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СПИСОК СОКРАЩЕНИЙ 

 

EDV – конечная диастолическая скорость, 

EPR – повышенная проницаемость и задержание, 

Hb – гемоглобин, 

HbO2 – оксигемоглобин, 

HbH – дезоксигемоглобин, 

metHb – метгемоглобин, 

PSV – максимальная систолическая скорость, 

RI – индекс сопротивления кровеносных сосудов, 

БИК – ближний инфракрасный, 
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ЗНО – золотые нанооболочки, 

ЗНС – золотые наностержни, 

ИДУ – инверсный метод добавления-удвоения, 

ИК – инфракрасный, 

КР – комбинационное рассеяние, 

ЛСКВ – лазерная спекл-контрастная визуализация, 

МРТ – магнитно-резонансная томография, 

ОКТ – оптическая когерентная томография, 

ОПА – оптический просветляющий агент, 

ППР – поверхностный плазмонный резонанс, 

ПФТТ – плазмонно-резонансная фототермическая терапия, 

ПЭГ – полиэтиленгликоль, 

ТЭМ – трансмиссионная электронная микроскопия, 

ФТТ – фототермическая терапия, 

ХК – холангиокарцинома. 
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ВВЕДЕНИЕ 

 

Актуальность темы и современное состояние проблемы. 

Среди многочисленных задач, стоящих перед современной медициной в XXI веке, 

особое место занимает борьба с онкологическими заболеваниями. Так, по данным ВОЗ, 

ежегодная смертность от онкологических заболеваний составляет более 9 млн человек [1]. В 

настоящее время, наряду со многими, уже ставшими традиционными, методами лечения, 

такими как: хирургия, химиотерапия, фотодинамическая терапия, лучевая терапия и т. д., все 

более широкое применение находят методы, основанные на использовании современных 

нанотехнологий и, в частности, лазерной плазмонно-резонансной фототермической терапии 

(ПФТТ) [2- 6]. Действие ПФТТ основано на накоплении плазмонно-резонансных наночастиц 

в тканях опухоли. Такие наночастицы, поглощая излучение с соответствующей длиной 

волны, способны генерировать тепловую энергию в локальном объеме [7], что позволяет 

снизить дозу лазерного излучения и уменьшить ущерб, причиняемый окружающим опухоль 

здоровым тканям. В настоящее время для ПФТТ применяются наносферы, нанокубики, 

нанозвезды, нанокомпозиты, наноконтейнеры и т. д. [8]. Недавно в целом ряде работ [6, 9-

11] была продемонстрирована высокая эффективность для ПФТТ золотых наностержней 

(ЗНС) благодаря их продолжительному времени жизни в кровотоке, коллоидной 

стабильности, легкой настройке плазмонного резонанса путем изменения соотношения 

размеров наностержней [12] и эффективному преобразованию светового излучения в 

тепловую энергию [10]. Экспериментальные исследования, выполненные в работах [4, 6, 11], 

демонстрируют эффективность использования наночастиц с длиной волны возбуждения 

плазмонного резонанса равной приблизительно 800 нм, поскольку оно достаточно глубоко 

проникает вглубь ткани и обеспечивает эффективную фототермическую терапию. 

Успешная фототерапия опухолей, сенсибилизированных наночастицами, требует 

решения целого ряда задач, связанных с выбором протокола однократного или 

многократного введения наночастиц, вводимой дозы и распределением частиц опухоли, а 

также дозы облучения [13]. Совершенно очевидно, что знание оптических параметров 

тканей опухоли является ключевым моментом как для оценки дозы облучения (т.е. 

поглощенной энергии), так и для оценки освещенности тканей опухоли в курсе 

фототермической или фотодинамической терапии, что в свою очередь позволяет корректно 

оценить количество лазерного излучения, доставленного внутрь опухоли, и обеспечить 

достаточный нагрев тканей, расположенных на различных глубинах, поскольку в ряде 

случаев отмечается повторный рост опухоли после фотодинамического и фототермического 
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подавления ее роста за счёт сохранения даже небольшого количества живых раковых клеток 

на периферии опухоли, не подвергнутой обработке [13- 17]. 

Известны многочисленные исследования оптических параметров различных 

опухолевых тканей, достаточно широкий обзор работ представлен в [18]. Большой интерес 

также представляют оптические параметры онкологических моделей (перевитых животным 

опухолей, полученных из клеточных линий или опухолей) [19- 28]. В первом приближении 

структурно развитая трансплантированная опухоль достаточно большого размера может 

быть представлена в виде слоистой сферы, основными слоями которой являются: капсула 

опухоли; периферическая часть опухоли, содержащая основные кровеносные сосуды; и 

некротическое ядро. Однако исследования оптических параметров проводились на цельной 

ткани опухоли, без ее дифференциации по слоям. Для решения задачи оптимизации 

лазерного воздействия на опухолевые ткани необходима информация о степени нагрева её 

внутренних слоёв in vivo при различных способах введения суспензии наночастиц. 

Эффективность теплового воздействия на опухолевые ткани на разной глубине можно 

оценить путем сравнения оптических параметров облученной и необлученной ткани. 

Для снижения повреждения здоровых тканей над поверхностью опухоли во время 

ПФТТ возможно использование техники иммерсионного оптического просветления 

биотканей, заключающейся в выравнивании показателей преломления компонентов ткани 

путем частичного замещения внутритканевой жидкости биосовместимым оптическим 

просветляющим агентом [29- 32]. 

Целью исследования является разработка биофизических основ метода лазерной 

плазмонно-резонансной фототермической терапии модельных опухолей в комбинации с 

иммерсионным оптическим просветлением кожи. 

Достижение указанной цели основывалось на решении следующих задач:  

1. Определение температурной зависимости ПФТТ от дозировки и способа введения в 

модельные опухоли суспензии золотых наностержней. 

2. Определение оптических параметров слоёв модельной опухоли в интактном состоянии 

и при различной температуре нагрева биотканей под действием ИК лазерного 

излучения при проведении ПФТТ. 

3. Выявление механизмов и определение эффективных коэффициентов диффузии и 

эффективности оптического просветления кожи с помощью растворов глицерина 

различных концентраций. 

4. Повышение эффективности оптического просветления кожи в процессе ПФТТ. 

5. Исследование влияния оптического просветления кожи на оптические параметры 

биотканей, подвергшихся гипертермии в результате ПФТТ. 
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Научная новизна 

В работе впервые выполнена оценка оптических параметров различных слоёв 

модельной перевитой опухоли альвеолярного рака печени – холангиокарциномы. Впервые 

измерены оптические параметры слоёв опухолевой ткани, кожи и подкожной 

соединительной ткани после применения различных способов введения и доз ЗНС и 

проведения ПФТТ. Впервые проведено комплексное исследование изменения оптических, 

геометрических и весовых характеристик образцов кожи ex vivo, в результате которого 

выявлены механизмы диффузии и выполнена оценка эффективности оптического 

просветления кожи под действием растворов глицерина с концентрацией 20-100%. 

Предложена методика ПФТТ с использованием ЗНС и лазерного излучения (808 нм) в 

комбинации с иммерсионным оптическим просветлением кожи раствором глицерина. 

Теоретическая и практическая значимость 

Теоретическая значимость работы обусловлена важностью полученных результатов для 

уточнения существующих и развития новых моделей распространения лазерного излучения 

и тепла при проведении ПФТТ. Полученные результаты имеют практическую значимость, 

поскольку способствуют развитию направления в медицине, связанного с повышением 

эффективности и безопасности лечения онкологических заболеваний. 

Результаты и положения, выносимые на защиту  

1. Иммерсионное оптическое просветление кожи в процессе лазерной плазмонной 

фототермической терапии способствует уменьшению повреждения кожи за счёт 

снижения рассеяния верхних слоёв биоткани и, соответственно, снижения поглощения 

энергии в этих слоях. 

2. Методика проведения ПФТТ подкожной перевитой модельной опухоли с применением 

техники оптического просветления биоткани включает два этапа: 1) нанесение 

оптического просветляющего агента на поверхность кожи и облучение её 

низкоинтенсивным ИК лазерным излучением с длиной волны, лежащей в области 

плазмонного резонанса используемых наночастиц, до достижения температуры нагрева 

ткани 41±1°С с целью повышения скорости диффузии агента; 2) увеличение 

интенсивности лазерного излучения для реализации фототермолиза опухоли. 

3. Кинетика изменения оптических, геометрических и весовых характеристик кожи крыс 

ex vivo под действием водных растворов глицерина с концентрациями 20-100% 

является в основном двухскоростным процессом. Скорости и направление изменения 

значений параметров определяются комбинацией процессов дегидратации и набухания 

биоткани под действием глицерина. 
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Степень достоверности и апробация работы 

Достоверность описанных в диссертационном исследовании результатов, сделанных 

выводов, обсуждений и заключения подтверждается: 

1. Использованием современного научно-исследовательского оборудования и 

применением апробированных методик расчёта и моделирования. 

2. Объёмом использованного в работе материала: 67 белых лабораторных крыс, 1 штамм 

перевиваемых опухолей в экспериментах in vivo, 330 образцов кожи белых 

лабораторных крыс в экспериментах ex vivo и применением традиционных 

статистических методов обработки результатов. 

3. Воспроизводимостью экспериментальных и расчетных данных, а также их 

соответствием результатам, полученным другими авторами.  

4. Опубликованием результатов в рецензируемых российских и международных научных 

журналах. 

Работы, изложенные в диссертации, осуществлялись в соответствие с программами 

научно-исследовательских работ, поддерживаемых грантами: РФФИ №№ 18-52-

16025 НЦНИЛ_а, 19-32-90224 Аспиранты, 20-52-56005 Иран_т, Фонда содействия 

инновациям УМНИК-19 (г) / Хелснет-НТИ – 2019 № 15929ГУ/2020 от 07.23.2020 (код 

0059878, заявка У-65096), Правительства Российской Федерации № 220 от 09 апреля 2010 

года (Соглашение № 075-15-2021-615 от 04 июня 2021 года).  

Основные результаты и положения диссертации были представлены, доложены и 

обсуждены на международных и всероссийских конференциях: 

1. International Annual Conference «Saratov Fall Meeting», Saratov, Russia, 2013-2021; 

2. XXXII Международная научная конференция «Математические методы в технике и 

технологиях – ММТТ-32», Саратовская школа молодых ученых – Конкурс УМНИК 

Саратовской области, Саратов, Россия, 20-22 ноября 2019; 

3. Fundamentals of Laser Assisted Micro– & Nanotechnologies (FLAMN-19), International 

Symposium, St. Petersburg, Russia, June 30 - July 4, 2019; 

4. 3rd School on Advanced Fluorescence Imaging Methods, ADFLIM, Saratov, Russia, 

September 24-28, 2018; 

5. SPIE-OSA European Conference on Biomedical Optics, 21-25 June, Munich, Germany, 

2015; 

6. V International Symposium: Topical Problems of Biophotonics 2015, 20-24 July, Nizhny 

Novgorod, Russia, 2015; 

7. 5th International Scientific Conference «New Operational Technologies», Tomsk, Russia, 

September 29-30, 2015; 
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8. Всероссийский молодежный Самарский конкурс-конференция научных работ по 

оптике и лазерной физике, 2014, 2015, 2017-2021; 

9. IX Съезд Российского фотобиологического общества. Всероссийская конференция 

«Современные проблемы фотобиологии», пос. Шепси, Россия, 12-19 сентября 2021; 

10. Пятая всероссийская научная школа-семинар «Взаимодействие 

сверхвысокочастотного, терагерцового и оптического излучения с 

полупроводниковыми микро- и наноструктурами, метаматериалами и биообъектами», 

Саратов, Россия, 16-17 мая 2018; 

11. Всероссийская молодежная научная школа-конференция «Практическая биофизика - 

2015», Саратов, Россия, 20-21 ноября 2015; 

12. Ежегодная всероссийская Школа-семинар «Методы компьютерной диагностики в 

биологии и медицине – 2014», Саратов, Россия, 5-7 ноября 2014. 

Личный вклад автора 

В рамках выполнения диссертационного исследования автор принимал 
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ГЛАВА 1. Обзор литературы 

 

1.1. Плазмонно-резонансная фототермическая терапия опухолей 

1.1.1. История развития метода гипертермии опухолей 

История онкологической гипертермии восходит к случаям лечения рака 

сопутствующими лихорадочными заболеваниями, описанным в XVIII-XIX веках. Впервые, 

по всей видимости, подавление роста опухоли при помощи высокой температуры, вызванной 

малярией, было описано de Kizowitz (Франция) в 1779 году [33]. В 1866 году Busch [34] 

(Германия) описал полную ремиссию гистологически подтвержденной саркомы лица после 

двух рожистых воспалений с последующей 2-летней выживаемостью без рецидивов. Данный 

метод получил название фебрильной (лихорадочной) терапии, а гипертермия сама по себе 

была лишь одним из компонентов сложной реакции организма и не рассматривалась как 

отдельный метод лечения [33]. 

Систематическое развитие фебрильный метод лечения рака получает в последнее 

десятилетие XIX века. В 1893 году американский хирург William B. Coley, изучавший 

рожистое воспаление, создает так называемый «токсин Коули» («вакцина Коули»), первый 

специализированный бактериальный противоопухолевый пироген со стандартизованным 

составом, производившийся впоследствии в промышленных масштабах. Однако изучение 

механизмов действия фебрильной терапии и термотерапии вообще началось только в конце 

1940-х гг., когда были опубликованы фундаментальные работы Moritz и др. [35-37] по 

термическому повреждению, а также началось создание научного фонда иммунологии.  

Экспериментальное изучение гипертермии началось сразу после получения первых 

клинических результатов. Jensen получил аналогичные результаты, подвергая опухоли 

мышей нагреву до 47°C в течение 5 минут и, по всей видимости, стал первым, кто задумался 

о повышенной тепловой чувствительность опухолевых клеток по сравнению с нормальными 

клетками [33]. В 1921 г. Prime и Rohdenburg [38] сообщили о первом систематическом 

исследовании термочувствительности опухолей, проведенном на 2000 мышах, с привитыми 

саркомами Крокера. Стопроцентное ингибирование роста опухолей наблюдалось после 

обработки при 42°C в течение 180 мин. и при 44°C в течение 90 мин. В 1927 году Westermark 

[39] начал экспериментальное изучение гипертермии на крысах. 

В 1950-е гг. начался новый период развития гипертермии как самостоятельного метода 

лечения. В период с 1950 по 1965 год интерес к данному методу неуклонно рос. В 1950 году 

Gessler и др. [40] сообщили об успешном разрушении опухолей молочной железы у мышей с 

помощью микроволновой гипертермии (2450 МГц) без значительного ущерба для животных. 
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В 1957 г. Gilchrist и др. [41] использовали радиочастотную индуктотермию для разрушения 

метастазов в лимфатических узлах in vivo у собак. 

Selawry и др. [42] в 1957 г. выявил основные закономерности гипертермического 

воздействия на линии клеток, нагретых на водяной бане in vitro: ускорение роста клеток при 

температуре ниже 39°C с максимумом при 38°C, прерывание митотического цикла в 

метафазе в диапазоне 39-40°C и необратимое повреждения клеток при температуре выше 

40°С; смерть клеток при 42-46°C; развитие термотолерантности в условиях выше 39°C и 

длительной (до 3 месяцев) терморезистентности в клетках, выживших после гипертермии. 

Эти данные лежат в основе современной гипертермии, но, к сожалению, в основном они 

интерпретируются неверно. В частности, распространенность мнения об опасности 

низкотемпературного (≤ 39°C) нагрева, поскольку он способен усилить рост опухоли, и 

рассмотрение температур выше 40°C как безопасных в этом отношении, не обосновано, 

поскольку не учитывает фактор времени. По данным Selawry, указанные выше 

температурные диапазоны актуальны только при длительном нагреве (несколько дней), но не 

в случае кратковременной (порядка нескольких минут) процедуры гипертермии. Как показал 

Selawry, рост митотического индекса (процента делящихся клеток от общего числа 

проанализированных клеток) за 12 часов был намного выше при 41°C, чем при 38°C (10.4% 

против 4.2%), и упал до нуля при 41°C только через 24 часа. Через 6 часов митотическая 

стимуляция была почти одинаковой при значениях температуры в диапазоне 38-41°C (3.7-

4.1% против 2.3-2.8% при 36°C), и только значения температуры выше 42°C прервали 

вступление новых клеток в митотический цикл. Следовательно, весь диапазон гипертермии 

(≤ 42°C) потенциально стимулирует рост опухоли, и более высокие температуры могут быть 

еще более опасными в этом отношении. Слабый нагрев становится более опасным для роста 

опухоли только при условии, что он длится более 24 часов. 

По-настоящему основы современной онкологической гипертермии были заложены 

Crile в его значимой серии экспериментов in vivo на мышах в начале 1960-х гг. [43-45]. 

Именно он уже в 1962 г. сообщил обо всех известных паттернах гипертермии in vivo: 

способности опухолей накапливать тепло из-за снижения перфузии, повреждении опухоли 

при температуре 42°C и выше, уменьшении летального времени теплового воздействия в два 

раза с каждым градусом выше 42°C, повышенной радиочувствительность и пониженной 

термочувствительности малых опухолей и обратном соотношение для больших опухолей, 

развитии термотолерантности после сублетального воздействия, повышении 

термочувствительности инъекциями серотонина, аддитивном или синергетическом эффекте 

комбинации тепла и облучения. Эти результаты были получены на опухолях, 

имплантированных в лапы мышей и нагретых на водяной бане. В результатах данных 
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исследований важно отметить два момента. Во-первых, серьезную токсичность эффективной 

гипертермии: повышение температуры выше 42°C приводило к повреждению как опухоли, 

так и здоровых тканей. Во-вторых, хотя Crile показал, что гипертермия при 44°C в течение 

30 минут приводит к половинному уменьшению изодозы облучения, радиочувствительность 

здоровых тканей возрастает в той же степени, что и радиочувствительность опухоли. 

Поэтому Crile резюмировал, что терморадиотерапия имеет сомнительное преимущество 

перед радиотерапией как таковой и показана только при радиорезистентных опухолях. 

Таким образом, именно в начале развития онкологической гипертермии как отдельного 

метода четко проявилась проблема ограничений, обусловленных токсичностью. 

С 1965 по 1975 гг. гипертермия достигла значительного прогресса. Были разработаны 

технологии гипертермии всего тела и регионарной гипертермической перфузии, продолжено 

изучение локальной гипертермии. Была создана прочная научная база гипертермии, и была 

четко сформулирована концепция экстремальной гипертермии, основанная на 

использовании температур выше 42.5°C.  

Одновременно с тем накапливались и отрицательные результаты. К 1975 г. 

ограничения гипертермии всего тела стали очевидными ввиду невозможности повысить 

температуру системы выше 42°C, избегнув высокого уровня токсичности, сложности и 

трудоемкости [46, 47]. Многочисленные работы показали, что невозможно равномерно 

нагреть опухоль выше 42°C. Менее чем в половине исследований, опухоли нагревались в 

среднем более чем на 42°C при разнице температур внутри опухоли более чем на 2°C, но 

причина в таком ограничении не была технической. Не было никаких препятствий для 

доведения тканей существовавшими на тот момент методами даже до состояния испарения. 

Главным ограничивающим фактором являлась токсичность. Терапевтический диапазон 

гипертермии весьма мал, в связи с чем термическое поражение опухолей влекло 

повреждение здоровых тканей и необходимость снижения температуры нагрева.  

В 2005 г. была опубликована работа [48], заключающая, что концепция экстремальной 

гипертермии невозможна. Вместо нее была предложена концепция умеренной гипертермии 

(при 40-42°C), основанная на влиянии гипертермии на кровоток и оксигенацию опухоли, 

которое на данный момент изучается Song и др. [49]. 

 

1.1.2. Лазерная гипертермия и плазмонно-резонансная фототермическая терапия 

опухолей 

В отличие от общей гипертермии тела, при локальной гипертермии опухолей могут 

быть достигнуты более высокие температуры без отрицательного влияния на весь организм. 

Однако использование локальной гипертермии для лечения опухолей было ограничено 
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трудностью доставки и контроля дозировки тепла. Работы конца 1980-х гг. показали, что 

подходящим источником излучения для проведения локальной гипертермии может служить 

лазер [50-52]. 

Первое сообщение об использовании лазера в хирургии, в частности в офтальмологии, 

было опубликовано в 1963 году [53], а в 1965 г. лазерное излучение впервые использовалось 

для удаления опухоли [54]. К концу 1960-х гг. применение лазеров в хирургии значительно 

расширилось [55]. 

Глубина проникновения видимого и ближнего ИК лазерного излучения составляет 0.2-

8 мм, что значительно меньше, чем у радио- или микроволн. Данное ограничение исключает 

использование лазеров при лечении крупных поражений, однако может оказаться 

преимуществом при лечении небольших хорошо локализованных опухолей [52]. 

Лазерный луч, как правило, неодим-иттрий-алюминиевого граната (Nd-YAG, 1.06 мкм) 

и CO2 лазера (10.6 мкм) может доставляться либо путем прямого облучения поверхности 

опухоли через оптическое волокно, конец которого расположен на некотором расстоянии от 

поверхности опухоли, либо при помещении оголенного конца волокна в центр опухоли. 

Последний метод называют интерстициальной лазерной гипертермией. Лазерное излучение, 

применяемое для облучения опухоли, характеризуется монохроматичностью, 

когерентностью и коллимированностью. Данные свойства обеспечивают формирование 

узкого пучка высокой интенсивности, который передает энергию в глубину ткани-мишени с 

минимальными потерями и высокой степенью точности [3]. 

Требуемая плотность мощности лазера при прямом облучении поверхности опухоли 

зависит от оптических свойств опухоли и факторов, влияющих на ее охлаждение. Требуемая 

для воздействия на очаги размером в несколько сантиметров плотность мощности находится 

в диапазоне от 100 мВт/см2 до 200-300 мВт/см2 и зависит от перфузии крови. Требуемая 

плотность мощности будет выше в том случае, если диаметр лазерного пятна будет 

составлять несколько миллиметров. В случае пятна диаметром 6 мм требуемая плотность 

мощности находится в диапазоне 1000-1500 мВт/см2, что соответствует мощности луча в 

диапазоне 300-450 мВт. Распределение температуры внутри ткани, зависящее от оптических 

и термических свойств самой ткани, соответствует падению температуры от 10 до 7°С на 

расстоянии 2-7 мм вглубь от поверхности ткани [56]. Радиус терапевтически полезной 

области составляет 5-10 мм. Излучаемая оптическим волокном мощность не должна 

превышать 1-2 Вт [52]. 

Большим недостатком лазерной гипертермии является ее неселективность. На пути 

лазерного пучка повреждаются как здоровые, так и опухолевые ткани [57]. Повысить 

селективность лазерной гипертермии возможно путем применения техники 
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фототермической терапии (ФТТ), подразумевающей использование фотосенсибилизаторов с 

высокой оптической плотностью в красной или ближней инфракрасной спектральных 

областях, которые имеют возможность эффективно конвертировать фотоэнергию в тепло, 

вызывая гипертермию в опухолевых тканях, не повреждая при этом соседние здоровые ткани 

[58-60]. 

