancora sulla diffusione (scattering):

Distinguiamo fra: 

1) diffusione elastica = il fotone incidente e quello diffuso hanno la stessa energia

2) diffusione anelastica = una frazione dell’energia del fotone incidente è assorbita

1) Diffusione elastica

(a) Scattering di Rayleigh

intensità di scattering

� Dipendenza dalla lungh. d’onda:

inversamente proporzionale a λ4

� Dipendenza angolare:
proporzionale a 
e quindi le intensità della diffusione 
in avanti e all’indietro sono uguali 

4

2 )(cos1
)(

λ
θθ +=sI

)(cos1 2 θ+



(a) Scattering di Mie

E’ predominante quando la lungh. d’onda della radiazione incidente 
diventa comparabile con la dimensione delle particelle, come ad esempio 
quella delle cellule sanguigne

λ-x dove    0.4 ≤ x ≤ 0.5

� Dipendenza dalla lungh. d’onda: L’intensità di scattering ha una 

dipendenza più debole da λ rispetto a quella di Rayleigh: 

� Dipendenza angolare: la diffusione avviene preferibilmente in avanti



Scattering nel caso reale:

Nella realtà nei tessuti biologici la situazione è intermedia:

� La diffusione avviene preferibilmente in avanti (come per Mie)

� La dipendenza dalla lungh. d’onda è più forte di quella descritta da Mie

Si introduce quindi la funzione di probabilità di scattering   p (θ) dei fotoni di 

essere diffusi ad un angolo  θ . Si ha quindi:

Scattering isotropo: p (θ) non dipende da θ , altrimenti si ha

Scattering anisotropo, descritto dal fattore di anisotropia g:

� g = 1 scattering solo in avanti

� g = -1 scattering solo all’indietro

� g = 0 scattering isotropo
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Mezzi torbidi (assorbimento + scattering):

Nella maggior parte dei tessuti biologici il fenomeno della diffusione si combina 
con quello dell’assorbimento producendo una riduzione della profondità di 
penetrazione effettiva della radiazione nei tessuti. 

Si può tenere conto di ciò introducendo un coefficiente di assorbimento 
efficace µeff = µa + µs che tiene conto dell’assorbimento e degli effetti della 
diffusione. 

La profondita’ di penetrazione efficace è data da

L eff = 1/ µeff = 1/ (µa + µs)



Può essere utile introdurre l’ albedo ottico definito come:

a = µs / µeff = µs / (µa + µs)

� a = 0  attenuazione dovuta al solo assorbimento

� a = 1  attenuazione dovuta al solo scattering

� a = 1/2  implica che µa = µs

ed i coefficienti ridotti di scattering e di attenuazione definiti da :

µs’ = µs (1 - g) µeff’ = µa + µs’ = µa + µs (1 - g) 

per i quali vale che lo scattering in avanti (g = 1) non causa attenuazione   



Teoria del trasporto radiativo

La descrizione matematica dell’assorbimento e dello scattering di luce nei mezzi 

torbidi può essere fatta in due modi distinti:

1) Con la teoria analitica (quando possibile, a partire dalle eq. di Maxwell) 

2) Con la teoria del trasporto di fotoni che considera la radianza J (r,s) 
definita come il flusso di densità di potenza nella direzione s per unità di 

angolo solido dω (espressa in W cm-2 sr-1), governata dalla

Eq. del Trasporto Radiativo

dove               è la funzione di fase di un fotone diffuso dalla direzione  s’ alla 

direz. s, ds è un cammino ottico infinitesimale e dω è l’elem. infinitesimo di 

angolo solido nella direzione s’

Se si misurano le proprietà ottiche del materiale, l’osservabile è l’intensità I(r), 
che è legata alla radianza da:

e quindi 

dove                 è la funzione delta dell’ang. solido che punta nella direz. s
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Quando un fascio laser attraversa un mezzo torbido, la radianza può essere 
scomposta in un termine coerente ed un termine diffuso:

Il termine coerente decresce a causa dell’attenuazione e dello scattering in avanti e 
può essere calcolato dalla:

con la soluzione 

dove I0 è l’intensità iniziale. 

Quindi l’intensità coerente in un mezzo torbido è caratterizzata da un decremento 
esponenziale.  

Il maggior problema risulta quindi la determinazione della radianza diffusa che può 
essere affrontata con vari metodi: approssimazione di scattering del 1° ordine, 
teoria di Kubelka-Munk, simulazioni Montecarlo, ….

Esempio: Approx. Scatt. 1°ordine:                             per cui possiamo assumere 
che l’intensità decresce secondo la legge di Lambert-Beer:

che assume onde piane incidenti e dove non si considera lo scattering multiplo.

Descrive bene il caso di                   ma non è applicabile nella finestra terapeutica 
(600-1200 nm)
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Misura delle proprietà ottiche dei tessuti



Interazione laser-tessuto ad intensità medio-alte
Mappa delle interazioni laser-tessuto

I vari tipi di interazione laser-tessuto possono essere rappresentati in modo diagrammatico
come regioni di un mappa che riporta in ascissa il tempo di irraggiamento, in ordinata la 
densità di potenza (W/cm2) della radiazione laser, ed in cui le diagonali indicano linee a
fluenza (J/cm2) costante 
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Interazione Fotochimica

L'interazione fotochimica selettiva tra radiazione laser e tessuto può essere 
ottenuta sia tramite cromofori endogeni, come ad esempio emoglobina e melanina, 
sia con cromofori esogeni. 
Se l'impulso laser ha una durata inferiore al tempo di rilassamento termico del 
cromoforo (da qualche ns a circa 10 µsec) ed è in grado di eccitare transizioni 
elettroniche o vibrazionali, si possono produrre trasformazioni fotochimiche.

Livello microscopico:

1) Formazione fotoindotta della molecola AB a seguito dell'assorbimento del 
fotone hν da parte della molecola A o B:

hνννν +  A  +  B   ⇒⇒⇒⇒ (AB)*



Esempio di formazione fotoindotta: PUVA  (Psoralen Ultraviolet A Theraphy)

Nel trattamento della psoriasi o di altre malattie iperproliferative della pelle si 
sfruttano reazioni di fotoassociazione fra molecole di furocumarina (psoralene) e 
basi pirimidiniche del DNA (timina, citosina) che formano addotti monfunzionali.
Successivamente l'irraggiamento porta anche alla formazione di addotti bifunzionali
o legami crociati nel DNA che inducono l'effetto genotossico.



2) Reazioni di fotoconversione, nelle quali le molecole del cromoforo sono 
modificate o convertite in fotoprodotti.

hνννν +  T  ⇒⇒⇒⇒T*
T* ⇒⇒⇒⇒ T'

Esempio: Fotoisomerizzazione della bilirubina nel trattamento dell'ittero
neonatale tramite irraggiamento a 450-500 nm della molecola di bilirubina 
presente nel sangue, che ne induce la fotoisomerizzazione in composti più
idrosolubili o di più rapida metabolizzazione. 

Isomerizzazione configurazionale

(4Z, 15Z-bilirubina IXa ⇒⇒⇒⇒ 4Z, 15E, molecola più polare)

Isomerizzazione strutturale

(4Z,15Z ⇒⇒⇒⇒ lumibilirubina, composto ciclico più idrosolubile)



3) Reazioni mediate da cromofori:

In questo caso l'energia luminosa è usata per eccitare un particolare cromoforo 
che a sua volta dà origine ad un complesso processo biologico i cui prodotti finali 
possono avere rilevanza terapeutica. 

In queste reazioni la molecola agisce con funzioni di trasferimento di energia, 
dopo aver subito una fotoeccitazione.

Un cromoforo capace di produrre reazioni fotoindotte in molecole che di per sè
non assorbono luce nella stessa regione spettrale è detto “fotosensibilizzante”.