Фототерапия, в том числе ФТТ различных видов рака, привлекает большое внимание 

вследствие многих преимуществ, помимо высокой селективности, таких как относительно 

низкая стоимость, малое количество побочных эффектов по сравнению с лучевой терапией и 

химиотерапией, возможность амбулаторного лечения и минимальное травмирование 

здоровых тканей. При данном типе терапии применяются лазеры с генерацией на длинах 

волн 633 и 808 нм. 

Одной из разновидностей ФТТ, активно применяющей современные нанотехнологии, 

является лазерная плазмонно-резонансная фототермическая терапия (ПФТТ) [3-45, 61, 62]. 

Действие ПФТТ основано на пассивном накоплении плазмонно-резонансных наночастиц в 

тканях опухоли. Такие наночастицы (наносферы, нанокубики, нанозвезды, нанокомпозиты, 

наноконтейнеры и т. д.) поглощают излучение с соответствующей длиной волны и способны 

генерировать тепловую энергию в локальном объеме, что позволяет снизить дозу лазерного 

излучения и уменьшить повреждение здоровых тканей, окружающих опухоль [63].  

В последнее десятилетие наночастицы широко используются в различных 

биомедицинских приложениях, включая детектирование и фототермолиз раковых клеток и 

опухолей [64, 65]. Из всех наноматериалов, применяемых в задачах фотомедицины, 

благодаря своим уникальным свойствам особенно выделяются наночастицы золота [64-66]. 

Уникальность золотых наночастиц обусловлена оптическими и электрохимическими 

свойствами коллоидного золота, в частности, характерным для него явлением 

поверхностного плазмонного резонанса (ППР). Величина и положение максимума ППР 

зависит от размера и формы частицы, показателя преломления среды, а также температуры 

[3]. К тому же ППР взаимодействующих частиц смещён в более длинноволновую область по 

сравнению с изолированными частицами [67]. 

В ряде работ [6, 9, 10, 11] продемонстрирована высокая эффективность золотых 

наностержней (ЗНC) для ПФТТ, благодаря их длительному времени жизни в кровотоке, 

коллоидной стабильности, легкой настройке плазмонного резонанса за счет изменения 

соотношения размеров [12] и эффективному преобразованию светового излучения в 

тепловую энергию [9]. Наиболее часто спектральная настройка плазмонного резонанса 

золотых наночастиц происходит с расчетом на так называемое «терапевтическое окно 

прозрачности» тканей (750-1100 нм), для которого характерна наибольшая глубина 
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проникновения лазерного излучения в биоткань [68-70]. Экспериментальные исследования 

[4, 6] демонстрируют эффективность использования ЗНС с длиной волны возбуждения 

плазмонного резонанса около 800 нм, поскольку лазерное излучение, обладающее близкой к 

800 нм длинной волны, проникает достаточно глубоко в ткань и обеспечивает эффективную 

фототермическую терапию.  

Особенностью золотых наностержней является наличие двух полос поглощения, 

появляющихся за счет осцилляций ППР в двух направлениях вдоль и поперек стержня [71]. 

Золотые наноклетки также демонстрируют свойства, полезные для использования в 

оптическом биоимиджинге и терапии. Полые и пористые золотые наноклетки являются 

биоинертными и обеспечивают повышенное пространственное и временное разрешение 

оптической визуализации [72]. 

Золотые нанооболочки на ядрах из двуокиси кремния [73] и золотые нанозвезды 

(nanostars [74], называемые также наноморскими ежами – nano-sea-urchins [75-77]), 

сочетают свойства интенсивного поглощения и рассеяния света в области плазмонного 

резонанса. Причем, в отличие от золотых нанооболочек, интенсивное рассеяние нанозвезд 

обусловлено усилением локального электромагнитного поля около острых выступов частиц, 

а не сравнительно большим общим размером, как в случае нанооболочек. Подобные 

свойства делают нанозвезды перспективными для применения в задачах комбинированного 

фототермолиза, оптической когерентной томографии и биоимиджинга [77]. 

Композитный состав микро- и наночастиц способствует повышению их 

многофункциональности [78]. В качестве примера можно привести композитные 

наночастицы, представляющие собой золото-серебряные наноклетки, покрытые 

мезопористой оболочкой из двуокиси кремния и функционализованные 

фотосенсибилизатором, в роли которого выступает дикалиевая соль Yb-2,4-

диметоксигематопорфирина IX [78]. Помимо плазмонного резонанса в области 750-800 нм, 

данные частицы имеют дополнительный пик поглощения на длине волны около 400 нм, 

соответствующий свободному Yb-HP, а также полосы видимой флуоресценции вблизи 580 и 

630 нм. 

Применение техник пассивной и активной доставки способствует накоплению 

наночастиц в опухолевой ткани, что обеспечивает высокую селективность лазерного нагрева. 

Пассивная доставка наночастиц связана с так называемым EPR-эффектом (enhanced 

permeability and retention) – эффектом повышенной проницаемости и задержания [79- 82]. 

Для сосудистой сети опухоли характерна неупорядоченность структуры, присутствие 

артериовенозных шунтов, расширенность и извилистость сосудов, нарушения формы и 

структурной организации клеток эндотелия, расширенность пор, создающих в сосудах 
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«дыры» [83- 86]. Размер пор между эндотелиальными клетками здоровых тканей составляет 

2-6 нм, однако в случае опухолевых тканей размер данных пор колеблется в диапазоне 100-

2000 нм [80, 87, 88]. С этим связана повышенная проницаемость тканей опухоли для 

лекарственных препаратов и белков плазмы. Одновременно с этим скорость выведения из 

опухоли наночастиц снижена, что обуславливается наличием малого количества 

функциональных лимфатических сосудов в опухоли. 

Регулированием таких параметров наночастиц, как размер, форма и характер покрытия, 

можно добиться повышения эффективности их накопления в опухолевой ткани [89]. К 

примеру, оболочка из полиэтиленгликоля (ПЭГ) препятствует агломерации золотых 

наночастиц и повышает время их циркуляции в кровотоке [90]. 

Техника активной доставки наночастиц в опухолевые ткани подразумевает применение 

опухолевых биомаркеров для модификации поверхности наночастиц. Данные биомаркеры 

способны образовывать специфические связи с определенными антигенами, 

расположенными на мембранах опухолевых клеток [91, 92]. 

Успешное применение ПФТТ с применением наночастиц при лечении опухолей 

требует решения ряда проблем, связанных с биораспределением наночастиц и их 

потенциальной токсичностью, определением наиболее эффективного метода доставки 

наночастиц в опухолевые ткани, поиском способов неинвазивного мониторинга накопления 

наночастиц в опухоли, а также с оптимизацией терапевтического протокола [93- 96]. 

В исследовании Dickerson и др. [97] было проведено сравнение эффективности 

внутриопухолего и внутривенного введения золотых наностержней на примере мышиной 

модели плоскоклеточной карциномы кожи. Результаты показали, что в случае 

внутриопухолего введения наностержней на 13 день после фототермического воздействия 

объем опухоли снизился на 57% по сравнению с изначальным, тогда как в случае 

внутривенного введения наблюдалось снижение на 23%. 

В in vitro исследовании Maltzahn и др. [98] было продемонстрировано, что 

провоцируемый облучением нагрев золотых наностержней, покрытых ПЭГ, происходит в 6 

раз быстрее, нежели нагрев золотых нанооболочек (ЗНО), применяемых в тех же 

концентрациях. Эти же авторы также установили в in vivo исследовании, что в условиях 

внутривенного введения ЗНС дольше циркулируют в кровотоке, чем ЗНО (17 ч. и 4 ч. 

соответственно). При внутривенном введении мышам золотых наностержней, покрытых 

ПЭГ, в высокой дозировке (20 мг/кг) и последующем фототермолизe предварительно 

привитой человеческой меланомы MDA-MB-435 было достигнуто полное разрушение 

опухоли. Данные результаты могут быть объяснены малым размером опухоли (объем 

порядка 0.5 см3) и высокой вводимой дозой золотых наночастиц. 
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В исследовании Mostafa и др. [99] мышам с перевитой карциномой Эрлиха 

внутриопухолево и внутривенно была введена суспензия ЗНС, покрытых ПЭГ (размеры 

ЗНС: 60±5; соотношение сторон: 4.6; максимум поглощения на 800 нм; дозировка: 1.5 мг/кг 

каждые три недели). Максимальное накопление ЗНС в опухолях наблюдалось через 3 суток 

после внутривенного введения. Период полувыведения ЗНС из организма составил 11.6 

дней. 

 

1.1.3. Оценка оптических параметров биотканей 

Коэффициент поглощения µа и коэффициент рассеяния µs – основные оптические 

свойства мутных сред. В исследованиях также могут представлять интерес производные 

параметры, среди которых средний косинус угла рассеяния g и транспортный коэффициент 

рассеяния (1 )s s gµ µ′ = − . В случае многослойных сред при проведении вычислений также 

важно знание показателя преломления слоев, составляющих изучаемую среду. Усредненный 

показатель преломления биоткани в широком диапазоне длин волн в большинстве случаев 

принимают за константу 1.4 [100]. 

В исследованиях, подразумевающих прохождение света через рассеивающий образец, 

как правило регистрируются отражение R (диффузное и френелевское), пропускание T 

(полное, диффузное и коллимированное), а также внутреннее распределение света Φ. 

Важным параметром является также угловое распределение интенсивности рассеянной 

компоненты оптического или электромагнитного излучения – индикатриса рассеяния. 

Геометрические параметры образца также способны влиять на прохождение света сквозь 

образец и на процесс регистрации излучения [101]. 

Для определения значений оптических параметров биотканей на раннем этапе развития 

метода применялось приближение Кубелки-Мунка. Данное приближение основано на 

представлении поля излучения внутри образца в качестве суммы двух противоположно 

направленных световых потоков. В случае моногослойных сред, где расположение 

плоскопараллельных слоев перпендикулярно по отношению к направлению распространения 

света, существует возможность рассчитать распределение интенсивности в каждом слое, 

применяя простую трехпотоковую модель, значение толщины d, коэффициентов поглощения 

µa и рассеяния µs, параметра анизотропии g и показателя преломления n каждого из слоев. В 

роли многослойных объектов могут выступать биологические образцы. К примеру, 

применительно к модели кожи, включающей четыре слоя (эпидермис, верхняя дерма, 

кровеносные сосуды, нижняя дерма), расчеты демонстрируют, что интенсивность света на 

длине волны 577 нм в эпидермисе приблизительно в два раза выше интенсивности светового 
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пучка, падающего на поверхность кожи. В слое, соответствующем верхней дерме, она 

снижается с 1.75 до 0.3 от интенсивности падающего пучка, а в области кровеносных 

сосудов быстро падает до нулевого значения [101]. 

Дальнейшие исследования выявили ряд недостатков приближения Кубелки-Мунка, в 

частности: отсутствие возможности применения к средам, обладающим высокой 

анизотропией рассеяния; трудность пересчета параметров Кубелки-Мунка в стандартные 

параметры теории переноса излучения; сложность учета преломляющих границ. Применение 

метода Кубелки-Мунка может оказаться оправданным лишь в случаях, когда не требуется 

достижения результатами высокой точности. В основном данный подход применяется на 

первом этапе алгоритма обратной задачи для оценки оптических свойств биотканей и крови. 

Полученные таким образом значения оптических параметров далее применяются для 

вычисления отраженной и прошедшей сквозь биоткань интенсивности пучка света, но уже с 

применением более детализированных моделей распространения света в биоткани [29]. 

Возможность быстрого и точного решения обратной задачи рассеяния дает инверсный 

метод добавления-удвоения (ИДУ). Он основан на предложенном van de Hulst [102] методе 

решения уравнения переноса в случае плоскопараллельных слоев и был введен Prahl [103] в 

оптику биотканей. Важное преимущество ИДУ применительно к оптике биотканей – это 

возможность быстрого получения итерационных решений при помощи компьютеров. К тому 

же он достаточно гибок для учета внутреннего отражения от границ образца, а также 

анизотропии рассеяния [29]. 

Метод включает следующие шаги: 

1) выбор оптических параметров, подлежащих определению; 

2) вычисление значений отражения и пропускания; 

3) сравнение вычисленных и измеренных величин отражения и пропускания; 

4) повторение процедуры до тех пор, пока вычисленные и измеренные значения не 

будут совпадать с заданной точностью. 

Данный метод позволяет достичь любой точности в случае любых измеряемых 

параметров, при условии наличия необходимого для компьютерных вычислений времени 

[29]. 

Термин "удвоение" в названии данного метода означает, что предполагаемые 

известными (для всех углов, при которых происходит падение и выход лучей из слоя) 

коэффициенты отражения и пропускания одного слоя могут быть применимы для 

аналогичных параметров слоя, имеющего вдвое большую толщину. В данном случае следует 

произвести наложение двух идентичных слоев друг на друга и сложить вклады в отражение 

и пропускание каждого из них. Отражение и пропускание слоя произвольной толщины 
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рассчитывается последовательно, сначала для тонкого слоя с теми же оптическими 

характеристиками (однократное рассеяние), после чего путем последовательного удвоения 

толщины рассчитываются характеристики слоя требуемой толщины. 

Термин "добавление" в названии метода означает применение методики "удвоения" в 

случае образцов с разнородными слоями, что дает возможность создавать модели 

многослойных биотканей с учетом внутреннего отражения, обусловленного изменениями 

показателей преломления на границах слоев [29, 101]. 

Основные недостатки данного метода связаны с невозможностью расчета 

распределения излучения внутри исследуемой среды, а также с одномерностью метода ИДУ, 

по причине которой потери света на краях образца не учитываются, и неизбежно происходит 

завышение коэффициента поглощения исследуемого образца. При этом последнее 

ограничение становится существенным только в том случае, когда для исследования 

используются сравнительно небольшие, по сравнению с размерами падающего на образец 

луча, образцы биоткани [101]. 

Несмотря на ограничения, которые метод ИДУ накладывает на геометрию образца, он 

весьма пригоден для итеративных вычислений, поскольку обеспечивает точное вычисление 

коэффициентов диффузного отражения и полного пропускания образца, затрачивая при этом 

сравнительно малое компьютерного времени. Кроме того, соотношение коэффициентов 

поглощения и рассеяния исследуемой среды может быть практически любым, что позволяет 

выполнять расчеты не только для сильно, но и для слабо рассеивающих сред, обладающих 

сильным поглощением [101]. 

 

1.1.4. Строение и оптические параметры тканей опухоли печени 

Глобальный уровень заболеваемости раком печени в 2018 году составил 841 080 

случаев (4.7% от общего числа случаев заболевания раком), а смертность составила 781 631 

человек (8.2% от общего числа случаев смерти от рака) [104]. В качестве основного метода 

лечения рака печени, выявленного на ранних стадиях, часто указывается хирургическое 

вмешательство. 

Холангиокарцинома (ХК) - это группа злокачественных опухолей, образующихся из 

клеток эпителия желчных протоков. Согласно классификации ВОЗ [105] термин 

холангиокарцинома описывает карциномы, возникающие в желчных протоках печени. 

Данное злокачественное новообразование опасно трудностью ранней диагностики и 

ограниченным количеством терапевтических подходов. ХК – наиболее распространенная 

злокачественная опухоль, обнаруживаемая в эпителиальных клетках желчных протоков, и 

вторая по частоте случаев опухоль печени [106]. Для пациентов ХК крайне опасна: 
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пациенты, которые не могут подвергнуться хирургической резекции, в течение 5 лет имеют 

выживаемость менее 10%. Более того, результат после резекции печени также не 

оптимистичен: 5-летняя выживаемость составляет 30-35% [107]. Основная причина 

неудовлетворительного исхода хирургического лечения – высокая частота 

послеоперационных рецидивов ХК: после операции рецидив наблюдается более чем у 60% 

пациентов [108]. 

Самое раннее описание ХК желчных протоков без пальпируемого поверхностного 

образования печени при лапаротомии было описано Sanford в 1952 г. [109]. Tsushimi и др. 

[110] предположили, что ХК желчных протоков происходит из эктопической ткани печени 

(редкая аномалия, при которой ткань печени расположена за пределами печени и не связана 

с печенью). 

Несмотря на актуальность вопроса, оптические свойства опухолей печени изучены 

недостаточно. В работе van Hillegersberg [111] представлено сравнение оптических 

параметров здоровых тканей печени крысы с тканями подкожно привитой аденокарциномы 

ободочной кишки. Образцы тканей печени и опухоли были взяты после двух месяцев, 

отведенных на созревание опухолей. Оптические параметры снимались на двух длинах волн: 

коэффициент поглощения (𝜇𝜇𝑎𝑎)  – на 632.8 нм; коэффициент рассеяния (𝜇𝜇𝑠𝑠′)  - на 1064 нм. В 

итоге на 632.8 нм значение коэффициента поглощения оказалось больше у тканей печени 

(3.8 см-1), чем у тканей опухоли (1.4 см-1), тогда как на 1064 нм значение коэффициента 

рассеяния было больше в опухоли (180 см-1), чем в печени (151 см-1). 

В работе Carneiro и др. [112] сравнение здоровых и патологических тканей печени 

(метастазирующая карцинома) человека в широком диапазоне показало меньшее содержание 

крови в патологических тканях. Авторы отмечают, что возможное объяснение состоит в том, 

что раковые клетки разрушают сосудистую сеть и внутреннюю архитектуру печени, 

обеспечивая тем самым снижение содержания крови в опухоли. Для малых длин волн было 

обнаружено сходство между значениями коэффициента рассеяния и приведенного 

коэффициента рассеяния, что означает почти нулевую анизотропию в этом диапазоне. С 

увеличением длины волны излучения коэффициент рассеяния уменьшается с почти 140 см-1 

(при 200 нм) до 80 см-1 (при 1000 нм) в случае здоровой ткани и с почти 140 см-1 (при 200 нм) 

до 95 см-1 (при 1000 нм) в случае патологической ткани. 

Модельная опухоль холангиокарциномы выращивается из клеточной линии PC-1 и 

перевивается путём подкожной трансплантации клеточной суспензии. Зрелая опухоль 

включает капсулу и строму. Капсула, окружающая опухоль, представлена соединительной 

тканью. При гистологическом анализе холангиокарциномы выявляются опухолевые клетки 

овальной формы с эксцентрично расположенными ядрами. Значительная часть цитоплазмы 
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занята крупными вакуолями, содержащими слизь. Во внутриклеточном пространстве также 

наблюдаются скопления слизи. В строме опухоли, ее капсуле и вокруг нее располагаются 

новообразованные кровеносные сосуды капиллярного типа [113] (рис. 1.1). 

 

 
 а б 

Рисунок 1.1. Ультразвуковое изображение зрелой опухоли РС-1 (а) [14], гистологическое 

изображение стромы опухоли РС-1 (б) [114] 

 

1.1.5. Оптические параметры биотканей при нагревании 

Одних лишь измерений оптических свойств тканей при постоянной температуре 

недостаточно для понимания механизмов действия диагностических и терапевтических 

биофотонных процедур. На процесс взаимодействия света и ткани может влиять ряд 

нелинейных механизмов, сильно зависящих от динамики температуры. Во время 

фототермической терапии могут происходить значительные изменения оптических свойств, 

вызванные обратимыми или необратимыми биохимическими реакциями, обусловленными 

термическим воздействием. Исследование термически индуцированных изменений 

оптических свойств тканей важно по ряду причин, включая важность разработки 

математических моделей, которые надежно предсказывают результаты процедуры в самых 

разных условиях [114].  

К обратимым изменениям, вызванным температурным воздействием, относятся сдвиги 

в резонансах поглощения и показателя преломления. К необратимым – биохимические 

изменения гемоглобина, денатурация нагретых белков [114]. 

Важные тканевые хромофоры, такие как вода, оксигемоглобин (HbO2) и 

дезоксигемоглобин (HbH), имеют пики резонанса поглощения. Выбирая длину волны лазера 

на уровне или вблизи этих пиков, можно регулировать глубину проникновения света в 
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биоткань и, таким образом, контролировать фототермические или фотомеханические 

эффекты для достижения избирательной коагуляции или абляции ткани. 

Давно известно, что спектры 𝜇𝜇𝑎𝑎 воды [115-117], HbH и HbO2 [118, 119] с повышением 

температуры претерпевают изменения. Эффект тепловых изменений в спектрах 𝜇𝜇𝑎𝑎 воды 

наблюдался при прямых измерениях образцов воды и исследованиях лазерной терапии. 

Schomacker и др. [120] отметили, что глубина лазерно-индуцированного повреждения 

роговицы была меньше ожидаемой для длин волн короче 1.94 мкм, тогда как для более 

длинных волн глубина повреждения была больше, чем ожидалось. Впоследствии Jansen и др. 

[121] объяснили этот эффект, показав, что пик 𝜇𝜇𝑎𝑎 около 1.94 мкм смещается в сторону более 

коротких длин волн с повышением температуры, и разработали оптико-тепловую модель, 

учитывающую это динамическое изменение. Lange и др. [122] измерили 𝜇𝜇𝑎𝑎 воды при 2.01 и 

2.09 мкм и обнаружили, что при 100°С значения 𝜇𝜇𝑎𝑎 составили лишь около двух третей 

значения, измеренного при 20°С. 

Исследование Barton и др. [114] показали, что предварительный нагрев альбумина 

(яичный белок) изменяет длину волны, при которой для образования повреждений требуется 

самый низкий уровень освещенности. Это согласуется с результатами Jansen и др. [121] 

которые показали, что пик 𝜇𝜇𝑎𝑎 воды смещается до 1.92 мкм при 49°С. Динамические 

оптические свойства воды также были смоделированы с помощью численного 

моделирования лазерно-индуцированной коагуляции белка при облучении импульсным 

лазером Ho:YAG (λ = 2.1 мкм, длительность импульса 0.25 мс) [123].  

Обратимые изменения в спектрах 𝜇𝜇𝑎𝑎 HbH и HbO2 в зависимости от температуры также 

обуславливаются определенными механизмами. В HbH снижение 𝜇𝜇𝑎𝑎 с ростом температуры 

может быть связано с изменением населенности различных спиновых состояний атома 

железа [124]. В HbO2 батохромный (красный или более длинноволновый) сдвиг пиков 𝜇𝜇𝑎𝑎 Q-

полосы вблизи 500-600 нм может быть связан с перекрытием колебательно-возбужденных 

уровней основного и первого электронно-возбужденных состояний при повышенных 

температурах, что приводит к переходам с более низкой энергией [125]. 

Эффекты батохромного сдвига наблюдались в хорошо насыщенной кислородом крови. 

Verkruysse и др. [126] показали, что пропускание и отражение крови уменьшаются при 

докоагуляционном нагреве с применением лазерных импульсов 0.5 мс на 586 нм. Black и др. 

[127] продемонстрировали, что во время индуцированного лазером докоагуляционного 

нагрева пропускание света с длиной волны 532 нм увеличилось на ~20%, при длине волны 

594 нм оно уменьшилось на ~25%, при длине волны 633 нм оно уменьшилось незначительно, 

а при длине волны 675 нм оно не изменилось. Спектроскопические данные убедительно 

подтверждают батохроматический сдвиг; анализ поглощающей способности HbO2 при 
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комнатной температуре говорит о том, что данное изменение уменьшает поглощающую 

способность HbO2 в синей зоне кривой 𝜇𝜇𝑎𝑎 с двумя пиками, увеличивает поглощающую 

способность в красной зоне и не оказывает никакого эффекта в БИК диапазоне (~700-1000 

нм). 

Другой эффект термически индуцированных изменений оптических свойств крови был 

описан в исследовании Halldorsson [128], который наблюдал более высокое оптическое 

поглощение в термически денатурированной крови, нежели в нативной оксигенированной 

крови при 633 и 1064 нм. Изначально причинами данного эффекта были названы 

термическая дезоксигенация и повышенное рассеяние денатурированной крови, однако 

Barton и др. [129] спектрофотометрически идентифицировали во время лазерной 

фотокоагуляции образование метгемоглобина (metHb) – окисленной формы гемоглобина. В 

данной работе также было показано, что metHb образуется при облучении, значительно 

меньшем, чем необходимо для разрушения кровеносных сосудов. Дальнейшие исследования 

продемонстрировали, что образование metHb происходит примерно при 76°С с 

использованием лазерного импульса 10 мс на 532 нм [130]. В отличие от батохромного 

сдвига, который происходит до любого необратимого изменения HbO2, преобразование в 

metHb происходит одновременно с термической денатурацией HbO2 и, возможно, из-за нее, 

и, таким образом, является необратимым. Смоделировав отражение, Randeberg и др. [131] 

предположили, что в коже, обработанной лазером, концентрация metHb составляет 

приблизительно 21% всего гемоглобина. Поскольку было показано, что образование metHb 

происходит в видимой [129, 130] и БИК-области [125], это явление, по-видимому, относится 

к тепловым процессам. 

В красном и ближнем ИК спектральном диапазоне поглощающая способность у metHb 

выше, чем у HbO2, примерно в 30 раз на 632 нм и в три раза на 1064 нм [127]. Для терапии 

глубоких и крупных кровеносных сосудов применялся Nd:YAG-лазер (1064 нм), что связано 

со способностью его излучения глубоко проникать в ткани. Barton и др. [129] показали, что 

парные импульсы света на 532 нм и 1064 нм при облучении, которые находятся на 

субтерапевтических уровнях энергии, могут использоваться для обеспечения эффективной 

коагуляции кровеносных сосудов. В этой процедуре выделяется достаточно света с длиной 

волны 532 нм, чтобы вызвать частичный тепловой переход гемоглобина в metHb, что, в свою 

очередь, вызывает сильное поглощение лазерного света с длиной волны 1064 нм. 

Результатом является более равномерная и полная коагуляция сосудов, чем в случаях 

применения лазерных импульсов 532 нм или 1064 нм по-отдельности, и снижение риска 

непреднамеренного повреждения, благодаря возможности снижения мощности излучения. 
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Комбинированный эффект батохромного сдвига и образования metHb может вызвать 

резкие изменения в абсорбции крови во время фотокоагуляции. Black и др. [125] изучали 𝜇𝜇𝑎𝑎 

крови на 633 нм при облучении лазером 10 мс, 100 Дж/см2, 1064 нм и наблюдали умеренный 

эффект из-за батохромного сдвига, за которым следовало более резкий рост из-за 

образования metHb, а так же некоторое медленное изменение по мере охлаждения крови 

после лазерного импульса. 

Хорошо известный процесс, применяемый в медицине, – увеличение рассеяния путем 

термической денатурации белка лазерным излучением высокой мощности. Опубликованы 

многочисленные исследования, описывающие влияние термической денатурации на самые 

разные ткани. Некоторые из ранних работ были сосредоточены на коллагене из-за его 

преобладания в биологических тканях. Исследование Pettit и др. [132] влияния импульсного 

излучения эксимерного ArF-лазера на длине волны 193 нм обнаружило изменения в 

рассеянии при облучении мишеней из коллагенового геля. Cilesiz и др. [133] 

продемонстрировали, что после 300 с на водяной бане с постоянной температурой (100°С) 

транспортный коэффициент рассеяния (𝜇𝜇𝑠𝑠′) аорты (которая в основном состоит из коллагена) 

увеличивается на 10-45% в видимом спектральном диапазоне, а также более, чем на 150%, в 

ближнем ИК-диапазоне. Исследование Pickering и др. [134] миокарда собак показали, что 

нагрев (1000 с при 75°С) приводит к четырехкратному увеличению 𝜇𝜇𝑠𝑠′ на длине волны 633 

нм, в основном за счет уменьшения фактора анизотропии рассеяния и примерно двукратного 

увеличения 𝜇𝜇𝑎𝑎. Nilsson и др. [135] измерили оптические свойства печени до и после 20-

минутного воздействия температуры 58°С, индуцированного Nd:YAG-лазером, и обнаружили 

изменения, аналогичные Pickering [134], включая уменьшение фактора анизотропии 

рассеяния с 0.9 до 0.7 и увеличение 𝜇𝜇𝑠𝑠′ в два раза. Germer и др. [136] измерили оптические 

свойства в нормальной и метастатической печени на 850, 980 и 1064 нм до и после 

нагревания на водяной бане при 80°С в течение 10 минут. Результаты показали почти 

трехкратное увеличение 𝜇𝜇𝑠𝑠′ для нормальной печени и рост 𝜇𝜇𝑠𝑠′ на 70% в случае печени с 

метастазами. Увеличение светорассеяния при денатурации было изучено Jerath и др. [137] 

при фотокоагуляции сетчатки с использованием численного моделирования и фантомов 

ткани сетчатки. Yaroslavsky и др. [138] обнаружили, что нагревание различных тканей мозга 

в солевой ванне при 80°С в течение 2 часов вызывает увеличение коэффициентов 

поглощения и рассеяния. Например, было показано, что коэффициенты поглощения и 

рассеяния белого и серого вещества увеличиваются в 2-3 раза. В то время как эти 

исследования установили, что термически индуцированные динамические изменения в 

оптических свойствах ткани являются значительными и зависят от ткани, исследования для 
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выяснения последствий фототермической нелинейности в количественном отношении часто 

требуют использования численных моделей и/или суррогатных биологических материалов. 

В работе Nagarajan и др. [139] усредненные по длине волны (435-630 нм) значения 𝜇𝜇𝑎𝑎 и 

𝜇𝜇𝑠𝑠′ ткани печени свиньи ex vivo быстро возрастали при 45°C и выходили на плато при 67°C. 

Средние значения 𝜇𝜇𝑎𝑎 и 𝜇𝜇𝑠𝑠′ при 37°C составили 8.5±3.7 и 2.8±1.1 см-1 соответственно. 

Оптические свойства биологических тканей являются важным знанием для понимания 

механизмов воздействия света на биоткани как в случае клинических процедур, так и в 

случае биомедицинских исследований. Таким образом, точное знание количественных 

значений – особенно коэффициентов поглощения и рассеяния – и их спектральных вариаций 

имеет первостепенное значение. Измерение оптических свойств тканей может быть 

выполнено с использованием различных подходов, но метод инверсного добавления-

удвоения (ИДУ) обычно считается стандартным методом для исследований ex vivo. Сильное 

влияние на оптические свойства биотканей могут оказывать температура и термическое 

повреждение. Во время лазерной терапии и диагностических процедур следует учитывать 

возможность изменения оптических свойств биотканей. По мере того, как оптико-тепловые 

модели становятся более сложными, а данные о зависящих от температуры оптических 

свойствах биотканей – более доступными, данные динамические эффекты будут 

предсказываться с все большей точностью. Такой прогресс приведет к лучшему пониманию 

биологических процессов, повышению эффективности клинических биофотонных устройств 

и ускорению развития медицинских технологий [114]. 

 

1.2. Иммерсионное оптическое просветление биотканей 

1.2.1. Техника иммерсионного оптического просветления биотканей 

Оптические методы диагностики и лечения различных заболеваний сегодня активно 

используются в медицине, что обусловлено их относительно низкой себестоимостью и 

безопасностью для здоровья пациентов [108, 140-142]. При этом одной из важнейших задач 

современной лазерной медицины остается доставка зондирующего излучения на 

необходимую глубину. Сложность решения данной задачи связана с ограничениями, 

накладываемыми сильным рассеянием биотканей излучения видимого и БИК спектральных 

диапазонов [29]. Один из вариантов решения данной проблемы – снижение светорассеяния 

биотканей путем замещения их внутритканевой жидкости иммерсионным агентом, т.е. 

применение так называемой техники «оптического просветления биотканей» [30-32]. 

Главной причиной рассеяния оптического излучения в биотканях, как известно, 

является различие показателей преломления их структурных компонентов и внутритканевой 

жидкости, либо внутриклеточных органелл и клеточной цитоплазмы [29].  
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В настоящее время техника оптического просветления включает несколько подходов, 

зависящих от конкретных научных задач: 1) простая иммерсия с использованием 

гиперосмотических или липофильных ОПА в виде однокомпонентных или 

многокомпонентных растворов с различными химическими и/или физическими 

усилителями; 2) иммерсия с предварительной дегидратацией и обезжириванием с 

использованием органических растворителей; 3) гипергидратация с использованием 

обезжиривания и частичной денатурации тканевых белков; и 4) заливка гидрогеля с 

использованием фиксации и сшивок [143]. Первый подход полезен для оптического 

просветления биотканей in vitro, ex vivo и in vivo, в то время как остальные подходы 

применяются только для микроскопического изучения изолированных образцов тканей и 

мелких животных in vitro. В свою очередь, простая иммерсия под влиянием 

гиперосмотических ОПА сопровождается тремя процессами: 1) дегидратацией биоткани под 

действием осмотических сил; 2) заменой внутритканевой жидкости просветляющим агентом; 

3) диссоциацией или структурной модификацией коллагена биоткани. Первые два процесса 

часто проявляются одновременно. Степень вклада каждого из них в эффект оптического 

просветления биоткани определяется типом ОПА и свойствами просветляемой биоткани. 

Следствием данных процессов является относительно быстрый и довольно значительный 

эффект просветления, поскольку, во-первых, имеет место рост концентрации растворенных 

солей и белков во внутритканевой жидкости и как следствие, сближение значений 

показателей преломления внутритканевой жидкости и рассеивающих волокон, а во-вторых, 

снижение веса и толщины биоткани, ее уплотнение, т. е. упорядочение рассеивающих 

компонентов. Влияние третьего процесса становится очевидным лишь при длительном 

воздействии ОПА на биоткань [144- 147]. 

В литературе [148] описано влияние оптического просветления кожи на эффективность 

диагностики злокачественных новообразований, однако возможность повышения 

эффективности ПФТТ модельных опухолей при оптическом просветлении кожи исследована 

недостаточно [13, 149, 150]. 

Для снижения светорассеяния при применении ПФТТ к модельным подкожно 

привитым опухолям необходим детальный анализ изменения оптических и структурных 

параметров кожи под действием тех или иных иммерсионных просветляющих агентов, а 

также выявление наиболее эффективного среди них. 
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1.2.2. Строение и оптические параметры тканей кожи 

Кожа – сложный многокомпонентный орган. Толщина и особенности кожи 

значительно варьируются в зависимости от анатомического расположения, а также 

подвержены возрастным изменениям [151, 152]. 

Кожа включает два основных слоя: эпидермис и дерму. Внешний слой – эпидермис – 

представляет собой многослойный плоский эпителий. Толщина эпидермиса на всей 

поверхности тела человека приблизительно одинакова и равна ~100 мкм. В эпидермисе 

различают два слоя:  

1) поверхностный роговой слой, состоящий из безъядерных сухих чешуек и 

содержащий 15-20 клеточных слоев. Толщина рогового слоя составляет примерно 20 мкм, на 

ладони и подошве – до 1 мм;  

2) живой эпидермис, содержащий 10-20 слоев кератинизированных эпителиальных 

клеток, обеспечивающих образование рогового слоя. Толщина эпидермиса определяется 

развитостью его рогового слоя. Основным типом клеток эпидермиса (эпидермоцитов) 

являются кераноциты, производящие кератин и составляющие 85% всех клеток эпидермиса 

[152]. 

Под эпидермисом находится дерма – плотная волоконно-эластичная ткань. Она 

составляет основную массу кожи. Дерма отделена от эпидермиса базальной мембраной и без 

резких границ переходит в подкожную жировую клетчатку. Дерма делится на две 

анатомические области. Сосковидная дерма является наружной частью соединительной 

ткани дермы, примыкающей к эпидермису. Сосковидная дерма содержит кровеносные 

сосуды и лимфатические сплетения. Толщина ее равна приблизительно 100 мкм. Вторым 

слоем дермы, составляющим её основную часть и лежащим под сосковидной дермой, 

является ретикулярная дерма. Это достаточно плотная относительно бесклеточная 

соединительная ткань толщиной 1-2 мм [152]. 

По своей структуре дерма кожи относится к фиброзным тканям. В ее состав входят 

коллагеновые волокна (примерно 70% сухого веса кожи), упакованные в плоские 

параллельные пучки (фибриллы, диаметр 40-150 нм, в среднем 60 нм [153]), которые 

погружены в аморфное внутритканевое вещество, содержащее протеогликаны, протеины, 

протеин-полисахаридные комплексы и воду. Эластин – второй по весу компонент дермы, 

обеспечивающий эластичность ткани, а также связь с волосяными фолликулами и 

кровеносными сплетениями сосудов [152]. 

Под слоем дермы располагается жировой слой, состоящий из белых жировых клеток – 

адипоцитов, характеризующихся крупным размером (до 120 мкм в диаметре). Жировые 

клетки окружены клеточными мембранами, которые снаружи соединяются со структурой 



31 
 
рыхлой межклеточной субстанции, содержащей агрофильные волокна, фиброциты, 

лимфоидные элементы и тучные клетки. Белый жир составляет основу жировой ткани и 

распределяется по всему телу [152]. 

С точки зрения оптики, кожа – это поглощающая среда с ярко выраженными 

рассеивающими свойствами. Меланин, входящие в состав эпидермиса липиды и 

содержащийся в сосудистом сплетении гемоглобин крови – это основные компоненты кожи, 

определяющие ее поглощающие свойства в видимом и БИК спектральных диапазонах. 

Поглощающая способность жировой ткани связана с наличием в ней воды, липидов, а также 

пигмента β-каротина. Рассеяние обусловлено главным образом фиброзной структурой дермы 

кожи, хотя определенный вклад вносит и эпидермис, основными рассеивателями в котором 

являются митохондрии клеток. В дерме рассеяние света происходит на коллагеновых 

волокнах, а также на узлах, образованных сплетением отдельных волокон [152]. 

 

1.2.3. Иммерсионное оптическое просветление как метод управления оптическими 

параметрами биотканей 

Известно, что значения коэффициента рассеяния (μs) и фактора анизотропии рассеяния 

(g) зависят главным образом от рассогласованности показателей преломления компонентов 

клеток, из которых состоит ткань. К таким компонентам относятся клеточная плазматическая 

мембрана, ядро, митохондрии и другие органеллы, а также клеточная цитоплазма и 

внеклеточная жидкость. В случае фиброзных тканей (например, дермы, соединительной 

ткани стенки сосудов, волокнистых компонентов мышечной ткани и молочной железы, 

сухожилий, хрящей и др.) рассеяние обуславливается различием показателей преломления 

внутритканевой жидкости (или цитоплазмы) и протяжённых цепочек склеропротеинов 

(коллагеновых, эластиновых и ретикулиновых волокон) [154, 155]. Органеллы животных 

клеток содержат приблизительно равное количество нуклеиновых кислот и протеинов, 

поэтому значения их показателей преломления расположены в относительно узком 

интервале от 1.38 до 1.41 [156]. К примеру, показатель преломления ядра составляет 1.39 

[157], а цитоплазмы – 1.35-1.37 [155]. По сравнению с базовым веществом цитоплазмы 

плотность протеинов и липидов в рассеивающих частицах (протеиновых фибриллах, 

глобулах и мембранах) более высока и как следствие, данные частицы имеют более высокий 

показатель преломления: 1.39-1.47 [158]. Значения показателя преломления волокон 

соединительной ткани зависят от степени гидратации коллагена (основного их компонента) 

и находятся в диапазоне 1.41-1.53 [159]. Показатели преломления внутритканевой жидкости 

и плазмы крови в зависимости от длины волны равны приблизительно 1.33-1.35 [155, 160]. В 

крови основными рассеивателями являются эритроциты – безъядерные клетки, содержащие 
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70% воды, 25% гемоглобина, а также 5% липидов, солей, сахаров, протеинов и энзимов 

[161]. У обезвоженных эритроцитов значение показателя преломления на длине волны 550 

нм лежит в диапазоне 1.61-1.66 [162]. Показатель преломления раствора гемоглобина с 

концентрацией 32 г/л, являющейся типичной концентрацией гемоглобина в эритроците, 

равно примерно 1.42 [163]. В случае крови человека в зависимости от длины волны это 

значение составляет 1.36-1.40 [155]. 

Одним из достаточно простых и эффективных методов увеличения качества 

изображений внутритканевых структур и повышения точности спектроскопической 

информации, получаемой от глубоко расположенных слоёв биоткани, является временное 

снижение светорассеяния в биоткани [154]. 

В литературе предлагаются различные физические и химические способы воздействия 

на биоткани, дающие возможность управлять их рассеивающими свойствами. Наиболее 

распространёнными являются: надавливание (или компрессия) [164], растягивание [165], 

дегидратация [166], нагрев [167], иммерсия с помощью биологически совместимых веществ 

[168-170], а также фотохимическое [171, 172] и фототермическое [172] воздействие. 

Иммерсионное оптическое просветление является одним из наиболее простых и 

достаточно безопасных методов снижения рассеяния соединительной биоткани. Результаты 

недавних исследований, полученные путем комбинирования техники оптического 

просветления биотканей с другими распространенными оптическими методами 

визуализации (лазерной спекл-контрастной визуализацией [168], ОКТ [169], 

микроскопической визуализацией [173], ультрамикроскопией [174] и другими), 

продемонстрировали перспективность их совместного применения не только с целью 

структурной и функциональной визуализации биотканей in vitro [174-176] в высоком 

пространственном разрешением, но и в задачах оптической визуализации и диагностики in 

vivo [168, 177].  

Исследование кинетики изменения рассеивающих свойств биотканей, испытывающих 

воздействие иммерсионных агентов, сделало возможным разработку методики оценки 

коэффициентов диффузии агента в биотканях, а также коэффициентов проницаемости 

биотканей [169, 178, 179]. С помощью данных методик были определены скоростные 

характеристики процесса диффузии глюкозы и других агентов в тканях глаза [178, 179], 

кожи [180], твёрдой мозговой оболочки [181] и других биотканях [182]. Мониторинг 

диффузии ОПА с высоким разрешением по времени и глубине позволяет дифференцировать 

здоровые и патологически измененные биоткани [183]. 

Оптическое иммерсионное просветление, как уже описывалось выше, основывается на 

пропитывании (иммерсировании) ткани биосовместимым химическим агентом, обладающим 
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достаточно высоким показателем преломления, чтобы, проникая во внутритканевую 

жидкость биоткани, иметь возможность согласовать показатели преломления рассеивателей 

и окружающей их среды. Обычно оптический просветляющий агент (ОПА) обладает 

гиперосмотическими свойствами [184]. Данным условиям удовлетворяют многие 

химические вещества, применяющиеся в косметологии в составе различных препаратов.  

Применяемые при оптическом просветлении иммерсионные агенты можно условно 

разделить на многоатомные спирты (глицерин, этиленгликоль, полиэтиленгликоли (ПЭГ), 

пропиленгликоль, полипропиленгликоль, комбинированные смеси на основе 

полипропиленгликолей и полиэтиленгликолей, маннит, сорбит, ксилит и др.) [146, 181, 185-

194], растворы сахаров (глюкозы, фруктозы, рибозы, сахарозы и др.) [178, 181, 195-197], 

органические кислоты (олеиновая, линолевая, салициловая кислоты) [186, 198- 202], масла 

[203], органические растворители (диметилсульфоксид (ДМСО) [186, 202, 204, 205] и 

рентгеноконтрастные вещества (VerografinTM, TrasografTM, HypaqueTM, OmnipaqueTM и др.) 

[32, 206-208]. Все эти ОПА используются по отдельности или в различных комбинациях для 

повышения проницаемости биоткани. В случае исследования in vivo и ex vivo, биологически 

безопасные растворители, такие как этанол, азон, тиазон, ДМСО, и пропиленгликоль в 

небольшой концентрации также включаются в состав ОПА [200, 202, 204, 209, 210]. После 

удаления ОПА путем диффузии физиологического раствора (ex vivo) или естественной 

диффузии воды из окружающих тканей (in vivo) структура, функции и оптические свойства 

биоткани полностью восстанавливаются [146, 198, 211-213]. 

Процесс оптического просветления фиброзных биотканей может включать изменения в 

молекулярной структуре основных компонентов этих биотканей – коллагеновых волокон, в 

том числе обратимую растворимость коллагена в сахарах и многоатомных спиртах. 

Индуцированная ОПА дестабилизация коллагеновой структуры может приводить к 

дополнительному снижению оптического рассеяния в биотканях благодаря уменьшению 

размеров основных рассеивателей [177, 214]. 

Коллагеновые волокна имеют сложную самоорганизующуюся структуру и являются 

основными рассеивающими центрами в биотканях [145]. Их можно обнаружить в различных 

биотканях, особенно в фиброзных, таких как дерма кожи и склера глаза. Установлено, что 

водородная связь является основной связывающей силой между тройными спиралями 

коллагена. ОПА с множественными гидроксильными группами обладают большим 

отрицательным зарядом, который дестабилизирует высокоупорядоченную структуру 

коллагена вплоть до ее диссоциации. Поскольку водородные связи в тройных спиралях 

коллагена относятся к нековалентному взаимодействию, то эффект, оказываемый ОПА на 

диссоциацию коллагена, может быть легко обратим [177]. 
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Оптическое просветление биотканей in vivo представляет более сложный процесс, 

поскольку в данном случае значительную роль начинают играть дополнительные факторы. К 

этим факторам относится, с одной стороны, физиологическая температура, способствующая 

ускорению диффузии ОПА, а с другой стороны, метаболическая реакция живой ткани, 

направленная на вымывание ОПА [154] и транспорт воды в область воздействия. Эти 

факторы могут существенно изменять кинетические характеристики и значительно влиять на 

эффект просветления [168, 177, 180, 215]. В живых тканях относительный показатель 

преломления является функцией физиологического или патологического состояния 

биоткани. В зависимости от особенностей состояния биоткани значения показателей 

преломления рассеивателей и базового вещества могут увеличиваться или уменьшаться, что 

в свою очередь будет способствовать увеличению или уменьшению рассеяния света в 

биоткани [154, 155]. Кроме того, введение некоторых ОПА в биоткань, в частности 

глицерина и глюкозы, оказывает ощутимое влияние на микроциркуляцию в ткани, вызывая 

временный стаз микрососудов [211]. 