La reazione fotodinamica coinvolge la molecola che assorbe il 
fotone (fotosensibilizzatore) ed una molecola di ossigeno: 

• il fotosensibilizzatore una volta eccitato decade dallo stato di 
singoletto (a vita media corta) in uno stato eccitato di tripletto
(a lunga vita media)

• in una collisione con una molecola di ossigeno, nello stato 
fondamentale di tripletto, il fotosensibilizzatore trasferisce la
propria energia all'ossigeno, che si porta dallo stato fondamentale 
di tripletto, a bassa reattività, in uno stato eccitato di singoletto

• in questa configurazione elettronica, l'ossigeno presenta 
un'elevata affinità elettronica, ed é in grado di produrre reazioni di 
ossidazione con altre molecole presenti nel mezzo biologico.



4) Fotodissociazione 

hνννν + AB   ⇒⇒⇒⇒ (AB)*  ⇒⇒⇒⇒ A + B*

Questa reazione rappresenta il processo di fotodissociazione dovuto alla 
induzione di uno stato repulsivo nella molecola AB ad opera del fotone 
assorbito.

La fotodissociazione di molecole biologiche viene tipicamente indotta da laser 
impulsati di alta potenza in grado di fornire, con uno o più fotoni ed in tempi 
più rapidi di quelli di diseccitazione, una energia maggiore o uguale 
all'energia di legame della molecola. 

In questo processo sono particolarmente favoriti i laser ultravioletti (eccimeri, 
193-351 nm) in quanto l'elevata energia del fotone UV (4-7 eV) può causare
la rottura diretta dei legami molecolari, generando radicali liberi. 

L'innalzamento medio di temperatura sul tessuto irraggiato risulta 
notevolmente limitato poiché la maggior parte dell'energia laser è utilizzata
per la fotodissociazione, piuttosto che trasferita ai moti vibrazionali delle 
molecole per produrre riscaldamento locale. 



Interazione Termica

Gran parte delle applicazioni chirurgiche dei laser si basano sulla conversione di 
radiazione ottica in energia termica.

Livello microscopico:
A livello microscopico i processi fototermici sono rappresentabili da due stadi della 
reazione:

1) Assorbimento

Eccitazione della molecola A: hνννν + A  →→→→ A*

l'assorbimento di un fotone hνννν porta la molecola A in uno stato eccitato roto-

vibrazionale A*

2) Decadimento non radiativo

Diseccitazione di A* per collisione anelastica con la molecola M che si trova nel 

mezzo circostante, con un aumento ∆∆∆∆E dell'energia cinetica di M : 

A*  +  M(E)  →→→→ A  +  M(E+∆∆∆∆E)

L'evento di collisione anelastica avviene tipicamente sulla scala temporale di 1-100
ps. La rapida termalizzazione che ha luogo per decadimento non radiativo
produce un aumento della temperatura locale.



Processi termici nei tessuti

Recenti studi suggeriscono che gli effetti biologici di tipo fototermico possono 
essere classificati secondo differenti processi termodinamici:

1) Effetti di bassa temperatura (da 43 a ~ 150°C)
che possono indurre un differente grado di danneggiamento in funzione 
del tempo di irraggiamento (processi di accumulazione del danno)

2) Effetti di temperatura medio-alta (≥100°C)  dominati dalla vaporizzazione 
dell'acqua, con confinamento e rilascio di vapore acqueo da parte dei tessuti 

3) Termoablazione indotta da temperatura elevata (da ~ 300 fino a migliaia di 
°C) che produce vaporizzazione del tessuto, ustione, dissociazione molecolare 
e/o formazione di plasma (verrà trattata in dettaglio nella parte Ablazione)

Molti di questi effetti 
possono avvenire 
simultaneamente in 
differenti zone del 
volume irradiato.

fascio
laser vaporizzazione

carbonizzazione

coagulazione

ipertermia

tessuto



Modificazioni istologiche indotte da processi fototermici
______________________________________________________

Conversione di radiazione EM in calore

Innalzamento della temperatura del tessuto

_______________________________________________________

43-45°C Cambiamenti conformazionali

Restringimento

Ipertemia (mortalità cellulare)