 

1.2.4. Глицерин как иммерсионный просветляющий агент 

При исследовании оптического просветления биотканей актуальным остается вопрос 

выбора наиболее эффективного ОПА. Важное место в списке наиболее эффективных ОПА 

занимают растворы глицерина разных концентраций, благодаря их эффективности, 

доступности и биосовместимости [31, 32, 144, 145, 155, 211]. Глицерин был открыт Scheele в 

конце XVIII века в результате смешивания оливкового масла с окисью свинца и нагревания 

[216]. С тех пор области использования глицерина постоянно расширяются, и в настоящее 

время он широко применяется в различных сферах от криобиологии [217] до химического 

производства [218]. Глицерин также широко используется в фармацевтической, 

косметической и пищевой промышленностях, а в последнее время интерес к нему возрос в 

связи с его потенциальным использованием как растворителя в зелёной химии [219]. 

Несмотря на достаточно длинную историю применения глицерина, изучение физико-

химических свойств как чистого глицерина, так и его водных растворов продолжается до сих 

пор [220, 221-223]. 

Глицерин является трехосновным спиртом. В нормальных условиях он представляет 

собой нетоксичную, вязкую, сладкую, бесцветную жидкость без запаха. Химическая 

формула глицерина C3H8O3. Молекулярная масса составляет 92.1 [224].  

В таблице 1.1 и на рисунке 1.2 представлены концентрационные зависимости 

показателя преломления и вязкости водных растворов глицерина. Концентрационная 

зависимость показателя преломления построена по экспериментальным данным, 
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представленным в работе [225] и интерполирована с помощью линейной функции. 

Концентрационная зависимость вязкости построена по энциклопедическим данным [226] и 

интерполирована с помощью экспоненциальной функции. 

 

Таблица 1.1. Показатели преломления использованных в качестве ОПА водных растворов 

глицерина 

ОПА Показатель преломления 
на длине волны 589 нм при 20ºС 

Вязкость водных растворов 
глицерина при 20ºС, мПа×сек 

Глицерин 20% 1.363 1.76 
Глицерин 30% 1.376 2.50 
Глицерин 40% 1.391 3.72 
Глицерин 50% 1.403 6.0 
Глицерин 60% 1.420 10.8 
Глицерин 70% 1.431 22.5 
Глицерин 80% 1.443 60.1 
Глицерин 85% 1.452 109 
Глицерин 90% 1.459 219 

Глицерин 100% 1.472 1410 
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Рисунок 1.2. Концентрационная зависимость показателя преломления (а) и вязкости (б) 

водных растворов глицерина на длине волны 589 нм при температуре 20°С 

 

Большое внимание исследователи уделяют взаимодействию глицерина и его водных 

растворов с кожей [227- 230]. Установлено, что глицерин может быть использован для 

увлажнения кожи, поскольку является гигроскопичным веществом, способным удерживать 

воду в роговом слое эпидермиса. Компьютерное моделирование и экспериментальные 

исследования взаимодействия молекул воды и глицерина показали наличие трёх слоёв 

молекул воды с различной степенью водородной связи, окружающих молекулу глицерина 

[231]. В коже молекулы воды удерживаются сильной водородной связью между атомами Н 

воды и атомами О в ОH-группах глицерина [222].  
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Многие работы посвящены изучению влияния глицерина и его водных растворов на 

оптические свойства кожи [225, 232-234]. Показано, что глицерин способствует снижению 

рассеивающих свойств кожи за счёт осмотической дегидратации и замены раствором 

глицерина внутритканевой жидкости, приводящих к выравниванию показателей 

преломления компонентов кожи. Глицерин может вызывать также диссоциацию коллагена 

биоткани, однако данный эффект наблюдается при длительном (порядка 24 часов) 

воздействии глицерина на ткань [145]. 

Применение глицерина в качестве ОПА открывает путь для терапии тканей, скрытых 

под костями, хрящами, сухожилиями и т.д. [154, 206]. Нанесение глицерина на поверхность 

кожи человека обеспечивает возможность мониторинга in vitro и in vivo при помощи ОКТ 

субэпидермальной полости, диагностики злокачественных образований и управления 

рассеивающими свойствами кожи [235]. Cicchi и др. [173] представили первые работы по 

увеличению глубины зондирования при использовании техники двухфотонной микроскопии 

с помощью применения ОПА. Дерму человека подвергали воздействию гиперосмотических 

агентов (глюкозы, глицерина и полипропиленгликоля) в течение нескольких минут, и 

глицерин показал лучший, но наиболее медленный результат просветления (относительный 

контраст 16.3 на глубине 20 мкм). Huang и др. [236] исследовали влияние глицерина на 

кожную ткань свиней in vitro методом микроспектроскопии комбинационного рассеяния 

(КР) во временном интервале от 0 до 75 мин. Было обнаружено, что применение глицерина 

значительно улучшило глубину зондирования. Поскольку было показано, что растворы 

глицерина с более высокими концентрациями лучше обеспечивают просветление тканей, 

интенсивность полосы 1003 см-1 может быть увеличена для более эффективного 

обнаружения рака [237]. 

Schulmerich и др. [238] впервые продемонстрировали спектроскопическую диффузную 

томографию КР при оптическом просветлении и получили КР изображения in vivo костной 

ткани собаки, обработанной глицерином. Также изучалось оптическое просветление с 

помощью глицерина применительно к костной ткани мыши [239]. Было показано, что 

глицерин уменьшает шум в необработанных спектрах. 

В работе [240] изучалось оптическое иммерсионное просветление кости черепа под 

действием безводного глицерина. Показано, что транспортный коэффициент рассеяния 

поверхностных слоев ткани образца кости черепа снижается примерно на 25% в диапазоне 

длин волн 1400-2000 нм после 1 часа воздействия глицерина. Лазерную спекл-контрастную 

визуализацию (ЛСКВ) использовали для визуализации мозгового кровотока в мозге 

новорожденных мышей при местном применении ОПА в области родничка. Эти результаты 
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продемонстрировали эффективность водного 60% раствора глицерина для исследования 

мозгового кровотока у новорожденных мышей без удаления скальпа и костей черепа [241]. 

Зависимость эффективности оптического просветления тканей от концентрации 

глицерина была исследована в работах [242-244]. Carneiro и др. изучали 

свободную/связанную воду в тканях с использованием 20-60% растворов глицерина [242] и 

оценивали кинетику оптических свойств колоректальной мышцы под действием 40% 

глицерина, чтобы описать механизмы дегидратации и согласования показателей 

преломления [245]. Son и др. [243] обнаружили, что оптимальная концентрация глицерина 

для максимизации оптического просветления составляет 70%. Эффективность глицерина 

была количественно оценена для концентраций от 50 до 90% с использованием ОКТ для 

оценки рассеяния света и ультразвуковой визуализации для оценки степени диссоциации 

коллагена. Yoon и др. [244] определили, что 70% является оптимальной концентрацией 

раствора глицерина для комбинированного метода, в котором используются как микроиглы, 

так и сонофорез для дальнейшего улучшения чрескожной доставки ОПА. 

Скорость диффузии глицерина в тканях может служить биомаркером для 

дифференциации нормальных и патологических тканей, что было продемонстрировано в 

работе [246], содержащей сравнительное исследование (в случае здоровых тканей и в случае 

аллоксанового диабета) диффузии 70%-глицерина в кожу и миокард крыс ex vivo. 

Хотя глицерин в целом нетоксичен, длительное воздействие 

высококонцентрированного раствора глицерина на биоткань может оказать негативное 

влияние, проявляющееся в местном гемостазе, сжатии и даже некрозе тканей. Местное 

нанесение или инъекции глицерина в кожу также влияют на микроциркуляцию крови в 

дерме. Применяемый в качестве ОПА глицерин диффундирует в область сосудистой сети, 

частично проникает в стенки сосудов, взаимодействует с эндотелием и клетками крови, 

приводя к локальному осмотическому стрессу и последующей дегидратации тканей и клеток 

[247]. Было обнаружено, что глицерин оказывает обезвоживающее действие на сосудистую 

сеть кожи, но данные изменения обратимы путем гидратации [248]. Также экспериментально 

исследован переход от оксигенированной формы гемоглобина к дезоксигенированной, 

связанный с локальным гемостазом при воздействии на кожу крысы in vivo 84.4%-го 

раствора глицерина [211]. Кроме того, было обнаружено, что местное нанесение 75%-го 

раствора глицерина на микрососуды брыжейки крысы in vivo в течение 1-3 с приводит к 

снижению скорости кровотока во всех микрососудах, а в течение 20 с – к остановке 

кровотока. Результаты показали, что после воздействия глицерина скорость кровотока в 

сосудах восстанавливалась, а новые сосуды развивались спустя 2 дня [247]. Zhu и др. [249] 

использовали метод ЛСКВ для исследования долгосрочных и краткосрочных эффектов 
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глицерина и продемонстрировали, что прямое местное воздействие глицерина на 

кровеносные сосуды в хориоаллантоисной мембране цыплят способно снизить скорость 

кровотока. Также наблюдалась закупорка кровеносных сосудов. Многолетние наблюдения 

показывают, что глицерин замедляет развитие кровеносных сосудов. Восстановление 

кровотока в той или иной степени возможно, но только в том случае, если кровеносный 

сосуд не был закупорен полностью. Mao и др. [250] исследовали влияние 30%-го раствора 

глицерина на дермальные кровеносные сосуды лоскута кожи крысы также с помощью 

ЛСКВ. Было установлено, что скорость кровотока изначально снижалась и начинала 

восстанавливаться спустя 16 мин. 

Было обнаружено, что глицерин способен вызывать изменение морфологии тканей 

кожи за счет диссоциации коллагеновых волокон [214, 251]. Механизм действия глицерина 

на молекулярном уровне приводит к нарушению порядка в организации фибрилл, что 

впервые было исследовано Yeh и др. [214] с помощью многофотонной микроскопии. 

Изменение организации и размера волокон коллагена может привести к значительному 

снижению рассеяния света тканями. Также было показано, что 75% раствор глицерина не 

вызывает потерю организации волокнами коллагена [146]. Влияние чистого глицерина на 

кожу мыши на спине животного было исследовано с помощью конфокальной сканирующей 

лазерной микроскопии [252]. Отражение, измеренное на длине волны 488 нм, 

продемонстрировало, что глицерин значительно увеличивает анизотропию рассеяния дермы 

(с 0.7 до 0.99) при небольшом изменении коэффициента рассеяния. Было высказано 

предположение, что эффект просветления, обусловленный влиянием глицерина, связан со 

снижением углового отклонения рассеяния. Более того, увеличение анизотропии рассеяния 

при незначительном изменении коэффициента рассеяния должно вызывать увеличение 

размера рассеивающих частиц, что означает набухание коллагеновых волокон в дерме. В 

работе [241] авторы сообщили, что нанесение 85% водного раствора глицерина на пучок 

сухожилий хвоста крысы существенно изменяет не только рассеивающие свойства ткани, но 

и ее двойное лучепреломление. Данные изменения структуры коллагена могут быть 

необратимыми [214]. 

 
1.3. Применение техники оптического просветления в задачах фототермической 

терапии опухолей 

Ранее исследования оптического просветления при комбинации использовании ОПА и 

лазерного излучения различных длин волн (СО2-лазер и Nd:YAG-лазер, работающий на 

длинах волн 532 и 1064 нм, диодный лазер, работающий на длине волны 980 нм и источники 

широкополосного интенсивного импульсного света, работающие в диапазонах 650–1200, 
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525–1200 и 470–1400 нм) и интенсивности были представлены в работах [253, 254], в 

которых нагрев поверхности кожи in vivo применялся до нанесения ОПА. Результаты 

исследования кожи на облученных участках с помощью оптической когерентной 

томографии (ОКТ) показали увеличение глубины проникновения света до 42% [253]. На 

основе измерения спектров отражения до и после облучения показано улучшение 

трансэпидермального проникновения ОПА в 8-9 раз по сравнению с необлученной кожей 

[254]. Впервые комбинированное применение ПФТТ подкожных опухолей и оптического 

просветления кожи было предложено в работе [13]. Однако сравнительного исследования 

влияния ОПА на результат ПФТТ не проводилось. Генерация и распределение тепла в 

трехслойной модели: кожа, жировая ткань и мышца, облученной диодным лазером ближнего 

инфракрасного диапазона с длиной волны 1064 нм до и после нанесения глицерина, были 

смоделированы Youn [255]. В работе было установлено, что применение ОПА во время 

лазерного воздействия может уменьшить тепловыделение на поверхности кожи и 

стимулировать глубокое нагревание тканей. Моделирование было подтверждено 

экспериментальными результатами на образцах ткани ex vivo и животных in vivo [255, 256]. 

Исследование термически индуцированных изменений оптических свойств опухолевых 

тканей при ПФТТ и при оптическом просветлении поверхностных тканей важно как для 

оценки необходимой дозы вводимых наночастиц и лазерного облучения, так и для 

разработки математических моделей, которые могут надежно предсказать результаты 

процедуры ПФТТ в различных условиях. Несмотря на многочисленные исследования 

оптических параметров кожи, крови и опухолей при их нагреве [257- 260], исследования 

изменения оптических параметров in vivo в процессе нагрева в присутствии ОПА, а также 

при ПФТТ с оптическим просветлением практически не проводились. 

 

Выводы: 

Анализ литературы показал, что, во-первых, оптические параметры опухолевой ткани 

могут значительно изменяться под действием температур, что может быть маркером при 

оценке эффективности гипертермии опухоли в результате проведения ПФТТ и 

способствовать корректировке вводимой дозы наночастиц и лазерного облучения. Однако 

такие данные в настоящее время практически отсутствуют для модельных опухолей, в 

частности, моделей холангиокарциномы, используемых при разработке методик ПФТТ. 

Во-вторых, показано, что оптическое просветление кожи при ПФТТ может увеличить 

глубину проникновения света в опухоль и тем самым повысить эффективность процедуры. 

Однако данный подход также недостаточно разработан. При этом важным является 
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исследование влияния иммерсионных агентов на оптические, геометрические и весовые 

параметры кожи и разработка методики увеличения их проникновения в ткань. 
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V.D., Kochubey V.I., Lazareva E.N., Pravdin A.B., Shvachkina M.E., Timoshina P.A., 

Tuchina D.K., Yakovlev D.D., Yakovlev D.A., Yanina I.Yu., Zhernovaya O.S., Tuchin 

V.V. Measurement of tissue optical properties in the context of tissue optical clearing // 

Journal of Biomedical Optics. - Vol. 23. – No. 9. – P. 091416. – 2018. 

3. Bucharskaya A., Khlebtsov N., Khlebtsov B., Maslyakova G., Navolokin N., Genin V., 

Genina E., Tuchin V. Photothermal and photodynamic therapy of tumors with plasmonic 

nanoparticles: challenges and prospects // Materials. - Vol. 15. – No. 4. – P. 1606. – 2022. 
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ГЛАВА 2. Развитие метода плазмонно-резонансной фототермической терапии 

 

2.1. Исследование зависимости температурной кинетики нагрева опухолей от 

степени их васкуляризации и дозировки ЗНС 

2.1.1. Методика исследования зависимости температуры нагрева опухолей от 

дозировки и способа введения ЗНС 

Объектом исследования стали 40 лабораторных беспородных крыс-самцов с массой 

тела в среднем 200 г, полученных из вивария Центра коллективного пользования СГМУ им. 

В.И. Разумовского. Животные содержались в стандартных условиях вивария при 

фиксированном световом режиме. Работу с животными проводили в соответствии с 

правилами Европейской конвенции о защите позвоночных животных для 

экспериментальных и других научных целей (Страсбург, 1986), «International guiding 

principles for biomedical research involving animals» [261] и с рекомендациями комитета по 

этике ФГБОУ ВО Саратовского ГМУ им. В.И. Разумовского Минздрава РФ (протокол № 6 

от 06.02.2018 г.). 

Экспериментальная модель холангиокарциномы крысы линии PC-1 была получена 

методом подкожной инъекции в область лопатки раковых клеток (2×106 клеток/0.5 мл 

раствора Хэнкса), полученных из банка опухолевых штаммов ФГБУ НМИЦ онкологии 

им. Н.Н. Блохина Минздрава России. Спустя 3 недели, когда объем опухолей достигал 

приблизительно 3 см3, опухоли подвергались проверке уровня васкуляризации при помощи 

ультразвуковой системы Voluson E8 Expert (GE Healthcare, США), работающей в 

допплеровском режиме (частота 7.2 МГц). 

Оценка степени васкуляризации опухоли была проведена стандартным методом [262], 

основанным на анализе индекса сопротивления (RI) кровеносных сосудов опухоли, 

определяемого как разница между максимальной систолической скоростью (PSV) и конечной 

диастолической скоростью (EDV), деленной на максимальную систолическую скорость: RI = 

(PSV - EDV) / PSV. Значения PSV и EDV определялись при допплерографии. Выявлено, что 

на определенной стадии роста (RI ≤ 0.3) в опухоли появляются развитые афферентные 

сосуды с повышенной скоростью кровотока. 

По степени развития опухоли животные были разделены на две партии: 1) со слабой 

васкуляризацией опухолей (24 животных с RI > 0.3); 2) с достаточной васкуляризацией (16 

животных с RI ≤ 0.3). Внутри этих партий животные были случайным образом разделены на 

шесть и четыре группы соответственно (всего 10 групп, по 4 крысы в каждой группе). Перед 

облучением шерсть с поверхности кожи над опухолью удалялась, и крысам восьми групп 

внутривенно вводилась суспензия ЗНС.  
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Схема подготовки животных к процедуре ПФТТ приведена на рисунке 2.1а. 

 

 
а 

 
 б в 

Рисунок 2.1. Схема подготовки животных к процедуре ПФТТ (а), фотографии 

экспериментальной установки во время ПФТТ (б), сразу после ПФТТ (в) 

 

Золотые наностержни (ЗНС), задействованные в экспериментах, был синтезированы и 

функционализированы тиолированным полиэтиленгликолем (молекулярный вес 5000, 

Nektar, США) с применением метода, описанного в работах [7, 263]. Геометрические 

параметры ЗНС были определены методом трансмиссионной электронной микроскопии 

(ТЭМ, Libra-120, Carl Zeiss, Германия) и составили 41±8 нм в длину и 10±2 нм в диаметре 

(рис. 2.2). 
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Рисунок 2.2. ТЭМ-изображение ЗНС и их распределение по размерам (а) и спектр 

экстинкции суспензии ЗНС с оптической плотностью 2 (б). На вставке показана гистограмма 

числового распределения частиц ΔNi/Δri по осевым отношениям ri=Li/di, где L – длина 

частицы, d – диаметр частицы, со средним значением ri=4.03±0.7. 
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Для исследования были приготовлены суспензии ЗНС с концентрациями 800 и 400 

мкг/мл, что соответствует оптической плотности 40 и 20 соответственно на длине волны 810 

нм. Для повышения температуры нагрева, животным из групп 5 и 6 была однократная 

введена двойная доза суспензии ЗНС (1 мл, 800 мкг/мл) за 48 и 24 часа до облучения, 

соответственно. Группы животных и введенные им дозы ЗНС описаны в таблице 2.1. 

 

Таблица 2.1. Описание групп животных, участвовавших в экспериментах (по 4 крысы в 

каждой группе). 

Номер 
группы 

Режим введения суспензии ЗНС 
Полная доза 

суспензии 
ЗНС, мкг 

Партия 1. Слабая васкуляризация опухолей 
1 Облучение без введения ЗНС - 
2 Однократное введение (1 мл, 400 мкг/мл) за 24 часа до облучения 400 

3 
Двукратное введение (по 1 мл, 400 мкг/мл) за 48 и 24 часа до 

облучения 800 

4 Трехкратное введение (по 1 мл, 400 мкг/мл) за 72, 48 и 24 часа до 
облучения 

1200 

5 Однократное введение (1 мл, 800мкг/мл) за 48 часов до облучения 800 
6 Однократное введение (1 мл, 800мкг/мл) за 24 часа до облучения 800 

Партия 2. Достаточная васкуляризация опухолей 
7 Облучение без введения ЗНС - 
8 Однократное введение (1 мл, 400 мкг/мл) за 24 часа до облучения 400 

9 
Двукратное введение (по 1 мл, 400 мкг/мл) за 48 и 24 часа до 

облучения 
800 

10 
Трехкратное введение (по 1 мл, 400 мкг/мл) за 72, 48 и 24 часа до 

облучения 1200 

 

Для облучения опухоли использовали диодный лазер LS-2-N-808-10000 (Laser Systems 

Ltd., Россия) с длиной волны излучения 808 нм. Облучение проводили в течение 15 мин при 

мощности 2 Вт. Плотность мощности составляла около 2.3 Вт/см2. Температурный контроль 

нагрева опухоли проводился с помощью ИК-тепловизора IRI4010 (IRYSYS, Великобритания) 

с интервалом 30 с. Влияние рассеянного лазерного излучения на результаты измерения 

температуры исключалось, так как инфракрасный формирователь изображений чувствителен 

в спектральном диапазоне от 8 до 14 мкм. Изображения экспериментальной установки и 

опухолей животных из контрольной и экспериментальной групп представлены на рис. 2.1б-е. 

Перед всеми процедурами крысы подвергались анестезии препаратом Zoletil 50 (Virbac, 

Франция) в дозе 0.05 мг/кг. 
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Гистологические исследования образцов тканей опухоли проводились в Центре 

коллективного пользования СГМУ им. В.И. Разумовского в контрольной группе и через 72 ч. 

после проведения процедуры ПФТТ. Образцы фиксировали в 10% растворе формалина, 

подвергали стандартной спиртовой проводке и окрашивали гематоксилином и эозином. Для 

морфометрического исследования микрососудистой плотности в ткани опухоли 

использовали систему анализа цифровых изображений Микровизора медицинского µVizo-

103 ЛОМО. Для определения микрососудистой плотности в опухоли вычисляли суммарную 

площадь сосудов в поле зрения гистологического препарата, подсчет проводился в 10 полях 

зрения при увеличении 246.4. Иммуногистохимическое окрашивание ткани опухоли 

проводили с антителами к васкулоэндотелиальному фактору роста VEGFA (Abcam, 

Великобритания) с использованием безбиотиновой системы детекции REVEAL Polyvalent 

HRP-DAB Detection System (Spring Bioscience, США), к маркерам пролиферации Ki-67 и 

апоптоза BAX (Abcam, Великобритания). 

 

2.1.2. Анализ зависимости температуры нагрева опухолей от степени их 

васкуляризации, дозировки ЗНС и способа их введения 

На рисунке 2.3 представлены типичные гистологические изображения тела опухоли с 

различной степенью васкуляризации. 