50°C Riduzione dell'attività enzimatica

60°C Denaturazione delle proteine

Coagulazione

80°C Denaturazione del collagene

Permeabilizzazione delle membrane

100°C+ Formazione vacuoli extracellulari

> 100°C Rottura dei vacuoli

300-1000°C+ Termoablazione del tessuto

3350°C Vaporizzazione del carbonio

_______________________________________________________



Danneggiamento termico di bassa temperatura

Le cellule individuali e i vari tessuti riscaldati a temperature di circa 43-45 °C 
possono tollerare un danneggiamento temporaneo che diventa irreversibile 
(morte cellulare) dopo tempi di esposizione prolungati, che possono variare da 
25 min ad alcune ore, in dipendenza del tipo di tessuto e delle condizioni di 
irraggiamento.

Denaturazione molecolare

Nell'intorno di T 45°C (regime ipertermico) si osservano:
• cambiamenti conformazionali delle macromolecole
• rottura di legami
• alterazione delle membrane
La denaturazione delle proteine avviene fra 50 e 60°C

Effetti fototermici di coagulazione

La coagulazione termica del tessuto è definita come un'alterazione irreversibile, 
indotta dall'innalzamento della temperatura, su proteine ed altre molecole 
biologiche, organelli, membrane, componenti cellulari o extracellulari, che risulta 
osservabile sia ad occhio nudo, che all'indagine microscopica.



Collagen molecule: triple helix (1.5 nm width, 300nm  length)Collagen molecule: triple helix (1.5 nm width, 300nm  length)

•PRIMARY STRUCTURE: αααα-helix 
sequence: Glicine-X-Y (X,Y are 
usually Proline or Hydroxyproline)

•SECONDARY STRUCTURE: 
three αααα-helixes left-handed; terminal 
domains C ed N 

•TERTIARY STRUCTURE: right-
handed superhelix with terminal 
domains (telopeptides)

Notes on cornea structure: collagen Notes on cornea structure: collagen 

Gly-X-Y

TRIPLE HELIX

αααα -helix αααα -helix

αααα -helix
The corneal The corneal stromastroma is is 
mainly composed of mainly composed of 
Type I Collagen Type I Collagen 
(organized in fibrils)(organized in fibrils)



Cornea structure: Type I collagen (fibrous)Cornea structure: Type I collagen (fibrous)

Organization of collagen in corneal Organization of collagen in corneal stromastroma : : microfibrilsmicrofibrils , , 
fibrils, lamellaefibrils, lamellae

D-period: 67nm periodicity 
of gap and overlap zones



Thermal shrinkage and Thermal shrinkage and denaturationdenaturation of collagenof collagen

According to recent theories, this process mainly invo lves  According to recent theories, this process mainly invo lves  
IntraIntra -- and Interand Inter --Molecular Molecular HH Links, as well as CrossLinks, as well as Cross -- Links Links 



SHG imaging microscopy of thermally induced SHG imaging microscopy of thermally induced 
structural changes in corneal collagen structural changes in corneal collagen 
(H.Y. Tan et al., Journal of Biomedical Optics, 200 5)(H.Y. Tan et al., Journal of Biomedical Optics, 200 5)

Corneal collagen exhibits Corneal collagen exhibits 
a quite laa quite la rgerge second second 
harmonic susceptibilityharmonic susceptibility

The backward SHG The backward SHG 
intensity signal was intensity signal was 
recorded at increasing recorded at increasing 
temperatures  as a temperatures  as a 
measure of the disorder measure of the disorder 
in the collagen structure in the collagen structure 
of the of the stromastroma

•• TiTi--sapphire laser @ 880nm sapphire laser @ 880nm 
•• SHG in back scattering geometrySHG in back scattering geometry
•• Analysis of thermal changes of Analysis of thermal changes of 

the the stromastroma in pig eyesin pig eyes



SHG imaging microscopy of thermally induced SHG imaging microscopy of thermally induced 
structural changes in corneal collagen structural changes in corneal collagen 
(H.Y. Tan et al., Journal of Biomedical Optics, 200 5)(H.Y. Tan et al., Journal of Biomedical Optics, 200 5)

IFACIFAC--CNRCNR

The SHG signal of collagen as a function of T showedThe SHG signal of collagen as a function of T showed
3 distinct structural transitions3 distinct structural transitions in the range in the range 5050--80 80 °°CC

5353 77 °C77 °C6565 intramolecularintramolecular H H 
bonds breakagebonds breakage
(fiber contraction (fiber contraction 
and swelling)  and swelling)  



Laser Tissue Welding: mechanisms from the literatur eLaser Tissue Welding: mechanisms from the literatur e

““ HARD LHARD L aser aser WWeldingelding ””
(PHOTOCOAGULATION)(PHOTOCOAGULATION)

• Temperature above 70-75 °C
• Histological observations: homogenized and 

hardly recognizable fused collagen
• Mechanism proposed: adhesion on cooling 

between proteins degradated by laser heat

(e.g. T. (e.g. T. MenovskyMenovsky, Laser Surgery and Medicine, 1996), Laser Surgery and Medicine, 1996)

““ MILD LMILD L aser aser WWeldingelding ””

(COLLAGEN REARRANGEMENT)(COLLAGEN REARRANGEMENT)

• Temperature around 60-65 °C
• Histological observations: increased fibril 

caliber,  loss of periodicity, splitting of fiber 
in fine fibrillar substructures

• Mechanism proposed: interdigitation on 
cooling between fibers

(e.g. R. (e.g. R. SchoberSchober, Science, 1986), Science, 1986)

Two main approachesTwo main approaches based based on on thermal modification thermal modification of of collagencollagen ::



Effetti fototermici dominati dall'acqua

La maggior parte dei tessuti molli sono costituiti da circa l'80% di acqua, 
perciò essa riveste un ruolo principale nelle caratteristiche ottiche e 
termiche dell'interazione laser-tessuto.

Quando la temperatura del tessuto approssima quella di vaporizzazione 
dell'acqua, gli effetti fototermici dell'interazione laser-tessuto sono 
caratterizzati da:

1) assorbimento di energia per la transizione di fase liquido-vapore

2) disseccamento del tessuto

3) formazione di vacuoli di vapore all'interno del tessuto, e quindi

4) Effetti meccanici causati dalla rapida espansione dei vacuoli di vapore 
intrappolati nei tessuti

Bolle macroscopiche si formano nelle zone più calde del tessuto al di sotto 
della superficie irradiata. Se l'irraggiamento viene prolungato, le bolle si 
espandono, fino a causare eventi di rottura esplosiva.

Questo processo è detto "effetto pop-corn".



Applicazioni:

Saldatura di tessuti:(CO2, Argon, Diodo)

Esempi: Anastomosi vascolare laser-assistita 
Saldatura cutanea
Saldatura di dotti urologici

Ipertermia: (Nd:YAG, CO2)

Esempi: Ipertermia interstiziale per trattamento dei tumori

Fotocoagulazione:(Nd:YAG, Dye, Diodo, Argon) 

Esempi: Fotocoagulazione retinica
Trattamento dermatologico di lesioni vascolari o pigmentate)



tempo di rilassamento termico

Tempo di rilassamento termico

lestinzione≡≡≡≡ 1/µµµµalunghezza di estinzione:

ttermico= (lestinzione)2/(4 K)
K = diffusività termica del materiale

Il tempo di rilassamento termico è il tempo che il 
calore impiega a propagarsi per una lunghezza di 
estinzione ottica

Dalla teoria della diffusione del calore abbiamo il legame tra distanza percorsa l dal calore e il tempo t: 

l2 = 4 K t

Acqua: K= 1.43 10-3 cm2/s; in 1 secondo il calore diffonde per una 
lunghezza di 0.8 mm.