 
а 

 
б 

Рисунок 2.3. Примеры гистологических изображений холангиокарциномы печени: опухоль с 

низкой степенью васкуляризации (а) и высокой степенью васкуляризации (б). 

Иммуногистохимическое окрашивание с антителом к VEGFA. Стрелками показаны 

микрососуды. 

 

Кинетика нагрева экспериментальных опухолей и граничащих с ними тканей 

представлена на рисунке 2.4. Как видно из рисунка, лазерное облучение опухолей без 
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предварительного введения ЗНС в группах 1 и 7 вызывало незначительное увеличение 

температуры поверхности опухоли приблизительно до 40°C вне зависимости от степени 

васкуляризации опухоли. Однократное внутривенное введение суспензии ЗНС при 

слаборазвитом сосудистом кровотоке также не вызывало роста температуры выше 40°C при 

лазерном облучении (группа 2). На наш взгляд, это связано с тем, что накопление 

достаточного количества частиц в опухолях не происходит в связи с низкой васкуляризацией 

опухолевых тканей. Данное предположение подтверждается тем, что средняя температура 

поверхности кожи над опухолью в группе 8 (с хорошо развитым сосудистым кровотоком) 

при такой же дозе, как и в группе 2 (со слабо развитым сосудистым кровотоком), достигла 

значения 49±4°C, что объясняется большим накоплением частиц в ткани опухоли. 

Помимо этого, хорошо видно, что удвоение и утроение дозы (группы 3-6) практически 

не влияет на рост температуры. В этих группах максимальная температура достигла в 

среднем значений от 47°C до 52°C, что позволяет заключить, что в данных группах 

накопление достаточного количества частиц в опухолях не происходило в связи с низкой 

васкуляризацией опухолевых тканей. 

Заметим, что в группе 9 наблюдалось увеличение температуры до 59±10°C при той же 

введенной дозе суспензии ЗНС, что и в группах 3, 5 и 6. Данная группа отличалась от групп 

3, 5 и 6 более высокой васкуляризацией опухолевых тканей, поэтому в группе 9 произошло 

достаточное накопление частиц для значительного нагрева опухолей. 

Группа 10 продемонстрировала увеличение температуры в области опухоли в среднем 

до 68°C, что, по нашему мнению, связано с максимальным накоплением ЗНС как в связи с 

высокой суммарной дозой введённой суспензии, так и с высокой васкуляризацией 

опухолевых тканей. Это предположение подтверждается данными работы [264], в которой 

показано, что максимальное накопление наностержней в опухоли наблюдается при 

трехкратном введении наночастиц. 

В работе [265] было показано, что прямое внутриопухолевое введение суспензии ЗНС с 

концентрацией 400 мкг/мл и последующее облучение опухолей лазерным излучением на 

длине волны 808 нм привело к увеличению температуры в зоне нагрева до 65±5°C. При 

данном способе введения в опухолях аккумулировалось максимальное количество частиц. 

Поскольку в наших экспериментах (группы 2-6, 8-10) введение суспензии ЗНС проводилось 

внутривенно, максимальная концентрация могла быть достигнута только при развитой 

сосудистой системе опухоли.  
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Рисунок 2.4. Кинетика нагрева экспериментальных опухолей и граничащих с ними тканей 

излучением ближнего ИК спектрального диапазона (группа ВО соответствует группе крыс с 

однократным внутриопухолевым введением суспензии ЗНС с концентрацией 400 мкг/мл 

[265]) 

 

На рисунке 2.5 представлены гистологические изображения тела опухоли крысы из 

группы 10 и 4 (3-х кратное введение ЗНС) до и через 72 ч после ПФТТ, окрашенные 

гематоксилином и эозином и иммуногистохимически с антителами к маркерам 

пролиферации Ki-67 и апоптоза BAX. В результате процедуры в группе 10 (высокая степень 

васкуляризации) температура на поверхности достигла ~68°C. Процедура ПФТТ вызвала 

заметные некротические изменения ткани на 90% площади образца (рис. 2.5а,б). 

В опухоли с низкой степенью васкуляризации при таких же дозах ЗНС и облучения 

(крыса из группы 4) после ПФТТ с максимальной температурой нагрева ~45°С наблюдалось 

снижение экспрессии маркера пролиферации Ki-67 (рис. 2.5в,г) и увеличение экспрессии 

маркера апоптоза BAX (рис. 2.5д,е) по сравнению с контролем, что говорит о сохранении в 

опухоли живых клеток.  
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Рисунок 2.5. Микрофотографии гистологических срезов холангиокарциномы до и после 

ПФТТ из группы 10 (а, б), окрашивание гематоксилином и эозином, увеличение 246.4, и из 

группы 4 (в-е), иммуногистохимическое окрашивание антителами Ki-67 (в, г) и BAX (д, е), 

увеличение 774. 

 

Для анализа кинетики нагрева, представленной на рисунке 2.3, было использовано 

эмпирическое уравнение [266]: 
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, (2.1) 

 

где T0 - температура в начальный момент времени (до нагрева), среднее значение - 32.9±1.7 

°С, A1 и A2 - эмпирические константы, а τ1 и τ2 - константы, характеризующие скорость 

нагрева кожи и опухоли. Предполагалось, что первый член уравнения описывает кинетику 

нагрева самой опухоли, а второй член описывает кинетику нагрева тканей, окружающих 

опухоль. 

Параметры аппроксимации приведены в таблице 2.2. 

 

Таблица 2.2. Параметры аппроксимации кинетики нагрева. 

Номер 
группы 

Параметры аппроксимации 
T0, °С A1 A2 τ1, мин τ2, мин 

1 33.7±0.3 4.6±0.9 3.0±0.2 1.4±0.96 30±12 
2 31.1±0.8 7.7±3.1 5.7±0.9 0.3±0.003 32±6 
3 35.2±0.2 6.2±4.1 8.7±2.5 0.5±0.35 6±1 
4 34.6±1.9 7.6±1.6 10±4 0.4±0.03 14±12 
5 30.9±1.4 11±1 13±3 0.5±0.03 10±4 
6 30.6±0.4 13±3 7.1±2.1 0.8±0.18 28±2 
7 34.0±0.3 6.3±1.9 1.4±0.4 1.9±0.06 28±0.5 
8 33.9±0.8 8.1±3.5 19±5 0.5±0.03 30±11 
9 30.5±1.1 18±5 25±17 0.9±0.05 32±18 
10 33.4±1.9 15±4 23±8 1.1±0.8 8±3 
ВО 33.9±0.2 19±1 40±13 0.2±0.01 41±6 

 

Анализ параметров аппроксимации показывает, что при внутриопухолевом введении 

суспензии ЗНС характеристическое время нагрева опухоли минимально. При этом не имеет 

значения васкуляризация опухоли, поскольку в данном случае частицы вводятся во 

внутритканевую жидкость. Характеристическое время нагрева окружающих опухоль тканей, 

напротив, максимально, что может быть связано с тем, что частицы локализованы в местах 

инъекций, т.е. не распределены равномерно по объёму опухоли. Таким образом, происходит 

достаточно быстрый и сильный нагрев областей локализации частиц в опухоли и достаточно 

медленное распространение тепла в окружающие ткани, что хорошо коррелирует с данными 

работы [267]. 

В первой и седьмой группах животных (облучение без введения частиц) значение τ1 

относительно велико, причём при слабо развитой сосудистой системе опухоли (группа 1) 

время, необходимое для нагрева опухоли, меньше, чем при хорошо развитой сосудистой 

системе (группа 7), поскольку теплоперенос, осуществляемый кровотоком из области 
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нагрева, в группе 1 слабее. Значение τ2, наоборот, меньше в группе 7, что подтверждает 

большую скорость нагрева окружающих опухоль тканей за счёт переноса тепла с кровотоком 

из области нагрева в окружающую ткань. 

Большой разброс параметров аппроксимации относительно среднего значения связан, 

на наш взгляд, с большим разнообразием структурных особенностей опухолей конкретных 

животных и расположения сосудов относительно области облучения. Это имеет наибольшее 

значение при внутривенном введении ЗНС. 

Данные, представленные в таблице 2.2, позволяют оценить парциальные вклады ∆T1 и 

∆T2, вносимые в экспериментально регистрируемый прирост температуры от опухоли и от 

окружающих тканей соответственно в интервале времени от 0 до 15 мин с начала облучения. 

Здесь 
1

1
1

1 exp tA
T

N
τ

  
− −  

  ∆ = , 
2

2
2

1 exp tA
T

N
τ

  
− −  

  ∆ =  и N = 31 – число временных точек, в 

которых производились измерения температуры. На рисунке 2.6а попарно представлены 

группы с одинаковым объемом вводимой суспензии ЗНС, различающиеся степенью 

васкуляризации опухоли. 
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Рисунок 2.6. Парциальные вклады ∆T1 и ∆T2, вносимые в экспериментально регистрируемый 

прирост температуры от опухоли и от окружающих тканей соответственно в группах 

животных с одинаковым объемом вводимой суспензии ЗНС. 

 

На рисунке 2.6а хорошо видно, что при слабой васкуляризации нагрев опухоли, 

обусловленный ЗНС, не обеспечивает температуры порядка 45°С, необходимой для 

поражения раковых клеток (группы 2-4) при том, что средняя начальная регистрируемая 
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температура для всех групп составляла 32.9±1.7°С (см. табл. 2.2). Аналогичная картина 

наблюдается и для животных с хорошо развитой васкуляризацией опухоли при однократном 

введении (группа 8). При двукратном и трехкратном увеличении дозы ЗНС (группы 9 и 10) 

температура, необходимая для поражения раковых клеток достигается. Однако для группы 

10 мы видим неприемлемый рост температуры в окружающих опухоль тканях, что на наш 

взгляд связано с выходом ЗНС из сосудов и накоплением их не только в опухоли, но и в 

окружающих тканях. Данный вывод подтверждается данными, представленными на рисунке 

2.6б. Хорошо видно, что при введении ЗНС за двое суток до облучения наблюдается 

больший нагрев окружающих тканей по сравнению с ситуацией, когда та же доза ЗНС 

вводилась за сутки до облучения. Рост температуры в окружающих тканях при этом 

существенно ниже. 

 

2.2. Исследование зависимости оптических свойств опухолей от температуры 

нагрева 

2.2.1. Методика определения оптических параметров (полного пропускания и 

диффузного отражения) слоев опухоли 

Объектом исследования стали 16 лабораторных беспородных крыс-самцов, 

аналогичные описанным в разделе 2.1.1, с аналогичной подкожно привитой 

экспериментальной моделью холангиокарциномы линии PC-1. 

Когда опухоли достигли объема около 3 см3, животные были разделены случайным 

образом на две партии. В контрольной партии 6 крыс не подвергались введению суспензии 

ЗНС и лазерному нагреву, а одной крысе была проведена прямая внутриопухолевая 

инъекция суспензии ЗНС (общая доза 1200 мкг ЗНС) за 3 часа до измерений оптических 

параметров слоев опухоли, однако лазерного нагрева не проводилось. Остальные 9 крыс 

были включены в экспериментальную партию и были подвергнуты ПФТТ с введением 

суспензии ЗНС в различных режимах и последующему нагреву лазерным излучением. Схема 

подготовки животных, вошедших в экспериментальную партию, к процедуре ПФТТ 

продемонстрирована на рисунке 2.7. Облучение опухолей и температурный контроль 

происходили описанными в разделе 2.1.1 способами.  
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Рисунок 2.7. Схема подготовки животных, вошедших в экспериментальную партию, к 

процедуре ПФТТ 

 

Спектры отражения измеряли in vivo до и сразу после ПФТТ с использованием 

спектрометров USB4000-Vis-NIR (Ocean Optics, США) в спектральном диапазоне 350-1000 

нм и NIRQuest (Ocean Optics, США) в спектральном диапазоне 1000-2150 нм. В качестве 

источника света использовалась галогенная лампа HL-2000 (Ocean Optics, США). Для 

измерения использовали оптический зонд QR400-7-VIS/NIR (Ocean Optics, США), 

оснащенный шестью освещающими волокнами вокруг одного приёмного волокна с 

диаметром сердцевины 400 мкм и числовой апертурой 0.22±0.02. Зонд закреплялся в 

цилиндрическом держателе с диаметром отверстия, соответствующим диаметру зонда, 

чтобы обеспечить расстояние 2 мм между поверхностью кожи и зондом. Таким образом, 

рассеянное обратно диффузное излучение собиралось с площади кожи около 8 мм2. 

Спектрометр калибровался с использованием эталона диффузного отражения WS-1-SL 

(Labsphere, США), изготовленным из запатентованного материала с рассеянным отражением 

Spectralon (Labsphere, США), который обладает высокой точностью и воспроизводимостью 

данных и отражательной способностью 99% (400-1500 нм) и >96% (1500-2000 нм). 

После проведения ПФТТ животные выводились из эксперимента для проведения 

забора тканей самой опухоли (капсула, верхняя, центральная и нижняя части опухоли) и 

тканей над опухолью (кожа и подкожный слой) (рис. 2.8а). Образцы, соответствующие 

слоям опухоли, помещались между двумя предметными стеклами (рис. 2.8б). 



52 
 

В случае каждого из образцов в диапазоне длин волн 350-2250 нм регистрировались 

спектры полного пропускания и диффузного отражения при помощи спектрофотометра UV-

3600 с интегрирующей сферой LISR-3100 (Shimadzu, Япония) с внутренним диаметром 150 

мм, размером входного отверстия 20×20 мм2 и диаметром выходного отверстия 13 мм. В 

качестве источника света применялась галогенная лампа с фильтрацией излучения в 

исследуемом спектральном диапазоне. Диаметр пучка света, падающего на образец ткани, 

составлял 4×4 мм2. Скорость сканирования составляла 2 нм/сек. Спектрофотометр 

калибровался с использованием эталона BaSO4 (коэффициент диффузного отражения во всем 

измеряемом диапазоне близок к 100 %). 

Толщина каждого образца ткани измерялась в пяти точках при помощи электронного 

микрометра. Результаты усреднялись. Точность измерений составляла ±1 мкм. 

Поскольку изменение оптических свойств биотканей при термолизе связано в первую 

очередь с максимальной достигнутой температурой нагрева, экспериментальные данные 

были объединены в статистические группы по этому критерию и усреднены. В таблице 2.3. 

приведены данные о параметрах экспериментальных и контрольной группах. 

 

 
а 

 
б 

Рисунок 2.8. Схема модельной опухоли и окружающих опухоль тканей (а) и фотография 

образцов этих тканей (б) 
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Таблица 2.3. Описание групп животных, участвовавших в экспериментах. 

Номер 
группы 

Режим инъектирования суспензией ЗНС и 
облучения 

Полная 
доза ЗНС, 

мкг 

Макс. 
температура 
нагрева, °C 

Кол-во 
животных 
в группе 

Контрольная партия 
1 Без введения ЗНС и облучения - - 6 

2 Внутриопухолевое однократное введение 
за 3 часа до измерений. Без облучения 1200 - 1 

Экспериментальная партия 

3 Внутривенное двукратное введение (по 1 мл, 
400 мкг/мл) за 48 и 24 часа до облучения 800 ~49 2 

4 

Внутривенное двукратное введение (по 1 мл, 
400 мкг/мл) за 48 и 24 часа до облучения 800 

53-56 
2 

4 Внутривенное трехкратное введение (по 1 мл, 
400 мкг/мл) за 72, 48 и 24 часа до облучения 1200 2 

5 Внутривенное двукратное введение (по 1 мл, 
400 мкг/мл) за 48 и 24 часа до облучения 800 ~61 1 

6 Внутриопухолевое однократное введение 
за 1 час до облучения 400 ~60 2 

 

2.2.2. Алгоритм вычисления оптических параметров (коэффициента поглощения 

и транспортного коэффициента рассеяния) слоев опухоли 

Вычисление оптических параметров выполнялось отдельно для каждой спектральной 

точки. Используемый алгоритм включал следующие шаги [268, 269]: 

1) Задание начальных значений aµ  и sµ′  с помощью следующих выражений 

(аналитические выражения получены с помощью метода Кубелки-Мунка): 
2
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где Rd и Tt – экспериментально измеренные значения коэффициентов диффузного отражения 

и полного пропускания, l – толщина образца биоткани. 

2) Расчет коэффициентов диффузного отражения и полного пропускания на 

основе начальных значений aµ  и sµ′  методом ИДУ [270]. 
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3) Сравнение рассчитанных значений с экспериментально измеренными 

величинами. 

4) Выполнение итерационной процедуры до согласования расчетных и 

измеренных данных с заданной точностью. 

В качестве итерационной процедуры использовался Симплекс-метод, подробно 

описанный в работе Банди [271]. В качестве критерия завершения итерационной процедуры 

использовалось условие [269]: 

0.001
exp calc exp calc

t td d
exp exp

td

R R T T
R T
− −

+ < ,    (2.3) 

где exp
dR , calc

dR , exp
tT  и calc

tT  – соответственно экспериментально измеренные и теоретически 

рассчитанные значения коэффициентов диффузного отражения и полного пропускания. 

 

2.2.3. Анализ оптических свойств слоев опухоли 

Спектры коэффициента поглощения и транспортного коэффициента рассеяния 

окружающих опухоль тканей (кожа, подкожный слой), а также различных слоев самой 

опухоли (капсула, верхняя, центральная и нижняя части опухоли), усредненные по 

контрольной группе (6 крыс, не подвергнутых введению ЗНС и лазерному облучению), 

представлены на рисунке 2.9.  

На рисунке хорошо видно полосу Соре, проявляющуюся в виде пика на 420-424 нм, 

который можно найти на спектрах коэффициента поглощения и транспортного 

коэффициента рассеяния всех слоев опухоли и окружающих опухоль тканей. На спектрах 

коэффициента поглощения присутствуют пики поглощения как оксигенированного 

гемоглобина (тело опухоли – 546-548, 572-576 нм), так и дезоксигенированного (кожа, 

подкожный слой, капсула – 554 нм). Характерные пики около 1190, 1442 и 1936 нм 

обусловлены полосами поглощения воды. В спектре также наблюдается увеличение 

поглощения в области свыше 2200 нм, что является коротковолновым плечом полосы 

поглощения воды с максимумом на 2950 нм [272]. Увеличение стандартного отклонения 

коэффициента поглощения в области полос поглощения, указывает на разницу в содержании 

воды и гемоглобина в различных образцах исследуемых тканей. 
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Рисунок 2.9. Спектры коэффициента поглощения (а) и транспортного коэффициента 

рассеяния (б) окружающих опухоль тканей и различных слоев самой опухоли, усредненные 

по контрольной группе 

 

Отклонение спектральной зависимости транспортного коэффициента рассеяния от 

монотонной объясняется увеличением влияния мнимой части комплексного показателя 

преломления центров рассеяния (гидратированных коллагеновых волокон) в области полос 

поглощения воды и эритроцитов в области поглощения гемоглобина [273, 274]. Увеличение 

мнимой части комплексного показателя преломления рассеивателей и окружающего 
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вещества приводит к значительному уменьшению коэффициента анизотропии рассеяния g, 

который вместе с коэффициентом рассеяния ткани μs формирует спектр транспортного 

коэффициента рассеяния. 

На рисунке 2.10 представлены усредненные спектры коэффициента поглощения и 

транспортного коэффициента рассеяния различных слоев опухоли и окружающих опухоль 

тканей, а также аналогичные спектры, принадлежащие животному, испытавшему 

однократное внутриопухолевое введение суспензии ЗНС (всего 1200 мгк ЗНС) за 3 часа до 

измерения оптических параметров. 
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Рисунок 2.10. Спектры коэффициента поглощения и транспортного коэффициента рассеяния 

различных слоев опухоли и окружающих тканей контрольной группы животных и 

животного после внутриопухолевого введения суспензией ЗНС. 

 

На рисунке 2.10 на спектрах поглощения верхней и центральной части опухоли можно 

увидеть увеличение поглощения в области 760-800 нм. Это свидетельствует о присутствии 

ЗНС в теле опухоли. Наибольшее накопление частиц наблюдается в центральной части 

опухоли. Увеличение ширины пика и смещение максимума поглощения относительно 

максимума оптической плотности суспензии ЗНС (800 нм) объясняется, по-видимому, 

влиянием рассеяния ткани. 

 

2.2.4. Анализ изменения оптических свойств слоев опухолей при различной 

температуре нагрева поверхности при ПФТТ 

Кинетика нагрева опухолей экспериментальной группы представлена на рисунке 2.11г. 

Животные из экспериментальной группы были объединены в 2 подгруппы по степени 

нагрева кожи над опухолью. Как видно из рисунка 2.11г, в случае подгруппы 1 (2 крысы) 

усредненная максимальная температура кожи над опухолью составила 48.9±0°С, в случае 

подгруппы 2 (4 крысы) – 54.9±1.4°С. 

Для аппроксимации кинетики нагрева, представленной на рисунке 2.11г, 

использовалось эмпирическое уравнение (2.1). Параметры аппроксимации 

экспериментальных данных приведены в таблице 2.4. Кинетика нагрева ткани в первой 

подгруппе аппроксимировалась одноэкспоненциальной зависимостью, а во второй – 

двухэкспоненциальной с разными скоростными характеристиками. 

Рисунок 2.11а-в демонстрирует фотографии, иллюстрирующие разницу между 

реакцией кожи над опухолью в контрольной и экспериментальной (две подгруппы с 
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различной температурой нагрева) группах сразу после проведения ПФТТ. В 1 подгруппе 

наблюдается значительный отёк на облучённом участке, во 2 подгруппе на месте облучения 

наблюдается потемнение, соответствующее обрасти геморрагии (кровоизлияния) за счёт 

теплового повреждения микрососудов кожи и коагуляции гемоглобина под кожей. 
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Рисунок 2.11. Фотографии опухолей крыс из контрольной группы (а) и из 

экспериментальной группы сразу после ПФТТ: подгруппа 1 (б), подгруппа 2 (в), и 

кинетика нагрева поверхности кожи над опухолями животных из экспериментальной 

группы (г) 

 

Таблица 2.4. Параметры аппроксимации кинетики нагрева. 

 T0, °С A1 A2 τ1, мин τ2, мин 

Подгруппа 1 33.7±0.5 14.6±0.5 - 1.4±0.1 - 

Подгруппа 2 33.2±0.1 10.6±0.8 13.2±0.5 0.8±0.1 8.4±1.2 
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Рисунок 2.11г и значения параметров аппроксимации в таблице 2.4 демонстрируют 

двухэкспоненциальный рост температуры с разными скоростями. Это может быть 

обусловлено как геометрией используемого метода регистрации температуры, так и 

перфузией крови в коже. Моделирование температурных полей в опухолях с внедренными 

наночастицами золота при лазерной фототермической терапии и модельные эксперименты с 

внутриопухолевым введением наночастиц показали, что нагрев наночастиц и окружающих 

тканей является достаточно быстрым процессом. Например, при длительности лазерного 

импульса 2 нс и интенсивности 5 мВт/см2 на плазмонно-резонансной длине волны 

приращение температуры наночастицы золота достигало приблизительно 100°С [275]. В 

работе [276] наночастицы вводили подкожно на глубину 1 мм, а максимальная температура в 

центре лазерного пятна после непрерывного лазерного воздействия интенсивностью 

10 Вт/см2 в течение 30 с достигала 65°С. В связи с этим можно утверждать, что температура 

ЗНС существенно возросла за достаточно короткое время лазерного воздействия.  