Vaso ematico di 10 µµµµm di diametro:
tempo di diffusione: circa 100 µµµµs

Vaso ematico di 100 µm di diametro:
tempo di diffusione: circa 18 ms



Effetti termici: durata impulso laser

Il tempo di rilassamento termico del tessuto caratterizza il regime di 
confinamento del calore:

Durata impulso laser t laser < ttermico

il calore rimane confinato nel volume S lestinzione

(S = superfìcie irradiata)

Il forte aumento di temperatura ed il relativo danno termico saranno 
localizzati in tale regione, mentre i tessuti circostanti subiranno un ben 
più modesto riscaldamento a seguito della successiva diffusione
termica.

Durata impulso laser t laser> ttermico

il calore ha modo di diffondere all'interno del tessuto su
lunghezze maggiori della profondità di penetrazione ottica
tipica.



Riscaldamento selettivo

II valore di t termico dipende fortemente dalle condizioni ottiche del 
tessuto (diffusione maggiore o minore dell'assorbimento).

Acqua + laser CO2 (λ = 10.6 mm): ttermico = 100 µs

nei tessuti molli un impulso di un laser a CO2 di durata inferiore a
100 µµµµs produrrà un riscaldamento fortemente localizzato nello spessore

l ~ 50 µµµµm, che potrà quindi essere vaporizzato.

Regolando anche l'energia per impulso e la frequenza di ripetizione dei 
laser, l'innalzamento termico nel tessuto adiacente allo strato irradiato 
potrà essere mantenuto al di sotto dei valori di danno biologico.



Fotocoagulazione selettiva di un vaso ematico

profondità di penetrazzione

0.33

lest

1

Avremo la fotocoagulazione selettiva del vaso di 
diametro d facendo le seguenti operazioni:

•scegliere la lunghezza d’onda della radiazione in 
modo che: 

lestinzione= d

t laser << t termico

•scegliere la durata dell’impulso laser in 
modo che:

d

• scegliere l’energia per impulso in modo che nel vaso ematico si raggiunga la 
temperatura di coagulazione

oppure

nessun danno

danno 
selettivo

•scegliere l’energia per impulso e la 
frequenza di ripetizione per ottenere lo 
stesso effetto a energie più basse.



Bersaglio Tempo di rilassamento 
termico

Follicolo pilifero, 200-300 mm 40-100 ms

Vaso ematico di PWS, 100 mm 5 ms

Epidermide, 20-50 mm 0.2 - 1 ms

Eritrocita, 7 mm 20 µµµµs

Melanosoma, 1 mm 1 µµµµs

Particella di tatuaggio 0,1 mm 10 ns



Examples of tissue cuts with a CO2 laser
operating in CW and SuperPulse Mode

CW SPW

~100 µµµµs
In water (K=1.43 x 10-3 cm2/s), the 
thermal diffusion length for a laser 
pulse of 100 µs is ~ 7 µm



CO2 operations by Electronic Scanner

Scanning mode:

Single spot exposure time = 200 µµµµs

0.5mm ÷ 3mm

200 µm



Mappa delle interazioni laser-tessuto

I vari tipi di interazione laser-tessuto possono essere rappresentati in modo
diagrammatico come regioni di un mappa che riporta in ascissa il tempo di 
irraggiamento, in ordinata la densità di potenza (W/cm2) della radiazione laser, 
ed in cui le diagonali indicano linee a fluenza (J/cm2) costante 

1 J/cm 2

10  J/cm 2

3

FLUENZA 10  J/cm
-3

2
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Effetti fotomeccanici

Quando la durata dell’impulso laser e’ inferiore ai microsecondi, in generale, 
accanto ai processi di natura puramente termica si sviluppano effetti 
fotomeccanici. Questi si manifestano come impulsi di pressione, che si 
propagano sia nell’aria antistante la superficie irraggiata, che nel tessuto stesso. 

assorbimento

Vaporizzazione

E < Eth

fascio laser

Nuvola di
gas-vapore

Regime termoelastico plasma-mediata
Ablazione

Impulso di
compressione

E > Eth

E >> Eth

rapida

Impulso di
rinculo

Formazione
di plasma

Onda
d'urto

Effetti di
frammentazione

In aria, in dipendenza del 
tipo d'interazione, l'onda 
di pressione puo’ essere:

• di tipo acustico, ovvero 
di bassa pressione
propagantesi alla velocità 
dei suono

• oppure un'onda d'urto 
(shock), caratterizzata da 
un elevato picco 
istantaneo di pressione e
propagantesi a velocità 
supersonica. 

Schema degli effetti fotomeccanici (Eth rappresenta la fluenza di soglia per l’ablazione)



Fotoablazione nel regime dei nanosecondi

Per fotoablazione s’intende la rimozione di tessuto per irraggiamento laser. 

L’ablazione è caratterizzata da una cosiddetta “soglia di ablazione” che 
rappresenta il livello d’irraggiamento minimo al di sopra del quale si produce di 
rimozione (espressa tramite la fluenza laser in J/cm2). 

Il fenomeno di rimozione di tessuto e’ descritto dalle “curve di rate”, che 
rappresentano la velocita’ di scavo (quantita’ di tessuto rimosso per ogni impulso 
in funz. della fluenza laser, come mostrato in figura)

Fth

mabl [µg/pulse]
dabl [µm/pulse]

Fs FL [ J/cm2 ]

λ1

λ2

Linear ablationLinear ablation



SOTTO LA SOGLIA DI VAPORIZZAZIONE

t L∼∼∼∼1-10 ns
tL>τEL

Confinamento
inerziale

Elevato gradiente
di pressione
all’interfaccia

t L∼∼∼∼1-10 ns
tL<τEL

 Eiezione impulsiva

Espansione
termoelastica

Onda di rarefazione

Riflessione

Spallazione

CANALI DI ABLAZIONE

Ionizzazione
Breakdown ottico

Plasma denso

Espansione esplosiva
Violenta onda d’urto

Fotoframmentazione

Generazione
termoelastica

Vaporizzazione
esplosiva

Rimozione controllata

Impulso di rinculo

t L∼∼∼∼0.1-1 ms
EL∼∼∼∼10-100 J/cm2

Vaporizzazione

Espansione
turbolenta

(subsonica)

Conduzione del calore

Danno termico

t L∼∼∼∼1-100 ns
IL <100 MW/cm2

EL∼∼∼∼0.1-5 J/cm 2
IL >100 MW/cm2
t L∼∼∼∼ 1 ps  - 10 ns

SOPRA LA SOGLIA DI VAPORIZZAZIONE

all’interfaccia

Canali di ablazione



DIAGNOSTICA DELL’ABLAZIONEDIAGNOSTICA DELL’ABLAZIONE

imaging optics

PERSONAL COMPUTER

(telescope)

CCD VGA

 

GPIB

LPT1

excitation 
beam

PULSE AND DELAY
GENERATOR

DIODE
LASER

to the excitation laser

CAMERA
collimation

optics

target

OPTICAL SENSOR for imaging and 
analysis of pulsed laser ablation
Low cost, portable system for field 
measurements (Patent n. FI/96/A/000124)

FASCIO
LASER



Ablazione sotto soglia di vaporizzazione

La rimozione di tessuto puo’ avvenire in particolari condizioni al di sotto della soglia 
di vaporizzazione per impulsi corti, nell’ordine del nanosecondo

Fattori:  

• picco di pressione dovuto al confinamento inerziale

Nel confinamento inerziale il volume irraggiato è soggetto a un forte gradiente di pressione, il 
cui picco è localizzato in vicinanza dello strato superficiale del tessuto. Qualora tale gradiente 
superi la resistenza del tessuto, una certa frazione della massa irraggiata sarà eiettata in 
maniera impulsiva

• spallazione (per la riflessione dell’onda termoelastica all’interfaccia aria tessuto) 