В наших исследованиях источники нагрева располагались под кожей и подкожным 

слоем на глубине около 2 мм от поверхности. Однако максимальная глубина ИК-

детектирования температуры при излучении λ > 5 мкм в случае кожи составляет менее 0.2 

мм [277]. Таким образом, мы измерили сложную тепловую реакцию живой системы на 

нагрев наночастиц, локализованных в сосудах и окружающем пространстве. Важную роль в 

этом процессе играла перфузия крови. При скоростях перфузии, характерных для кожного 

покрова, перфузия начинает влиять на тепловой режим только после 60 с нагревания [277] и 

замедляет рост температуры при более длительном облучении [278]. Следовательно, 

быстрый процесс нагрева в течение 0.8 мин (подгруппа 2) может быть связан с сильным 

нагревом ЗНС в области их локализации в сосудах и межтканевом пространстве вокруг 

сосудов в капсуле и верхней части опухоли. В течение этого времени перфузия не имела 

существенного влияния на нагрев тканей. Таким образом, снижение скорости роста 

температуры на втором этапе нагрева может быть связано с эффектом перфузии. 

На рисунке 2.12 продемонстрированы спектры отражения, измеренные in vivo от 

поверхности кожи над опухолями в контрольной группе и в экспериментальной группе до и 

сразу после ПФТТ. Спектры, полученные в контрольной группе, существенно не отличались 

от спектров, полученных в экспериментальной группе до облучения. Как было оценено ранее 

в работе [14], концентрация ЗНС, локализованных в опухоли преимущественно в сосудах, 

после двукратного внутривенного введения по 0.4 мг составила около 1.24±0.01 мг/г ткани. 

Такая концентрация не оказала влияния на вид спектров. Различия в спектрах были 

обусловлены особенностями строения тканей и их кровоснабжения у разных животных. 
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Рисунок 2.12. Спектры диффузного отражения поверхности кожи над опухолью до и после 

ПФТТ в разных диапазонах спектра: видимый-БИК (а) и БИК (б). 

 
На рисунке 2.12а хорошо видна полоса Соре на 427 нм и двойной пик поглощения 

оксигемоглобина на 547 и 580 нм до ПФТТ. После нагревания вместо него обнаруживается 

одиночный пик поглощения дезоксигемоглобина примерно на 560 нм. Кроме того, 

наблюдается снижение коэффициента диффузного отражения в коротковолновом диапазоне 

из-за увеличения поглощения гемоглобина, обусловленного увеличением объёма крови при 

разрушении микрососудов и кровоизлиянии при перегревании. Это хорошо видно на 
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рисунке 2.11в: темное пятно соответствует области кровоизлияния. Характерные полосы, 

наблюдаемые на рисунке 2.12б на длинах волн около 1205, 1444 и 1944 нм, обусловлены 

поглощением воды. После ПФТТ наблюдается значительно более крутой наклон спектра 

диффузного отражения подвергнутой нагреву ткани по сравнению с интактной, что может 

быть вызвано разрушением крупных рассеивателей, таких как эритроциты. Результаты 

хорошо согласуются с данными из работы [258], полученными при нагревании уха мыши до 

60°C in vivo. 

На рисунке 2.13 представлены спектры коэффициента поглощения и транспортного 

коэффициента рассеяния опухоли и окружающих тканей контрольной группы и 

экспериментальных подгрупп. 
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Рисунок 2.13. Спектры коэффициента поглощения и транспортного коэффициента рассеяния 

различных слоев опухоли и окружающих тканей контрольной и экспериментальных групп. 

 

Спектры коэффициента поглощения на рисунке 2.13 демонстрируют относительное 

содержание крови и воды в разных слоях исследуемых объектов. На спектрах кожи хорошо 

видно увеличение полос поглощения гемоглобина после нагрева, что хорошо согласуется с 

результатами температурных изменений коэффициента поглощения кожи, представленными 

в работе [258]. Также в коже за счет развившегося отека наблюдается значительное 

увеличение амплитуды полос поглощения воды. 

Снижение коэффициента поглощения опухолевых слоев в полосах поглощения воды 

может быть вызвано дегидратацией тканей при ПФТТ, которое наблюдается 

преимущественно в центральной и нижней частях опухоли во 2 подгруппе. По-видимому, 

данный эффект связан с большей васкуляризацией опухоли в этой подгруппе, повлекшей 

большее накопление ЗНС в теле опухоли и, соответственно, больший нагрев ткани. 

На спектрах транспортного коэффициента рассеяния на рисунке 2.13 можно увидеть 

изменения наклона графиков спектров в видимом спектральном диапазоне. Более крутой 

наклон наблюдается в 1 подгруппе для кожи после нагрева до 49°С, т.к. наблюдается 

разрушение эритроцитов. Более пологий наклон спектров транспортного коэффициента 

рассеяния особенно ярко наблюдается в случае образцов центральной части опухоли из 

подгруппы 2. Этот эффект сопровождается значительным уменьшением полос поглощения 

воды, что может соответствовать снижению рассеяния из-за дегидратации ткани. 

Отражательная конфокальная микроскопия подтвердила сжатие ткани при нагревании in vivo 

от 25 до 60°С [258]. 

Для оценки размеров рассеивателей исследуемых тканей использовался 

спектротурбидиметрический метод, описанный в работе [279]. Зависимость приведенного 
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коэффициента рассеяния от длины волны можно аппроксимировать в соответствие со 

степенным законом: 

 ( )
1 2

's w w
a bµ λ
λ λ

= + , (2.4) 

где параметры а и b определяются концентрацией частиц в среде. Параметр а характеризует 

мелкие рассеиватели, так называемые рассеиватели Рэлея-Ганса, т.е. коллагеновые и 

эластиновые фибриллы, а параметр b характеризует более крупные рассеиватели Ми, т.е. 

пучки коллагена. Показатели длины волны w1 и w2 не зависят от концентрации частиц и 

характеризуют средний размер соответствующих частиц, а также определяют спектральное 

поведение коэффициента рассеяния [279]. Комбинация зависимостей рассеяния Рэлея-Ганса 

и Ми от длины волны хорошо описывает измеренные зависимости транспортного 

коэффициента рассеяния от длины волны в диапазоне 350-1800 нм. В таблице 2.5 приведены 

зависимости транспортного коэффициента рассеяния от длины волны для образцов из 

контрольной группы и экспериментальной подгруппы 2 (нагрев до 53-56 °С). 

 

Таблица 2.5. Зависимости транспортного коэффициента рассеяния от длины волны 

Образец Контрольная группа Экспериментальная подгруппа 2 

Кожа ( )
8

2.737 0.448
7.939 10 358.049

sµ λ
λ λ

×′ = +  ( )
5

1.57 0.414
5.31 10 299.459

sµ λ
λ λ
×′ = +  

Подкожный слой ( )
8

2.515 0.588
1.827 10 269.412

sµ λ
λ λ

×′ = +  ( )
8

2.537 0.542
1.08 10 236.455

sµ λ
λ λ
×′ = +  

Капсула ( )
11

3.496 0.162
1.204 10 78.613

sµ λ
λ λ
×′ = +  ( )

10

3.57 0.216
8.412 10 42.82

sµ λ
λ λ
×′ = +  

Верхняя часть 
опухоли ( )

8

2.925 0.562
5.682 10 293.737

sµ λ
λ λ

×′ = +  ( )
8

2.958 0.627
2.368 10 362.02

sµ λ
λ λ

×′ = +  

Центральная часть 
опухоли ( )

9

3.159 0.027
1.932 10 7.899

sµ λ
λ λ

×′ = +  ( )
6

2.441 0.446
4.45 10 64.703

sµ λ
λ λ
×′ = +  

Нижняя часть 
опухоли ( )

8

3.018 0.327
7.356 10 54.337

sµ λ
λ λ

×′ = +  ( )
8

3.017 0.424
6.038 10 56.83

sµ λ
λ λ

×′ = +  

 

Изменение параметров а, b и w в сравнении с контрольными является следствием 

структурных изменений тканей после нагревания. Снижение степенного показателя длины 

волны после нагрева соответствует увеличению размеров рассеивателей, по-видимому, за 

счет коагуляции ткани вблизи ЗНС. При этом концентрация рассеивателей уменьшается. 

Хорошо видно, что существенные изменения наблюдаются для капсулы, верхней и 

центральной частей опухоли, где локализована основная часть ЗНС. Снижение концентрации 
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рассеивателей в коже может быть связано с отеком, а увеличение – с кровоизлиянием, 

вызванным перегревом сосудов и коагуляцией крови. 

 

Выводы: 

Исследовано влияние дозы и способа введения ЗНС на нагрев тканей. Получено, что 

максимальная температура нагрева достигается при трёхкратном внутривенном введении 

суспензии ЗНС с общей дозой 1200 мкг при достаточной васкуляризации опухоли, однако 

при этом наблюдается значительное повреждение кожи над опухолью. Более щадящим по 

отношению к окружающим тканям режимом является двухкратное внутривенное введение 

суспензии ЗНС с общей дозой 800 мкг. Проведены исследования скоростных характеристик 

нагрева тканей при проведении ПФТТ. 

Впервые получены спектры оптических параметров (коэффициента поглощения и 

транспортного коэффициента рассеяния) отдельных слоев модельной холангиокарциномы в 

интактном состоянии и после внедрения ЗНС и проведения ПФТТ в диапазоне 350-3250 нм. 

Спектральные исследования температурных изменений в различных слоях опухоли и 

прилегающих тканях в результате проведения ПФТТ показали, что различия между 

интактной и нагретой тканью проявляются в изменении амплитуды пиков поглощения 

гемоглобина и воды. Результаты позволяют оценить эффективность нагрева опухолевой 

ткани на различных глубинах и могут быть полезны для точной дозиметрии 

фототермической терапии. 
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ГЛАВА 3. Иммерсионное оптическое просветление тканей кожи 

 

Для разработки и оптимизации методов оптического просветления кожи при 

проведении процедуры ПФТТ необходимо знание механизмов взаимодействия исследуемых 

иммерсионных агентов с кожей и значений эффективных коэффициентов диффузии. 

 

3.1. Исследование изменения структурных и оптических параметров тканей кожи 

под действием гиперосмотических иммерсионных агентов 

3.1.1. Методика исследования изменения структурных и оптических параметров 

тканей кожи под действием гиперосмотических иммерсионных агентов 

Для исследования кинетики изменения каждого из оптических (коллимированное 

пропускание) и структурных (веса, толщины и площади) параметров в качестве 

экспериментальных объектов использовалось по 10 образцов кожи белых лабораторных 

крыс ex vivo, всего 270 образцов (вес и толщина измерялись последовательно у одних и тех 

же образцов). Предварительно с поверхности тела крыс с помощью крема-депилятора «Veet» 

(Reckitt Benckiser, Франция) тщательно удалялся волосяной покров. При помощи 

хирургических ножниц вырезались участки кожи размером приблизительно 10×15 мм2. 

Подкожный жировой слой, являющийся препятствием для проникновения гидрофильных 

веществ в дерму, тщательным образом удалялся. Толщина образцов измерялась 

микрометром с точностью ±10 мкм: каждый образец помещался между предметными 

стеклами, после чего толщина измерялась в пяти точках; результаты усреднялись. 

В связи с тем, что образцы кожи имели неправильную форму, для точного определения 

площади они помещались на тест-объект со шкалой и фотографировались с помощью 

цифровой камеры. Определение площади образцов происходило по следующему алгоритму: 

1. При помощи масштабной линейки вычислялся коэффициент перехода от 

линейных размеров в пикселях к линейным размерам в мм, и вычислялся размер всего 

изображения в мм2 (само изображение линейки при этом удалялось с изображения). 

2. Полноцветное изображение (см. рисунок 3.1а) раскладывалось на три 

компоненты: красную, зеленую и синюю. 

3. Поскольку яркость пикселей фона (при анализе синей компоненты 

изображения) выше, чем яркость пикселей образца кожи, то всем пикселям с определенной 

пороговой яркостью (в нашем случае лежащей в диапазоне 190-200 ед.) присваивалось 

значение 255. 

4. Подсчитывалось число пикселей со значениями отличными от 255 и с 

помощью коэффициентов перехода вычислялась площадь образца кожи. 
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Изображение образца биоткани на тест-объекте и результат цифровой обработки этого 

изображения представлены на рисунке 3.1. 

 

 

   

а б в г 
Рисунок 3.1. Типичное цифровое изображение образца кожи на тест-объекте с масштабной 

шкалой (а), синяя компонента цифрового изображения образца кожи (б), обработанная 

медианным фильтром синяя компонента изображения (в), результат цифровой обработки 

изображения (г) 

 

Весовые измерения проводились на электронных весах (SCIENTECH, SA210, США) с 

точностью ±1 мг. 

Толщина, площадь и вес образцов измерялись до помещения образцов в ОПА и через 

каждые 5-10 мин после помещения их в чашку Петри, заполненную ОПА, в течение 1.5-3 

часов. Для этого образцы вынимались из чашки Петри, излишки агента аккуратно удалялись 

с поверхности фильтровальной бумагой, после чего происходило измерение одного из 

параметров. 

Полученные в процессе действия иммерсионных агентов временные зависимости 
толщины, веса и площади образцов кожи нормировались на значения, измеренные в 
начальный момент времени (т.е. до помещения кожи в раствор) и усреднялись по всем 
образцам. 

Затем экспериментальные данные аппроксимировались двухэкспоненциальным 
уравнением, первая часть которого описывает кинетику дегидратации ткани, а вторая - 
кинетику ее набухания [280]: 

 0
( )( ) exp 1 exp

( 0)norm D S
w g

B t t tB t A B y
B t τ τ

   
= = − + − − +      =     

, (3.1) 

где B(t) и B(t=0) – значение измеренной величины в момент времени t и t=0, соответственно; 

AD и BS – максимальная степень дегидратации/сжатия и набухания образца, соответственно; 

τw – характеристическое время дегидратации; τg – характеристическое время набухания 

ткани; y0 – наименьшее значение величины, которое может быть достигнуто. 
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Для оптических измерений использовалось 90 образцов кожи крысы ex vivo. В 

качестве ОПА использовались водные растворы глицерина («Реахим», Россия) с объемными 

концентрациями 20, 30, 40, 50, 60, 70, 80, 90 и 100%. Показатели преломления исследуемых 

ОПА, измеренных с помощью рефрактометра Аббе (Atago DR-M2/1550, Япония) на длинах 

волн: 450, 480, 486, 546, 589, 644, 656, 680 и 930 нм. Погрешность измерений составила 

±0.0001. Измерения проводились при комнатной температуре (~20°С).  

При расчётах использовалось следующее представление зависимости от длины волны, 

температуры и плотности функции Лоренца-Лоренца для водных растворов глицерина [281]: 
2

* * *2 * *25 64
0 1 2 3 72 * *2 *2 *2 *2 *2

1 1
1 UV IR

a aan a a a T a T a
n

ρ λ ρ
ρ λ λ λ λ λ

−
= + + + + + + +

+ − − ,         (3.2) 

где n – это показатель преломления растворов глицерина, *
0ρ ρ ρ=  – относительная 

плотность растворов глицерина, ρ0 = 1 г/мл, *
0λ λ λ=  – относительная длина волны, λ0 = 589 

нм, λUV = 229.202 нм, λIR = 5432.937 нм, λ – длина волны (нм), *
0T T T=  относительная 

температура растворов глицерина, T0 = 273.15 K. Плотность растворов глицерина ρ 

представлена в [282]. 

Аппроксимация дисперсионных зависимостей измеренных показателей преломления 

получена при условии, что функция стандартного отклонения (sd) равна: 

( )
( )

2

exp
0 0.001

1

N

calc i i
i

n n
sd

N N
=

−
= <

⋅ −

∑
, 

где ncalc – расчётное значение, а nexp – измеренное значение показателя преломления, N – 

количество точек. Коэффициенты a0…a7 использовались для получения дисперсионной 

зависимости расчетного значения показателя преломления. 

При исследовании взаимодействия ОПА с образцами кожи предполагалось, что в 

результате этого взаимодействия изменяется только показатель преломления внутритканевой 

жидкости образца, вследствие диффузии в биоткань иммерсионной жидкости и 

осмотического оттока воды из биоткани. При диффузии внутрь биоткани вещества с 

показателем преломления большим, чем у внутритканевой жидкости, и оттока воды из 

биоткани происходит согласование показателей преломления рассеивателей и 

внутритканевой жидкости, что приводит к уменьшению коэффициента рассеяния биоткани. 

Исследование кинетики данного процесса позволяет оценить коэффициент диффузии как 

меру средней скорости обменного потока осмотической жидкости в биоткань и воды из 

биоткани. 



71 
 

Для измерения коллимированного пропускания использовалась установка, состоящая 

из источника излучения – галогенной лампы HL-2000 (Ocean Optics, США), оптических 

волокон P400-1-UV-VIS (Ocean Optics, США), подводящих излучение к образцу биоткани и 

собирающих излучение, прошедшее через образец, кюветы с образцом, спектрометра 

USB4000-Vis-NIR (Ocean Optics, США) и компьютера. Схема установки представлена на 

рисунке 3.2. Для измерения коллимированного пропускания образцы биоткани закреплялись 

на пластиковом держателе размером 38×17 мм2 с отверстием 8×8 мм2 и помещались в 

стеклянную кювету объемом 5 мл между двумя волоконно-оптическими кабелями с 

внутренним диаметром 400 мкм. Одно волокно служило для доставки излучения к образцу, а 

другое – для сбора прямо прошедшего излучения. Для обеспечения коллимированности 

пучка на торцах волокон с помощью стандартных разъемов SMA-905 закреплялись 

коллиматоры 74-ACR (Ocean Optics, США). 

 

 
Рисунок 3.2. Схема экспериментальной установки для измерения коллимированного 

пропускания образца кожи: 1 - источник света HL-2000; 2, 4 - оптическое волокно с 

коллиматором; 3 - кювета с зафиксированным в держателе образцом; 5 - спектрометр USB-

4000-Vis-NIR; 6 - персональный компьютер. 

 

Кинетика изменения коллимированного пропускания регистрировалась путем 

последовательной записи спектров коллимированного пропускания в диапазоне 500-900 нм 

каждые 5-10 минут в течение 1.5-3 часов. Для нормировки перед началом измерений 

регистрировался сигнал сравнения от кюветы, заполненной ОПА, с держателем без образца 

кожи. Все измерения проводились при комнатной температуре (~20°C). 
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3.1.2. Анализ изменения структурных и оптических параметров тканей кожи под 

действием водных растворов глицерина 

На рисунке 3.3 показаны спектральные зависимости показателя преломления для 

различных растворов глицерина. В таблице 3.1 приведены коэффициенты аппроксимации. 

Желтая звездочка на рисунке 3.3 соответствует показателю преломления гидратированных 

коллагеновых волокон стромы бычьего глаза [155] на длине волны 589 нм, который можно 

считать близким к показателю преломления кожных дермальных гидратированных 

коллагеновых волокон. Хорошо видно, что значения показателя преломления 60%-ного 

раствора глицерина и гидратированных коллагеновых волокон, которые являются 

основными рассеивателями кожи, близки. 
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Рисунок 3.3. Спектральные зависимости показателя преломления водных растворов 

глицерина с объемными концентрациями 20-100%. Символами обозначены измеренные 

значения, сплошными кривыми - результаты аппроксимации. Желтая звездочка 

соответствует показателю преломления гидратированных коллагеновых волокон [155] 

 

На рисунке 3.4 представлена типичная кинетика коллимированного пропускания образцов 

кожи в спектральном диапазоне 500–900 нм в течение часа. Для демонстрации типичной 

кинетики коллимированного пропускания были взяты образцы примерно одинаковой 

начальной толщины: 0.48±0.06 мм. Различия в начальном значении Tc связаны с 

отклонениями начальной толщины образцов. 
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Таблица 3.1. Коэффициенты аппроксимации спектральных зависимостей показателя 

преломления растворов глицерина. 

О
бъ

ем
ны

е 
ко

нц
ен

тр
ац

ии
 р

ас
тв

ор
ов

 
гл

иц
ер

ин
а,

 %
 

a0 a1 a2 a3 a4 a5 a6 a7 

20 0.23304 0.02259 -7.44072×10-3 -1.02323×10-3 3.97165×10-3 204.91333 1.15585×105 -0.02928 

30 0.23347 0.02308 -7.03981×10-3 -9.60732×10-4 3.90605×10-3 180.25039 1.02105×105 -0.02874 

40 0.23495 0.02449 -5.66769×10-3 -9.28124×10-4 3.76466×10-3 102.57688 5.7761×104 -0.03263 

50 0.2351 0.02467 -5.52392×10-3 -9.04449×10-4 3.56885×10-3 93.84297 5.32739×104 -0.031 

60 0.23478 0.02444 -5.82156×10-3 -8.90412×10-4 4.22806×10-3 112.00016 6.48547×104 -0.02978 

70 0.23461 0.02434 -5.97733×10-3 -8.82573×10-4 4.14344×10-3 118.85235 6.63277×104 -0.0274 

80 0.23608 0.02559 -4.61197×10-3 -9.48082×10-4 3.42699×10-3 43.46239 2.48359×104 -0.02859 

90 0.23654 0.02598 -4.18337×10-3 -8.01167×10-4 2.9191×10-3 19.30733 1.08464×104 -0.02916 

100 0.23634 0.02583 -4.36646×10-3 -7.86929×10-4 2.76153×10-3 29.66142 1.69687×104 -0.02703 

 

Эффект согласования показателей преломления, вызванный проникновением 

глицерина в внутритканевую жидкость и одновременным осмотическим обезвоживанием 

кожи, влечет увеличение коллимированного пропускания образцов. Хорошо видно, что 

степень оптического просветления увеличивается с увеличением концентрации глицерина, за 

исключением высококонцентрированных растворов (80-100% растворы глицерина вызывают 

примерно одинаковую степень оптического просветления). При этом кинетика оптического 

просветления в случае используемых растворов сложная. Как видно на рисунке 3а-в, при 

концентрациях глицерина от 20 до 40% Tc достигает максимального значения, а затем 

уменьшается. С увеличением концентрации время достижения максимальной прозрачности 

сокращается, но степень уменьшения значения Tc увеличивается. 

Кинетика коллимированного пропускания хорошо согласуется с кинетикой толщины 

образца, представленной на рисунке 3.5а. Хорошо видно, что уменьшение средней толщины 

образцов сменяется увеличением при использовании растворов 20-40%. Этот эффект 

усиливается с концентрацией и максимален при выдержке образцов в 40% растворе 

глицерина: при такой концентрации раствора увеличение толщины образцов происходит 

примерно на 9%. Это может быть связано с вязкостью данного раствора глицерина, которая 

экспоненциально увеличивается с ростом концентрации. При концентрации 20-40% 

динамическая вязкость увеличивается незначительно (с 1.76 до 3.72 мП·с при 20°C, см. рис. 