Anche in condizioni di non confinamento puo’ prodursi la 
rimozione di tessuto ad opera dell’effetto termoelastico. 
Consideriamo infatti la componente dell’impulso termoelastico
che si propaga dal volume irraggiato verso la superficie del 
tessuto. La riflessione all’interfaccia aria-tessuto produce la 
trasformazione della fase dell’onda che, da compressionale
(positiva) diventa di rarefazione (negativa). Quest’ultima esercita 
una sollecitazione di trazione interna al tessuto che, per intensità 
laser sufficientemente elevate, può superare la sua resistenza 
strutturale e provocare il distacco di uno strato prossimo alla 
superficie. Un tale processo è comunemente noto come 
“spallazione” laser.

tissue

air



Ablazione laser per vaporizzazione rapida

Al di sopra della soglia di vaporizzazione, per durate d’impulso ~ ns,  la rimozione di 
tessuto puo' realizzarsi tramite una processo di vaporizzazione rapida, con 
caratteristiche di natura esplosiva su scala microscopica. 

Si impiega nelle tecniche chirurgiche per la rimozione precisa e controllata di tessuto 
molle, quando sia importante minimizzare gli effetti collaterali di natura termica. 

L’irraggiamento laser trasferisce in tempi molto brevi l'energia necessaria alla 
vaporizzazione del tessuto, provocando una violenta eiezione di materiale dalla 
superficie, che spinge l’aria circostante come un pistone rigido in rapidissima 
espansione. 

Danni di tipo termico generalmente trascurabili :

- l’energia trasferita allo strato di tessuto irraggiato viene quasi 
integralmente impiegata per la vaporizzazione dello stesso 

- il processo si conclude in tempi brevi rispetto al tempo di 

rilassamento termico.

D’altra parte, non sono trascurabili gli effetti di tipo 
fotomeccanico:

- la repentina eiezione di materiale dalla superficie irraggiata causa 
un impulso di rinculo che si propaga in direzione opposta all’interno 
del tessuto come un’onda di pressione.

Vaporization regime

vapor-gas
cloud

recoil stress



Applications:

It is used in surgical procedures for precise and controlled removal of 
soft tissue, in order to minimize photothermal side effects.

Examples:

- ArF excimer laser ablation of the cornea in PRK (photorefractive 
keratectomy – correction of visual defects by cornea reshaping)

- Excimer laser angioplasty (recanalization of arterial stenonis or 
obstruction by intraluminal fiberoptic catethers)     



Fotodistruzione e Fotoframmentazione

Quando le intensità laser sono molto elevate, l’interazione laser-tessuto è mediata  
dalla formazione di una nuvola di plasma che diviene otticamente opaca
schermando la superficie del materiale, assorbe la radiazione laser ancora incidente 
e si espande molto rapidamente sviluppando un’onda di shock in grado di 
provocare la fotoframmentazione del materiale. 

___________________________________________
Laser impulsati ∆t ∼ 1-10 nsec 
di alta potenza Pp ∼ 109 W

↓↓↓↓

Elevate intensità I ∼ 1012 W/cm2

nello spot focale
↓↓↓↓

Elevati campi elettrici E ∼ 106 V/cm
↓↓↓↓

Breakdown ottico Elaser∼ E ionizzazione
Formazione di plasma Ne ∼ 1021/cm3

↓↓↓↓

Onda di shock sferica P ∼ 103-105 bar
↓↓↓↓

Frammentazione locale
_________________________________________________

.

plasma
shielding

Plasma formation

Shock expansion

Plasma-mediated
absorption



Esempio:

Litotripsia endoscopica con laser

Laser impiegati:

Dye (504 nm, t ~ 1.5 ms, E ~ 150 mJ/impulso)

Alessandrite (750 nm, t ~ 500ns, E ~ 50mJ/imp)

Ho:YAG (2.1 µm)

type of laser Ho:YAG

wavelength 2.1 µm

output 
power

20 W

energy 2 J

pulse 
duration

250-350 µs

Holmium:YAG parameters

Rigid endoscopesRigid endoscopes

FlexibleFlexible

endoscopeendoscope