1.2б), а глицерин беспрепятственно проникает в внутритканевую жидкость кожи. 
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Рисунок 3.4. Типичные временные зависимости коллимированного пропускания кожи крысы 

ex vivo под действием водных растворов глицерина с различными объемными 

концентрациями а) 20%, б) 30%, в) 40%, г) 50%, д) 60%, е) 70%, ж) 80%, з) 90%, и) 100% 

 

Как видно из рисунка 3.5г, характерное время обезвоживания τw уменьшается с 

увеличением концентрации, а геометрические и весовые параметры образцов имеют 

тенденцию к восстановлению после обезвоживания в течение часа (рисунок 3.5, 3.6 и 

таблицы 3.2, 3.3). Такое восстановление может быть вызвано также гигроскопичностью 

глицерина. Растворы глицерина при любой концентрации поглощают или отдают влагу до 

тех пор, пока концентрация раствора не будет уравновешена с влажностью окружающей 

среды. Известно, что каждая молекула глицерина может связывать шесть молекул воды 

[283]. Таким образом, глицерин, диффундирующий внутри ткани, удерживает воду и 

вызывает набухание. 
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Рисунок 3.5. Нормированная усредненная кинетика геометрических параметров кожи крысы 

ex vivo под действием водных растворов глицерина с объемными концентрациями 20-100% 

(а-в) и концентрационная зависимость характеристического времени дегидратации образцов, 

рассчитанная из аппроксимационных зависимостей нормализованного объема (г). 

Параметры усредняли по десяти образцам для каждой концентрации 

 

Растворы с концентрацией глицерина 50 и 60% характеризуются динамической 

вязкостью 6.0 и 10.8 мП·с (см. рис. 1.2б) соответственно и демонстрируют переход от 

процесса обмена к преимущественному обезвоживанию (рис. 3.5 и табл. 3.2). Набухание 
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образцов кожи после воздействия 50 и 60%-ных растворов глицерина составляет всего лишь 

5% и 3% соответственно (рис. 3.5в), что не оказывает влияния на кинетику 

коллимированного пропускания (рис. 3.4г, д). 

Группа растворов с концентрацией глицерина 70-90% показывает уменьшение 

продолжительности процесса дегидратации (рис. 3.4е-з и 3.5г). Вязкость растворов высокая 

(от 22.5 до 219 мП·с, см. рис. 1.2б), поэтому диффузия глицерина в кожу затруднена, но 

скорость диффузии воды увеличивается под действием осмотического давления. В работе 

[223] показано, что при температуре 300°K отношение коэффициента диффузии воды к 

коэффициенту диффузии глицерина в смесях глицерин-вода увеличивается с 2.5 до 5 при 

увеличении мольной доли глицерина с 0.14 до 50% (50% соответствует массовой доле 

глицерина, равной 0.84). Коэффициент взаимной диффузии смесей глицерин-вода 

экспоненциально уменьшается с 1.025×10-9 до 0.014×10-9 м2/с с увеличением значения 

мольной доли глицерина в смесях от 0 до 1 [284]. Подвижность молекул воды значительно 

выше, чем у молекул глицерина, поэтому дегидратация становится преобладающим 

процессом во время наблюдения. Набухания ткани не наблюдается (рис. 3.5 и табл. 3.2). В 

таблице 3.2 коэффициент Bs становится отрицательным, что соответствует дальнейшей 

дегидратации образцов. Характерное время этого процесса τs увеличивается с увеличением 

концентрации глицерина из-за увеличения сжатия ткани и, как следствие, плотности ткани, а 

также извилистости путей движения молекул воды в ткани. 

 

Таблица 3.2. Параметры аппроксимации кинетики усредненных значений объема образцов 

кожи крысы ex vivo под действием водных растворов глицерина с объемными 

концентрациями 20-100%. 

Конц., % AD sd (AD) τw, мин sd (τw) BS sd (BS) τg, мин sd (τg) y0 sd(y0) 
20 0.15 0.01 12.3 3.2 0.19 0.07 120.2 19.3 0.85 0.01 
30 0.23 0.04 10.1 2.7 0.20 0.10 123.5 9.2 0.76 0.04 
40 0.36 0.01 8.8 0.3 0.51 0.02 123.4 0.9 0.63 0.01 
50 0.38 0.01 6.2 0.52 0.18 0.01 120.0 8.5 0.61 0.001 
60 0.32 0.01 8.1 0.51 0.07 0.02 101.0 10.0 0.64 0.04 
70 0.38 0.002 8.1 0.53 -0.13 0.004 96.7 5.8 0.62 0.001 
80 0.37 0.01 6.5 0.98 -0.13 0.004 95.0 7.1 0.63 0.01 
90 0.34 0.003 5.3 0.06 -0.46 0.05 120.1 19.8 0.66 0.003 

100 0.39 0.01 3.9 0.08 -0.39 0.02 132.5 6.4 0.61 0.01 
 

Особое место занимает группа образцов, погруженных в чистый глицерин (100%). 

Глицерин имеет колоссальную динамическую вязкость (1410 мП·с, см. рис. 1.2б), в связи с 

чем можно считать, что в течение часа он практически не проникает в ткани и основной 

причиной оптического просветления является обезвоживание. Однако кинетика Tc (рис. 3.4и) 
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демонстрирует значительное увеличение в течение 10-20 мин. для разных образцов, а затем 

значительное уменьшение. При этом толщина и объем образцов монотонно уменьшаются до 

39±8% и 54±1% соответственно от исходных значений (рис. 3.5а,в).  
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Рисунок 3.6. Нормированная усредненная кинетика веса образцов кожи крысы ex vivo под 

действием водных растворов глицерина с объемными концентрациями 20-100% (а) и 

концентрационная зависимость характеристического времени обезвоживания образца, 

рассчитанная путем аппроксимациинормированных весовых зависимостей (б). Вес 

усреднялся по десяти образцам для каждого значения концентрации 



79 
 

В этом случае уменьшение коллимированного пропускания может быть связано с 

увеличением объемной доли рассеивателей в зоне детектирования, вызванной сильным 

обезвоживанием. Слабая иммерсия глицерина в ткань не позволяет компенсировать этот 

эффект. 

Уменьшение площади образцов наблюдается сразу после погружения образца в раствор 

любой концентрации (рис. 3.5б) и обусловлено процессом дегидратации. Усадка образцов 

делает ткань более жесткой и шероховатой. Диффузия глицерина в ткань восстанавливает ее 

мягкость и вызывает разглаживание, поэтому площадь образцов увеличивается. В растворах 

с 90 и 100% глицерина жесткость и шероховатость образцов сохраняются в течение часа. 

Рисунок 3.6 и Таблица 3.3 показывают, что кинетика веса образцов кожи хорошо 

согласуется с другими результатами. Уменьшение веса на первом этапе, вызванное 

дегидратацией, и частичное восстановление параметра наблюдается только в случае 

образцов, погруженных в 20-50%-ные растворы глицерина. Начиная с 60%-ного раствора, 

обезвоживание становится преобладающим процессом. Концентрационные зависимости 

характерного времени дегидратации τw, рассчитанные путем аппроксимирования 

нормированных зависимостей объема и веса, хорошо согласуются (рис. 3.5б и 3.6б). 

 

Таблица 3.3. Параметры аппроксимации кинетики усредненных значений веса образцов 

кожи крысы ex vivo под действием водных растворов глицерина с объемными 

концентрациями 20-100%. 

Конц., % AD sd (AD) τw, мин sd (τw) BS sd (BS) τg, мин sd (τg) y0 sd(y0) 
20 0.09 0.01 11.8 0.4 0.07 0.004 138.1 15.3 0.91 0.001 
30 0.13 0.01 9.7 2.4 0.09 0.05 103.8 22.1 0.87 0.01 
40 0.26 0.003 5.7 0.51 0.15 0.02 88.3 19.5 0.75 0.004 
50 0.30 0.001 6.8 0.61 0.13 0.01 113.7 6.9 0.73 0.001 
60 0.11 0.003 4.3 0.2 -0.15 0.01 68.5 6.9 0.89 0.01 
70 0.17 0.01 10.6 3.1 -0.08 0.05 108.6 18.3 0.83 0.01 
80 0.25 0.004 11.7 1.2 -0.09 0.01 95.3 14.8 0.76 0.04 
90 0.15 0.01 6.5 0.8 -0.31 0.02 106.2 20.4 0.84 0.01 
100 0.82 0.001 5.8 0.21 -0.07 0.02 160.4 44.6 0.72 0.001 

 

В работе [290] был предложен следующий механизм набухания коллагеновых волокон: 

молекулы глицерина выталкивают воду, связанную с коллагеном. Нарушение сети 

водородных связей происходит из-за того, что у молекул глицерина, связанных с коллагеном 

гидроксильными группами, выступают гидрофобные части (CH2-группы), что препятствует 

образованию новых водородных связей. Это приводит к набуханию фибриллярного белка 

[241, 290]. Было также показано, что относительное увеличение объема коллагенового 

пептида является максимальным при использовании 40%-ного раствора глицерина [290]; 
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эффективность оптического просветления [225] и глубина проникновения света, измеренная 

с помощью ОКТ [285], были максимальными в случае 60 и 70%-ных растворов глицерина 

соответственно. Эти данные хорошо согласуются с результатами данной работы. Замена 

молекул воды в гидратной оболочке на глицерин, по-видимому, увеличивает показатель 

преломления коллагеновых волокон. Однако, поскольку поверхность коллагена имеет 

конечное количество мест, подходящих для эффективного прикрепления молекул глицерина 

[290], коллимированное пропускание не увеличивается при использовании растворов с 

концентрацией 60-70%. Увеличение коллимированного пропускания при концентрациях 

выше 70% может быть вызвано уменьшением толщины ткани из-за высокой степени 

обезвоживания (рис. 3.5а), что не способствует повышению эффективности оптического 

просветления ткани. 

 

3.2. Определение эффективных коэффициентов диффузии водных растворов 

глицерина в тканях кожи 

Процесс транспорта иммерсионных жидкостей в фиброзных тканях может быть описан 

в рамках модели свободной диффузии со следующими допущениями [286]: 

1) имеет место только концентрационная диффузия, т.е. обменный поток 

иммерсионной жидкости в биоткань и воды из биоткани в данной точке пропорционален 

градиенту концентрации просветляющего агента в этой точке; 

2) коэффициент диффузии постоянен во всех точках внутри исследуемого образца 

биоткани. 

Объектом исследования стали 60 образцов кожи белых лабораторных крыс ex vivo (по 

10 образцов для исследования свойств каждого из шести растворов глицерина). Подготовка 

образцов происходила аналогичным описанному в разделе 3.1.1 способом. 

В качестве ОПА использовались водные растворы глицерина («Реахим», Россия) с 

объемными концентрациями 30, 50, 60, 70, 85 и 100%.  

Для измерения коллимированного пропускания использовалась установка, описанная в 

разделе 3.1.1 (рис. 3.2). 

На рисунке 3.7а представлена диаграмма зависимости эффективного коэффициента 

диффузии глицерина в коже от концентрации растворов глицерина. Хорошо видно, что 

коэффициент диффузии сначала спадает (до 70%-ой концентрации), а затем наблюдается 

рост коэффициента диффузии. Подобное поведение хорошо коррелирует с 

концентрационной зависимостью коэффициента диффузии глицерина в воде [287] и 

объясняется как повышением вязкости диффундирующего раствора, так и особенностями 

формирования гидродинамического радиуса диффундирующих молекул. Как было показано 
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в работе [287], гидродинамический радиус молекул глицерина для концентраций от 0 до 70% 

слабо зависит от концентрации глицерина и спадает для более высоких концентраций, что 

подтверждается данными работы [288]. 

Таким образом, при оптическом просветлении кожи водными растворами глицерина с 

концентрацией 30-70% снижение скорости диффузии глицерина связано с ростом вязкости 

диффундирующего раствора. Для высококонцентрированных (85-100%) растворов 

глицерина имеют местно два конкурирующих процесса: резкое увеличение вязкости 

диффундирующего раствора и уменьшение гидродинамического радиуса молекул 

глицерина. Как видно из рисунка 3.7а, вклад второго процесса оказывается доминирующим, 

и мы наблюдаем рост эффективного коэффициента диффузии. Помимо этого, необходимо 

отметить, что, как было указано выше, эффективный коэффициент диффузии, измеренный в 

данном исследовании, является мерой средней скорости обменного потока 

гиперосмотической жидкости (раствора глицерина) в биоткань и воды из биоткани. 

Максимальная эффективность оптического просветления кожи (коэффициент 

эффективности) вычислялась по формуле: 

 

min( 0)
( 0)

t t
eff

t

tOC
t

µ µ
µ
= −

=
=

, (3.3) 

где tµ  - коэффициент ослабления, вычисляемый при помощи закона Бугера-Ламберта из 

измеренной зависимости коллимированного пропускания от времени; min
tµ  - минимальное 

значение коэффициента ослабления. 

В таблице 3.4 представлены вычисленные в ходе работы эффективные коэффициенты 

диффузии каждого из растворов глицерина, а также коэффициенты эффективности 

оптического просветления кожи, сгруппированные по трем спектральным диапазонам. 

 

Таблица 3.4. Значения эффективных коэффициентов диффузии глицерина в коже и 

коэффициентов эффективности оптического просветления кожи. 

Концентрация 
раствора 

глицерина 

Толщина 
образцов 
кожи, мм 

Эффективность 
оптического 

просветления в 
области 500-600 

нм 

Эффективность 
оптического 

просветления в 
области 600-700 

нм 

Эффективность 
оптического 

просветления в 
области 700-900 

нм 

Коэффициент 
диффузии, см2/ceк 

30% 0.60±0.08 0.06±0.04 0.07±0.05 0.09±0.05 (2.8±1.1) ×10-6 
50% 0.38±0.11 0.16±0.07 0.19±0.07 0.24±0.07 (1.04±0.5) ×10-6 
60% 0.32±0.10 0.31±0.13 0.33±0.12 0.36±0.11 (1.1±0.6) ×10-6 
70% 0.48±0.07 0.22±0.09 0.27±0.10 0.31±0.10 (0.9±0.7) ×10-6 
85% 0.57±0.16 0.24±0.06 0.25±0.05 0.25±0.05 (1.8±1.1) ×10-6 
100% 0.46±0.13 0.33±0.12 0.38±0.14 0.42±0.12 (3.2±2.2) ×10-6 
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Достаточно большие значения среднеквадратичного отклонения при определении 

значений коэффициентов диффузии связаны с естественным разбросом оптических и 

структурно-морфологических параметров образцов кожи. 

Нелинейная концентрационная зависимость эффективного коэффициента диффузии 

связана с переходом процесса преимущественной иммерсии при малых концентрациях 

глицерина в растворе к дегидратации образцов (100%), что подтверждает выводы раздела 

3.1. 

На рисунке 3.7б показана зависимость эффективности оптического просветления кожи 

от концентрации растворов глицерина. Из рисунка 3.7б следует, что большее значение 

эффективного коэффициента диффузии ОПА не является гарантией более эффективного 

оптического просветления биоткани. Среди исследуемых ОПА, несмотря на высокую 

скорость проникновения в биоткань, наименьшая эффективность оптического просветления 

наблюдается для 30%-го раствора глицерина. Это связано с тем, что хотя 30%-ый раствор 

глицерина является наименее вязкой жидкостью из исследуемых, в то же время он обладает 

и наименьшим значением показателя преломления. 

Рост коэффициента эффективности оптического просветления кожи при использовании 

в качестве ОПА растворов глицерина с концентрациями 30-60% объясняется всё большим 

(при переходе от 30% к 60%-раствору) увеличением эффективности взаимодействия молекул 

глицерина с молекулами коллагена являющихся основными рассеивателями кожи. Затем 

эффективность оптического просветления снижается. На основе проведенного 

молекулярного моделирования взаимодействие белковых молекул с растворами глицерина 

[289, 290], было показано, что для концентрации глицерина в объеме менее 50% сольватные 

оболочки белка имеют примерно такой же состав, как и окружающий раствор [289]. Таким 

образом, большинство молекул глицерина находится в прямом контакте с белком. 

Дальнейшее увеличение концентрации глицерина в растворе не приводит к увеличению 

взаимодействия молекул, т.к. все вакантные участки возможного взаимодействия молекул 

глицерина с молекулой коллагена заняты. Эти результаты хорошо коррелируют с данными, 

представленными в работах [236, 243, 285, 291, 292, 293, 294], где оптическое пропускание 

кожи возрастало с ростом концентрации раствора глицерина в диапазонах 30-80% [291], 40-

80% [236], 50-80% [292], 20-55% [293], 40-80% [294]. 

Подобные результаты демонстрируются и в работах [285, 243], где использовались 

концентрации растворов глицерина от 50 до 90% и было показано, что наибольшая 

эффективность просветления принадлежит 70% раствору глицерина, в то время как при 

повышении и понижении концентрации эффективность просветления значительно 

снижается. Различие в значениях максимальной эффективности оптического просветления в 
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различных источниках, по-видимому, связана с тем, что при концентрации глицерина во 

внешнем растворе 60-70%, его концентрация во внутритканевой жидкости меньше 

(возможно, близка к 50%). 
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Рисунок 3.7. Значения эффективного коэффициента диффузии (а) и коэффициенты 

эффективности оптического просветления кожи крысы ex vivo в трех различных 

спектральных диапазонах (б) в зависимости от концентрации раствора глицерина. 

Вертикальные линии соответствуют среднеквадратичному отклонению 
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При значениях концентрации раствора глицерина от 85 до 100%, значение 

эффективности оптического просветления снова увеличивается. По-видимому, этот эффект 

связан с преобладанием дегидратационного механизма оптического просветления, при 

котором наблюдается уменьшение толщины образца кожи, вследствие его дегидратации, а 

следовательно, и увеличение его коллимированного пропускания. 

 

Выводы: 

В ходе исследования изменения оптических, весовых и геометрических параметров 

кожи крысы ex vivo под действием растворов глицерина с концентрацией 20-100% 

установлено, что для концентраций 20-40% кинетика коллимированного пропускания 

образцов кожи подразделяется на две стадии: на первой стадии наблюдается быстрое 

увеличение, а на второй - медленное снижение, а масса и объем образцов уменьшаются на 

первом этапе и увеличивается на втором. При более высоких концентрациях растворов 

двунаправленный процесс в период наблюдения сменяется однонаправленным: увеличением 

коллимированного пропускания и снижением значений остальных исследуемых параметров, 

что связано с преобладанием дегидратации ткани. Однако однонаправленный процесс 

дегидратации также является двухстадийным, характеризующимся разными скоростями; 

снижение скорости обусловлено увеличением извилистости водных путей при постепенном 

увеличении обезвоживания тканей. Таким образом, наблюдаемые в течение часа эффекты 

можно разделить на четыре группы: преимущественная иммерсия (20-40%), переход от 

преимущественной иммерсии к преимущественной дегидратации (50-60%), 

преимущественная дегидратация (70-90%) и дегидратация (100%). 

Получены эффективные коэффициенты диффузии растворов глицерина в коже и 

значения эффективности оптического просветления. Исследования продемонстрировали, что 

наибольшая эффективность оптического просветления принадлежит 60-70% растворам 

глицерина, в то время как при повышении и понижении концентрации эффективность 

просветления значительно снижается. 
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ГЛАВА 4. Оптическое просветление при фототермической терапии опухолей 

 

4.1. Методика оптического просветления кожи при плазмонно-резонансной 

фототермической терапии опухолей 

В экспериментах использовались 11 белых лабораторных беспородных крыс-самцов 

весом 160-200 г с подкожно привитыми экспериментальными моделями холангиокарциномы 

крысы линии PC-1 (режим содержания животных и способ работы с ними аналогичны 

описанным в разделе 2.1.1). 

В качестве ОПА использовались 70%-ный водный раствор глицерина (Gl) и смесь 70% 

глицерина, 10% ДМСО и 20% воды (Gl@DMSO). Показатели преломления, измеренные на 

рефрактометре Аббе ИРФ 454Б2М (ЛОМО, Россия) составили 1.4245 и 1.4400 на длине 

волны 589 нм для Gl и Gl@DMSO, соответственно. 

ЗНС имели те же характеристики, что описаны в разделе 2.1.1. 

Перед началом экспериментов животных анестезировали с помощью 0.5 мг/кг 

препарата «Золетил 50» (Virbac, Франция). На исследуемых участках кожи шерсть удалялась 

с помощью одноразовой безопасной бритвы. 

В первой серии экспериментов исследовалось влияние различных стимулов по-

отдельности и в сочетании (однокомпонентный ОПА – Gl и его комбинация с лазерным 

облучением Gl@laser, двухкомпонентный ОПА – Gl@DMSO и его комбинация с лазерным 

облучением Gl@DMSO@laser, а также лазерное облучение без ОПА – «Лазерный нагрев») 

на оптические параметры кожи. В первой серии экспериментов участвовало 8 здоровых 

крыс. У каждого животного исследовалось по 2 участка кожи размером 1.5×1.5 см2, 

расположенные по бокам симметрично относительно позвоночника, которые случайным 

образом разделялись на 5 групп. Перед началом экспериментов во всех группах 

регистрировалось ОКТ-изображение интактных участков. Контрольные исследования 

включали I группу: на поверхность кожи наносился Gl, II группу: на поверхность кожи 

наносился Gl@DMSO и III группу: кожа подвергалась лазерному облучению на длине волны 

808 нм, мощностью 1 ± 0.25 Вт с помощью лазера LS-2-N-808-10000 (Laser Systems, Ltd., 

Россия). В IV и V группах на поверхность кожи наносился Gl или Gl@DMSO, 

соответственно, и проводилось облучение. Объём наносимого ОПА составлял 1 мл. 

Мощность излучения в группах, подвергнутых лазерному воздействию (III-V), 

регулировалась оператором таким образом, чтобы поддерживать приблизительно 

одинаковую температуру на поверхности кожи животных в диапазоне 40-41°С. Средняя 

мощность составляла 0.9±0.2 Вт, при этом средняя температура на поверхности кожи 

достигала 40.7±0.4°С. Для каждого животного мощность облучения в течение всего 
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эксперимента оставалась постоянной. Мониторинг температуры проводился непрерывно с 

помощью ИК-визуализатора IRI4010 (IRYSYS, Великобритания). Для мониторинга состояния 

кожи использовался спектральный оптический когерентный томограф OCP930SR (Thorlabs, 

США) с центральной длиной волны излучения 930±5 нм; спектральной шириной 100 нм; 

продольным и поперечным разрешением 6.2 и 9.6 мкм (на воздухе), соответственно; и 

длиной сканирования 2 мм. Сканирование проводилось каждые 2 мин. Общее время 

мониторинга составило 15 мин. При использовании только ОПА (I и II группы) животное 

находилось на предметном столе ОКТ всё время эксперимента. В группах с использованием 

лазерного облучения (III-V группы) предметный стол с животным смещался для 

поочерёдного облучения и ОКТ-сканирования, при этом лазерное облучение прерывалось на 

время ОКТ-сканирования (10-20 с). 

Во второй серии экспериментов участвовало три крысы с модельными опухолями. При 

достижении опухолями объема ≥3 см3 двум крысам за час до эксперимента в трех точках 

опухоли вводилась суспензия ЗНС со скоростью введения 0.1 мл/мин. Общий объём 

введённой суспензии составил 1 мл с концентрацией ЗНС 400 мкг/мл. Этот метод введения 

приводит к накоплению и удержанию наночастиц в опухоли [295]. Таким образом, 

концентрация ЗНС из расчета на объём опухоли (около 3 см3) составила около 133 мкг/см3. 

Перед процедурой ПФТТ на поверхность кожи над опухолью одной из крыс наносился 

ОПА Gl@DMSO объёмом 1 мл и проводилось лазерное облучение мощностью 1 Вт в 

течение 10 мин, при этом плотность мощности на поверхности составляла 1.15 Вт/см2. Затем 

мощность лазерного излучения увеличивалась до 2 Вт, и облучение продолжалось в течение 

ещё 15 мин, при этом плотность мощности на поверхности кожи составляла 2.3 Вт/см2. 

Температура поверхности кожи регистрировалась каждые 0.5 мин. У второй крысы опухоль 

облучалась без предварительного просветления кожи в течение 15 мин также при плотности 

мощности 2.3 Вт/см2. Третьей крысе лазерного облучения не проводилось. 

До облучения и сразу после него регистрировались спектры диффузного отражения 

кожи над опухолью с помощью спектрометров USB4000-Vis-NIR (Ocean Optics, США) в 

спектральном диапазоне 420-1000 нм и NIRQuest (Ocean Optics, США) в спектральном 

диапазоне 930-2125 нм аналогично способу, описанному в разделе 2.2.1.  

Затем все три крысы выводились из эксперимента. Опухоли удалялись и разрезались на 

следующие слои: кожа над опухолью, подкожный слой соединительной ткани, верхняя часть 

опухоли и нижняя часть опухоли. 

Спектры полного пропускания и диффузного отражения образцов измерялись в 

диапазоне длин волн 350-2200 нм. Для спектральных измерений использовался 

спектрофотометр UV-3600 (Shimatzu, Япония) с интегрирующей сферой LISR-3100 (Shimatzu, 
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Япония). Подготовка образцов и измерение спектров проводились аналогично способу, 

описанному в разделе 2.2.1.  

Оптический коэффициент ослабления света под действием различных стимулов 

оценивался на основе результатов ОКТ-сканирования в соответствии с моделью 

однократного рассеяния [296]:  

( ) exp( μ )tR z A z B= − + ,                                                             (4.1) 

где R(z) – ОКТ-сигнал; A– коэффициент пропорциональности, равныйP0×α(z); P0 – оптическая 

мощность пучка, падающего на поверхность ткани; α(z) – отражательная способность 

биоткани на заданной глубине, определяемая локальным показателем преломления и 

локальной способностью биоткани рассеивать свет назад; μt = µa + µs – коэффициент 

ослабления света; µa – коэффициент поглощения света; µs – коэффициент рассеяния света в 

биоткани;B– фоновый сигнал. 

На рисунке 4.1 представлены методики оценки коэффициента ослабления в случае, 

когда ОКТ А-скан аппроксимировался одной экспоненциальной зависимостью, и когда 

двумя. Прямоугольником отмечена область усреднения ОКТ-сигнала (51 А-скан), который 

выбирался в области интереса. На рисунке 4.1а представлено типичное изображение 

интактной кожи, однако данный подход можно было применить как к участкам, 

подвергнутым воздействию ОПА и лазерного излучения по отдельности, так и к комбинации 

Gl@laser. В результате воздействия Gl@DMSO@laser в верхней и средней частях дермы 

происходили такие изменения ОКТ-сигнала, что его невозможно было аппроксимировать 

одноэкспоненциальной зависимостью, таким образом, возникла необходимость использовать 

для аппроксимации сигнала две экспоненты (рис. 4.1б). 

Для оценки значения µt в качестве экспоненциального параметра, который наилучшим 

образом соответствует кривой, использовался нелинейный метод наименьших квадратов 

[297, 298]. Значения µt определялись для каждого животного, усреднялись по группам и 

нормировались на начальное значение. Для каждого среднего значения рассчитывалось 

стандартное отклонение. 
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Рисунок 4.1. Типичные ОКТ-изображения участка дермы крысы in vivo (В-скан), 

усредненный А-скан ОКТ-сигнала и аппроксимирующие кривые, построенные с 

использованием модели однократного рассеяния (а) перед началом воздействия (Интактная 

кожа) и (б) после нанесения ОПА и ИК лазерного облучения (Gl@DMSO@laser). 

 

На основе измеренных спектров полного пропускания и диффузного отражения в 

сферу рассчитывались коэффициент поглощения ( aµ ) и транспортный коэффициент 

рассеяния ( 'sµ ) образцов исследуемых тканей (см. раздел 2.2.2).  

 

4.2. Анализ изменения оптических свойств слоев опухолей при ПФТТ и 

иммерсионном оптическом просветлении 

Результаты ОКТ-исследования кожи крыс in vivo под действием различных стимулов 

представлены на рисунках 4.2 и 4.3. На рисунках 4.2а,б хорошо видно, что под действием Gl 

и Gl@DMSO в первую очередь просветляется эпидермис, граница раздела эпидермиса и 
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дермы становится заметна. Эффективность оптического просветления кожи выше при 

использовании раствора Gl@DMSO, чем Gl, о чём свидетельствует большее увеличение 

глубины зондирования в первом случае.  

 
 а б         в  г д 

Рисунок 4.2. ОКТ-изображения участков кожи крыс in vivo, подвергнутых воздействию (а) 

водного раствора глицерина (Gl) и (б) смеси 70%-ного раствора глицерина с 10% ДМСО 

(Gl@DMSO) при температуре тела, (в) 70%-ного раствора глицерина (Gl@laser) и (г) смеси 

70%-ного раствора глицерина с 10% ДМСО (Gl@DMSO@laser) при лазерном нагреве, и (д) 

лазерного нагрева. Масштабная метка (на правом нижнем ОКТ-изображении) соответствует 

500 мкм. Тёмные вертикальные полосы на изображениях являются артефактами, 

возникающими при дыхании животных. Временные колебания среднего значения 

температуры кожи в месте воздействия в различных группах показаны под 

соответствующими ОКТ-изображениями. 

Данные результаты согласуются с результатами, представленными в работах [202, 299, 

300], которые показывают увеличение проницаемости эпидермиса при добавлении в раствор 

просветляющего агента ДМСО. Рисунок 4.3а показывает снижение коэффициента 

ослабления света в коже в процессе оптического просветления на 23±9 и 29±3% в течение 14 
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мин для Gl и Gl@DMSO, соответственно. При этом видно, что для Gl@DMSO наблюдается 

тенденция к дальнейшему снижению коэффициента ослабления. 

Из результатов, представленных на рисунках 4.2в и 4.3а, следует, что при комбинации 

воздействия Gl с нагревом процесс диффузии глицерина в кожу сопровождается 

уплотнением ткани, по-видимому, за счёт дегидратации ткани, как под действием 

гиперосмотического раствора глицерина, так и при повышении температуры. За время 

наблюдения значение µt сначала снижается на 18±10% в течение 10 мин, а затем возрастает 

практически до начального значения. 

Существенные изменения по сравнению с другими группами наблюдались в процессе 

нагрева кожи, обработанной Gl@DMSO (рис. 4.2г). Хорошо видно, что при той же 

температуре, что и в других группах, происходит расслоение ткани с образованием области 

отёка. При этом верхняя часть в процессе нагрева уплотняется, о чём свидетельствует рост 

значения µt в среднем в 3.5±1.3 раз, а область под отёком продолжает просветляться, 

значение µt уменьшается в среднем на 20±8% (рис. 4.3б). Данный эффект, по-видимому, 

связан с действием ДМСО. Известно, что при высоких концентрациях ДМСО может 

вызывать раздражение кожи, сопровождаемое эпидермальным межклеточным отёком [301]. 

В данном случае возникновение отёка стимулируется повышением температуры до 41°С, в 

то время как при температуре 38°С отёка не возникало. 

На рисунке 4.2д видно значительное увеличение яркости изображения поверхности 

ткани, что говорит о её уплотнении, по-видимому, за счёт дегидратации под действием 

лазерного нагрева. На рисунке 4.3а также видно увеличение коэффициента ослабления со 

временем, в среднем оно составило 28±6%.  

Для дальнейших исследований в качестве ОПА был выбран Gl@DMSO, поскольку, 

несмотря на возникновение отёка, он вызывает наибольшее снижение коэффициента 

ослабления света.  
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Рисунок 4.3. Временные зависимости усреднённого и нормированного коэффициента 

ослабления света в исследуемых группах: (а) I (Gl), II (Gl@DMSO), III (Gl@laser) и V 

(Лазерный нагрев) и (б) IV (Gl@DMSO@laser). 

 

На рисунке 4.4 представлены этапы пилотного эксперимента с ПФТТ модельной 

опухоли холангиокарциномы PC-1 при предварительном просветлении кожи, временные 

зависимости температуры нагрева кожи и спектры диффузного отражения кожи над 

опухолью, допированной ЗНС, до воздействия, после 10 мин воздействия Gl@DMSO@laser 
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и после 15 мин ПФТТ. На рисунке 4.4а хорошо видно, что после Gl@DMSO@laser 

наблюдается эритема и отёк кожи в месте облучения, что вызывает изменение в спектрах 

диффузного отражения: снижение коэффициента отражения в полосах поглощения 

гемоглобина (543 и 577 нм) и воды (1434 и 1958 нм) (рис. 4.4в,г). Рисунок 4.4б показывает, 

что при аналогичном режиме Gl@DMSO@laser, в отличие от крыс без опухоли (рис. 4.2г), у 

крысы с опухолью, допированной ЗНС, наблюдается рост температуры от 41.5°С через 30 с 

после начала облучения до 46.5°С через 10 мин, что, по-видимому, связано с 

дополнительным влиянием нагрева наночастиц в теле опухоли. Различия между 

зависимостями температуры нагрева от времени при ПФТТ с предварительным 

воздействием просветления и без него незначительны и могут быть связаны с различным 

локальным содержанием наночастиц в области облучения. При этом наблюдаются 

значительные изменения в спектре диффузного отражения в полосах поглощения 

гемоглобина (переход из оксигенированной HbO2 в дезоксигенированную форму HbH и 

частичное разрушение гемоглобина) и воды. Так, для полос поглощения гемоглобина (рис. 

4.4в) наблюдается переход Q-полос с 543 и 577 нм в одну полосу на 561 нм при ПФTT после 

Gl@DMSO@laser, что характерно при дезоксигенации гемоглобина [302]. При ПФТТ без 

предварительного воздействия наблюдается исчезновение характерных полос поглощения 

гемоглобина HbH и HbO2 в данной спектральной области, что может быть связано с 

коагуляцией белка, которое происходит при нагреве гемоглобина крови [129]. На рисунке 

4.4а видно значительное потемнение и увеличение области поражения на участке, 

подвергнутом ПФТТ. Амплитуда полос поглощения воды на 1434 и 1958 нм для интактной 

кожи значительно уменьшается, что выражается в уменьшении провалов в спектре 

диффузного отражения. (рис. 4.4г). 

Помимо изменения поглощающих свойств кожи, на спектры отражения оказали 

влияние изменение её рассеивающих характеристик. Так, под действием Gl@DMSO@laser 

наблюдался отёк кожи, что привело к снижению коэффициента отражения. При ПФТТ более 

интенсивное лазерное излучение привело к дегидратации ткани, её уплотнению и, таким 

образом, к увеличению коэффициента отражения. Обращает на себя внимание тот факт, что 

предварительное нанесение ОПА снизило степень повреждения кожи и предотвратило 

необратимые последствия воздействия высокой температуры на ткани, что выражается в 

менее существенных изменениях спектра отражения при ПФТТ с просветлением, чем при 

ПФТТ (рис. 4в,г). 
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Рисунок 4.4. Фотографии крысы in vivo с перевитой опухолью РС-1, допированной ЗНС, 

демонстрирующие последовательность действий и результат ПФТТ с предварительным 

просветлением кожи (а): до процедуры (До), процесс нанесения ОПА (Нанесение 

Gl@DMSO), результат низкоинтенсивного лазерного облучения в течение 10 мин 

(Gl@DMSO@laser) и с повышением интенсивности в течение 15 мин (ПФТТ после 

Gl@DMSO@laser), и дополнительное изображение опухоли после ПФТТ без 

предварительного просветления кожи (ПФТТ). Временные зависимости температуры 

поверхности кожи крысы при проведении данных процедур: предварительного воздействия 

ОПА и низкоинтенсивного лазерного облучения (Gl@DMSO@laser) с последующим 

повышением интенсивности (ПФТТ после Gl@DMSO@laser) и ПФТТ без дополнительных 

воздействий (ПФТТ) (б). Спектры диффузного отражения, измеренные до воздействий и 

сразу после них в спектральных диапазонах (в) 420-1000 нм и (г) 930-2125 нм. 
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На рисунке 4.5 представлены спектральные зависимости оптических параметров 

исследуемых тканей опухоли у контрольного животного (без введения ЗНС и облучения), 

при ПФТТ с предварительным нанесением ОПА и нагревом и при ПФТТ без 

дополнительных воздействий. На спектрах поглощения исследуемых тканей контрольного 

животного видны характерные полосы HbO2 (416-417, 544-548 и 566-574 нм) (рис. 4.5а,б,г) и 

воды (1192, 1458 и 1942 нм). В спектре верхней части опухоли наблюдаются полосы 

поглощения Hb (420 и 552 нм) (рис. 4.5в), что может быть связано с дезоксигенацией и 

началом некротических изменений ткани. 
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Рисунок 4.5. Коэффициент поглощения ( aµ ) и транспортный коэффициент рассеяния ( 'sµ ) 

тканей контрольной опухоли, не подвергавшейся процедуре ПФТТ (Контроль), опухоли 

после ПФТТ с предварительным просветлением (ПФТТ послеGl@DMSO@laser) и ПФТТ без 

предварительного просветления (ПФТТ): (а) кожи над опухолью, (б) подкожной 

соединительной ткани, (в) верхней части опухоли и (г) нижней части опухоли. 

 

В спектре поглощения кожи после процедуры ПФТТ на рисунке 4.5а хорошо видно 

увеличение полос поглощения гемоглобина и переход HbO2 в Hb, что свидетельствует о 

повреждении сосудов при ПФТТ. Кроме того, в спектре ПФТТ практически отсутствуют 

полосы поглощения воды, что говорит о значительной дегидратации кожи в месте 

облучения.  

Повреждение подкожной соединительной ткани после ПФТТ с просветлением также 

менее выражено, чем при ПФТТ, т.к. в спектре поглощения присутствуют характерные 

полосы оксигемоглобина (416 и 548 и 574 нм).  

На спектрах поглощения и рассеяния опухоли (рис. 4.5в,г) хорошо виден пик 

поглощения суспензии ЗНС (790 нм). Поскольку поглощение в области 790 нм выше для 

животного, подвергнутого ПФТТ, то, следовательно, локальная концентрация наночастиц у 

него выше. Это может объяснить тот факт, то в результате нагрева ЗНС в теле опухоли при 

ПФТТ происходит более сильная дегидратация ткани, что проявляется в более существенном 

уменьшении значения µa в полосах поглощения воды и смещении максимума поглощения в 

область более коротких длин волн. 

Транспортный коэффициент рассеяния снижается с увеличением длины волны, при 

этом более крутой наклон спектра соответствует большим значениям температуры в каждом 

слое. Увеличение значений 'sµ  в образцах кожи и подкожной ткани после ПФТТ 

объясняется коагуляцией тканей, которая вызывает разрушение более крупных 
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рассеивателей, таких как эритроциты, а также стенок кровеносных сосудов и коллагеновых 

пучков в дерме и соединительной ткани. В теле опухоли также происходит коагуляция белка, 

особенно в области контакта с ЗНС. 

Полученные результаты хорошо согласуются с данными литературы. Halldorsson [128] 

наблюдал более высокое оптическое поглощение в термически денатурированной крови, по 

сравнению с нативной оксигенированной кровью при 633 и 1064 нм. Трансформация между 

HbO2, и Hb была количественно проанализирована Jia и др. [259]. Непрерывный нагрев на 

водяной бане до температуры 60°С приводил к превращению HbO2 в Hb. Эффект тепловых 

изменений в спектрах поглощения воды наблюдался при прямых измерениях образцов воды 

и исследованиях лазерной терапии. Jansen и др. [121] показали, что пик поглощения воды 

около 1.94 мкм смещается в сторону более коротких длин волн с повышением температуры и 

достигает 1.92 мкм при 49°С. Синий сдвиг пиков поглощения воды при повышении 

температуры был показан в работах [122, 303, 304]. Точное измерение сдвига максимумов 

поглощения воды в исследуемых биотканях достаточно затруднительно, т.к. нагрев 

происходил биотканей локально, а регистрация спектров полного пропускания и диффузного 

отражения проводилась интегрально. Однако полученные результаты хорошо согласуются с 

данными работ [128, 258], в которых сообщалось об изменениях оптических параметров 

кожи при нагревании. Небольшие различия в значениях, указанных в литературе, скорее 

всего, обусловлены различиями в экспериментальных условиях, теоретических моделях и 

методах обработки тканей, используемых в исследованиях. 

Исходя из данных, представленных на рисунке 4.5в,г, можно предположить, что нагрев 

тела опухоли при ПФТТ, по-видимому, был более существенным, чем при ПФТТ с 

просветлением кожи за счёт большей локальной концентрации частиц в месте облучения. 

Однако, по-видимому, за счёт оптического просветления поверхности, температура нагрева 

опухоли при обеих процедурах была сравнима, что позволило достичь близких результатов. 

Компьютерное моделирование распространения света в опухоли при предварительном 

оптическом просветлении кожи подтверждает данное предположение [150].  

 

Выводы: 

Впервые представлены изменения оптических параметров (коэффициента поглощения 

и транспортного коэффициента рассеяния в спектральном диапазоне от 350 до 2200 нм) 

верхней и нижней частей модельной опухоли у крыс (холангиокарцинома РС-1), кожи и 

подкожной соединительной ткани, расположенных над опухолью, вызванные повышением 

температуры при проведении процедуры ПФТТ с предварительным оптическим 

просветлением кожи. Результаты показывают, что основные различия в поглощении 
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вызваны дезоксигенацией крови, нагревом внутритканевой воды и дегидратацией тканей в 

области облучения, в то время как различия в рассеянии вызваны разрушением 

микрососудов с последующей коагуляцией белков. Отмечено снижение термического 

повреждения кожи в результате проведения ПФТТ при предварительном оптическом 

просветлении с использованием иммерсионного агента и низкоинтенсивного лазерного 

облучения. 

 

Результаты, представленные в главе, частично опубликованы в работе: 

1. Bucharskaya A., Khlebtsov N., Khlebtsov B., Maslyakova G., Navolokin N., Genin V., 

Genina E., Tuchin V. Photothermal and photodynamic therapy of tumors with plasmonic 

nanoparticles: challenges and prospects // Materials, - Vol. 15. – No. 4. – P. 1606. – 2022. 

DOI: 10.3390/MA15041606 
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

 

Основные результаты, представленные в работе, заключаются в следующем: 

1. Исследована температурная зависимость ПФТТ от дозировки и способа введения в 

модельные опухоли суспензии золотых наностержней. Получено, что максимальная 

температура нагрева достигается при трёхкратном внутривенном введении суспензии 

ЗНС с общей дозой 1200 мкг при достаточной васкуляризации опухоли, однако при 

этом наблюдается значительное повреждение кожи над опухолью. Более щадящим 

режимом по отношению к окружающим тканям является двухкратное внутривенное 

введение суспензии ЗНС с общей дозой 800 мкг, обеспечивающее достаточный нагрев 

биоткани. 

2. Получены значения оптических параметров слоёв модельной опухоли в интактном 

состоянии и при различной температуре нагрева под действием ИК лазерного 

излучения при проведении ПФТТ в спектральном диапазоне от 350 до 2200 нм. 

Различия между интактной и нагретой тканью проявляются в изменении амплитуды 

пиков поглощения гемоглобина и воды в тканях. 

3. Исследованы механизмы оптического просветления кожи с помощью растворов 

глицерина различных концентраций в диапазоне 20-100%. Получено, что наблюдаемые 

в эффекты в коже можно разделить на четыре группы: преимущественная иммерсия 

(20-40%), переход от преимущественной иммерсии к преимущественной дегидратации 

(50-60%), преимущественная дегидратация (70-90%) и дегидратация (100%). Получены 

эффективные коэффициенты диффузии растворов глицерина в коже и значения 

эффективности оптического просветления. Максимальная эффективность оптического 

просветления кожи наблюдается при использовании 60-70% растворов глицерина. 

4. Исследован процесс оптического просветления кожи под действием 70% водного 

раствора глицерина с добавлением 10% ДМСО для увеличения проницаемости 

эпидермиса в процессе нагрева низкоинтенсивным ИК лазерным излучением до ~41°С.  

5. Исследованы изменения оптических параметров верхней и нижней частей модельной 

опухоли, кожи и подкожной соединительной ткани, расположенных над опухолью, 

вызванные повышением температуры при проведении процедуры ПФТТ с 

предварительным оптическим просветлением кожи, в спектральном диапазоне от 350 

до 2200 нм. Отмечено снижение термического повреждения кожи в результате 

проведения ПФТТ при предварительном оптическом просветлении с использованием 

иммерсионного агента и низкоинтенсивного лазерного облучения. 
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6. Разработана щадящая двухэтапная методика ПФТТ подкожной перевитой модельной 

опухоли состоящая из двух последовательных этапов: 1) нанесение оптического 

просветляющего агента на поверхность кожи и облучении её низкоинтенсивным ИК 

лазерным излучением до достижения температуры нагрева ткани 41±1°С с целью 

повышения скорости диффузии агента; 2) увеличение интенсивности лазерного 

излучения для реализации фототермолиза опухоли. 

Полученные результаты способствуют развитию метода ПФТТ в направлении 

уточнения существующих и развития новых моделей распространения лазерного излучения 

и тепла при проведении ПФТТ, что, в свою очередь, будет способствовать повышению 

эффективности и безопасности лечения онкологических заболеваний.  

Уточнение механизмов оптического просветления с помощью растворов глицерина 

различных концентраций способствует развитию метода оптического просветления кожи in 

vivo, которое может быть востребовано при выборе эффективных и безопасных 

иммерсионных агентов для использования их как в диагностических, так и терапевтических 

приложениях современной медицины, в частности, ПФТТ. 
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